
Konzepte der biologischen Kybernetik
zur Untersuchung menschlicher

Bewegungskontrolle – eine vorwärtsdynamische
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Zusammenfassung

Seit Jahrzehnten beschäftigen sich Wissenschaftler/innen mit der häufig
diskutierten Frage, wie komplexe Bewegungen in unserem Organismus ge-
plant, organisiert und kontrolliert werden. Um Antworten auf diese Frage
zu finden, bietet die vorwärtsdynamische Modellierung und Simulation
einen möglichen methodischen Rahmen, menschliche Bewegung und de-
ren Zusammenhänge zu untersuchen. Zur Verwendung dieser Methode
sind physiologisch motivierte und experimentell validierte Menschmodel-
le notwendig, deren neuronale sowie biophysikalische Strukturen mit Hilfe
von unterschiedlich detaillierten mathematischen Funktionen beschrieben
werden. Da bisher allerdings noch nicht bekannt ist, inwieweit die Wahl
einer bestimmten mathematischen Modellbeschreibung die zu simulieren-
de Bewegung beeinflusst, bestand das Ziel dieser Arbeit zunächst darin,
die

”
Wirksamkeit“ von Funktions- und Parametervariationen im Hinblick

auf maximale Bewegungsgeschwindigkeiten während eingelenkigen zielge-
richteten Armbewegungen zu analysieren. Dabei konnte gezeigt werden,
dass die maximalen Geschwindigkeiten am stärksten von der Voraktivie-
rung der einzelnen Muskeln als auch von der Wahl der Aktivierungsdy-
namik abhängen.

Auf Grundlage der hier analysierten Wechselwirkungen zwischen ein-
zelnen biologischen Strukturen an einem einfachen eingelenkigen System
konnte im Weiteren überprüft werden, ob und inwieweit sich diese Abhän-
gigkeiten auch für ein komplexes mehrgelenkiges System beobachten las-
sen. Hierzu wurden die Erkenntnisse aus dem eingelenkigen Arm-System
auf das von Rupp et al. [237] entwickelte Gesamt-Menschmodell über-
tragen, indem die wichtigsten mathematischen Beschreibungen (Funk-
tionen, Parameter) einzelner biologischer Strukturen angepasst und mo-
difiziert wurden. Unter Verwendung eines solchen vorwärtsdynamischen
Menschmodells war es schließlich möglich, die internen Lasten einzel-
ner biologischer Strukturen bei einfachen Alltagsbewegungen (Hinsetzen)
oder auch bei Ganzkörperschwingungen am Arbeitsplatz zu berechnen.



Abstract

It remains an open question in motor control, how different and complex

movements are planned, controlled and organised in the human body. To

investigate this question, biophysical modelling provides a framework to

understand human motor control. For this method, physiologically mo-

tivated and experimentally validated models are required to predict the

dynamic interplay of the neural controller with the musculoskeletal bio-

physics. Numerous model representations with different levels of detail

already exist in literature. Therefore, the main goal of this thesis was to

identify the basic biomechanical and biochemical properties of the neuro-

musculoskeletal system for single-joint movements. Using a simple active

model to perform fast goal-directed arm movements, it was found, that

in addition to the parameterisation of the force-length curve, the move-

ment velocity strongly depends on the model representing the activation

dynamics and the initial conditions.

Based on these findings for the simple single-joint system, the questi-

on was whether the dependencies between different biological structures

can also be observed for a complex multi-joint system. To find an answer,

it was necessary to modify and extend the main structural parts of the

already existing full human multi-body model [237]. Finally, it was pos-

sible to construct an overall human model, applicable for investigations

of complex multi-joint movements. In this thesis, the multi-body model

was used to investigate internal loads in the human spine during simple

movements like sitting down or during whole-body vibrations.
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überhaupt erst möglich gemacht, neue und interessante Themengebiete der Biomechanik
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F SEE

KSEE,l Steifigkeit des linearen
Abschnittes von F SEE

λ Solllänge der Muskelfaser

Λopen
j (ϕ) Menge aller open-loop

Kombinationen für
Muskelsollängen λ, die zu
einem Zielwinkel ϕ führen

λPk
k-ter Zielvektor zur
Bewegungskontrolle

lCE Länge des kontraktilen
Elements

lCE,opt Optimale Länge des
kontraktilen Elements

xii
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Aktivitätsaufbau

τdeact Zeitkonstante für
Aktivitätsabbau
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Kapitel 1

Einleitung

1.1 Motivation

Die Kontrolle menschlicher Bewegung ist seit jeher ein faszinierendes und spannendes
Forschungsfeld. Dabei erscheint es den meisten Menschen ganz selbstverständlich, sich
in ihrer Umwelt auf unterschiedlichste Art und Weise zielgerichtet bewegen zu können.
Doch hinter all diesen komplexen Bewegungsabläufen, die so mühelos und einfach aus-
sehen, wird unserem Organismus ein hohes Maß an Regelungs- und Steuerungsaufwand
abverlangt, den es tagtäglich zu bewerkstelligen gilt. In den letzten Jahrzehnten beschäf-
tigten sich deshalb viele Forscher aus unterschiedlichen Fachrichtungen mit der Frage, wie
sich unser hoch redundanter Bewegungsapparat mit seinen nichtlinearen, dynamischen
Eigenschaften überhaupt kontrollieren lässt [194].

Obwohl es in der Literatur bereits zahlreiche Theorieansätze gibt, die beschreiben wie
Bewegungen gelernt und ausgeführt werden können [150, 258, 309, 314], sind viele Aspek-
te der Bewegungskontrolle immer noch ungeklärt [128]. Bedingt durch die Komplexität
des menschlichen Organismus werden deshalb häufig nur Teilsysteme oder selektiv aus-
gewählte Bewegungen untersucht, die zwar einzelne Funktionen des Bewegungssystems
erklären, aber nur begrenzte Aussagen über das Verhalten des Gesamtsystems liefern.
Aus Sicht der Biologie sind aber möglicherweise gerade die Wechselwirkungen zwischen
den mechanischen bzw. dynamischen Eigenschaften des Bewegungsapparats und ihren
Regelungs- und Steuerungsprinzipien die entscheidende Schnittstelle, um die menschliche
Bewegungskontrolle in ihrer Gesamtheit zu verstehen.

Für viele Wissenschaftler aus unterschiedlichen Forschungsrichtungen besteht ein gro-
ßes Interesse an der Untersuchung biologischer Bewegung. Neurowissenschaftler erforschen
hierbei ganz allgemein die Strukturen und Funktionen des Nervensystems. Mit den For-
schungsmethoden aus der Biologie, der Medizin und häufig auch der Psychologie soll ana-
lysiert werden, wie Bewegungen von einem Netzwerk diverser Areale in unserem Gehirn
gesteuert und kontrolliert werden. Neben den Neurowissenschaften [125] beschäftigen sich
die Ingenieurwissenschaften zunehmend mit der Aufklärung der unterschiedlichen Funkti-
onsweisen menschlicher Bewegung. Das Ziel besteht darin, die neuronalen Konzepte biolo-
gischer Systeme in neuartige, adaptive Steuer- und Regelungsmechanismen für technische
Bewegungssysteme umzusetzen [194]. Auch die Medizintechnik profitiert von diesem Wis-
sen, welches zur Gestaltung und Verbesserung von (Neuro-)Prothesen eingesetzt werden



1.1 Motivation

kann [231]. Zuletzt ist an dieser Stelle auch noch das Forschungsgebiet der Ergonomie
zu nennen, welches ebenfalls ein substantielles Interesse an der Untersuchung menschli-
cher Bewegung hat. Dabei geht es im Kern darum, den Zusammenhang zwischen internen
Belastungen des Bewegungsapparats und den externen mechanischen Lasten am Arbeits-
platz aufzuklären, um bestehende Arbeitsplatzsituationen valide bewerten und beurteilen
zu können. Alsdann soll durch gezielte ergonomische Arbeitsplatzgestaltungsmaßnahmen
degenerativen Veränderungen unseres Bewegungsapparats entgegengewirkt werden [108].
Abschließend bleibt an dieser Stelle festzuhalten, dass über viele unterschiedliche Anwen-
dungsfelder hinweg ein gemeinsames Forschungsinteresse besteht und der Untersuchung
menschlicher Bewegung eine hohe praktische Relevanz zugeschrieben werden kann.

Wie sich bereits gezeigt hat, kann aus Experimenten viel über die Bewegung des Men-
schen gelernt werden [199]. Unter Verwendung von Video-Tracking-Verfahren kann zum
Beispiel die Position und Orientierung einzelner Körpersegmente aufgezeichnet werden.
Kraftmessplatten bestimmen den Betrag und die Richtung der resultierenden Bodenkon-
taktkräfte. Mit Hilfe der Elektromyografie kann die Aktivität der Muskeln während der
Bewegung gemessen werden. Alles in allem sind diese in-vivo Experimente sehr aufschluss-
reich, um die externe Kinematik und Dynamik zu beschreiben. Sie erklären aber nicht,
wie das neuromuskuläre und muskuloskelettale System intern zusammenwirkt, um koor-
dinierte Bewegungen zu erzeugen.

Zur Aufklärung dieser noch unbekannten funktionalen Abhängigkeiten, stellt die nume-
rische Computersimulation ein aussichtsreiches Werkzeug dar [198]. Schon seit Anfang der
neunziger Jahre des 20. Jahrhunderts werden unterschiedliche Modellierungs- und Simu-
lationsansätze entwickelt, um neue quantitative Erkenntnisse und Aussagen hinsichtlich
der Bewegungskontrolle treffen zu können [75, 287]. Auch im Zuge der stetigen Fortent-
wicklung von Hard- und Software ist es heute möglich, Menschmodelle zu erstellen, mit
denen erste einfache Bewegungen simuliert werden können [137, 214, 237].

Bei der Modellierung komplexer Menschmodelle geht es im Allgemeinen nicht dar-
um, eine bis ins kleinste Detail ausgearbeitete mathematische Beschreibung aller biologi-
schen Strukturen und Prozesse des menschlichen Körpers zu finden. Vielmehr wird bei der
Entwicklung solcher Modelle das Ziel verfolgt, die strukturell und funktionell relevanten
Zusammenhänge der beitragenden biologischen Strukturen abzubilden.

Um Menschmodelle und deren Bewegungen numerisch beschreiben zu können, exis-
tieren aktuell zwei grundverschiedene Ansätze: die Finite Elemente Methode (FEM) und
die Methode der Mehrkörpersysteme (MKS). Bei der FEM ist ein Körper aus einer end-
lichen Zahl an kleinsten Elementen zusammengesetzt, welche die Träger der materiellen
Eigenschaften sind. Als Ergebnis der FEM werden die auftretenden Spannungen und De-
formationen der Finiten Elemente im Körper bestimmt. Da zur Berechnung eine Menge
an partiellen Differentialgleichungen gelöst werden müssen, ist der numerische Rechen-
aufwand meist sehr groß. Für gewöhnlich können deshalb nur wenige Körper untersucht
werden. Zum derzeitigen Stand der Wissenschaft ist es noch nicht möglich, das dynamische
Verhalten des Menschen mit alle seinen Teilstrukturen in einem sinnvollen FE-System zu
modellieren und simulieren [63].

Im Gegensatz zur FE-Modellierung eignet sich die Methode der Mehrkörpermodellie-
rung sehr gut, um hoch dynamische Phänomene zu beschreiben. Ein solches Modell besteht
aus einzelnen Starrkörpern, die über Kräfte und Zwangsbedingungen gekoppelt werden.
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1 Einleitung

Dadurch entsteht eine kinematische Kette, deren Gesamtdynamik mit einem definierten
Satz an Bewegungsgleichungen beschrieben werden kann. Trotz einer oft sehr hohen Zahl
an Freiheitsgraden (dof, engl.: degree of freedom), ist der Rechenaufwand zur Lösung
der Bewegungsgleichungen deutlich geringer als bei der FEM. Je nach Rechner-Hardware
und Komplexität des Menschmodells können heutzutage geeignete Simulationen auch in
Echtzeit gerechnet werden.

Da es in der vorliegenden Arbeit um die Beschreibung und Untersuchung des dyna-
mischen Verhaltens unseres komplexen neuromuskulären Systems geht, liegt es nahe dem
MKS-Ansatz zu folgen. Im Allgemeinen lassen sich bei der MKS-Modellierung zwei Her-
angehensweisen unterscheiden: die inverse Dynamik und die direkte Dynamik. Die inverse
Dynamik ist ein weit verbreitetes Verfahren, bei dem mit Hilfe von gemessenen kinemati-
schen Daten, die inneren und äußeren Momente bzw. Muskelkräfte berechnet werden. Da
jedoch die zu untersuchende Bewegung (Kinematik) bereits bekannt sein muss, können
mit dieser Methode keine Modellvorhersagen getroffen werden. Somit ist es mit diesem
Ansatz nicht möglich, den funktionalen Zusammenhang einzelner biologischen Strukturen
während der Bewegung zu untersuchen. Bei der vorwärtsdynamischen Mehrkörpersimu-
lation (direkte Dynamik) hingegen entstehen Bewegungen als Folge von Muskelkräften.
Es kommen mathematische Modelle zum Einsatz, die in analoger Weise zu unserem neu-
romuskulären System funktionieren. Somit lässt sich bei der vorwärtsdynamischen Simu-
lation ein kausaler Zusammenhang zwischen den eingehenden Kontrollsignalen und der
erzeugten Bewegung erkennen.

In der Literatur sind unterschiedlich detaillierte MKS-Modelle zu finden, die versuchen,
neben einzelnen Teilabschnitten [86, 137, 290] auch den gesamten Menschen abzubilden
[38, 44, 84, 227, 237]. Die große Mehrheit dieser Modellbeschreibungen lässt sich dabei dem
inversdynamischen Ansatz zuordnen [38, 44, 84, 227]. Diese Modelle werden häufig einge-
setzt, um aus einer observierten Bewegung auf die inneren Gelenkmomente zu schließen.
Zur gezielten Untersuchung des Einflusses von Muskelkräften während der Bewegung,
sind vorwärtsdynamische Modellansätze erforderlich, die das biomechanische Verhalten
des Menschen beschreiben. Da der Kontrollaufwand bei diesem Ansatz oft sehr komplex
scheint, existieren meist nur Teilmodelle, die ausschließlich für spezifische Aufgabenstel-
lungen implementiert und eingesetzt werden. So sind beispielsweise vorwärtsdynamische
Modelle der unteren Extremität bekannt, die das Gehen [86], das Hüpfen [252, 290] oder
auch das freie Stehen [179] simulieren. Auch für die obere Extremität gibt es erste Simu-
lationsstudien, die zielgerichtete Armbewegungen untersuchen [137, 214]. Nach aktuellem
Kenntnisstand ist in der Literatur jedoch noch kein komplexes Gesamt-Menschmodell
bekannt, welches in der Lage ist, selbstgeregelte aktive muskelgenerierte Bewegungen zu
erzeugen, um vielseitige Bewegungsabläufe in unterschiedlichen Anwendungsfeldern zu
realisieren.

Deshalb stellt sich im Rahmen dieser Arbeit die zentrale Frage, ob mit Hilfe der vor-
wärtsdynamischen Mehrkörpersimulation ein biologisch motiviertes komplexes Gesamt-
Menschmodell entwickelt werden kann, welches es ermöglicht die funktionalen Zusammen-
hänge einzelner physiologischer Strukturen bei der Bewegungskontrolle zu untersuchen.
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1.1 Motivation

Um diese Frage beantworten zu können, lassen sich drei Teilaspekte ableiten:
(I) Im ersten Schritt soll analysiert werden, welche biologischen Strukturen des neuro-
muskulären und muskuloskelettalen Systems im Menschmodell abgebildet werden müssen
und wie sich diese in mathematisch-numerischer Form beschrieben lassen.
(II) Da die internen Zusammenhänge in einem komplexen System nur schwer zu verstehen
sind, sollen grundlegende Kontrollkonzepte an einem einfachen eingelenkigen Armmodell
getestet und die dabei zu beobachtenden Wechselwirkungen zwischen einzelnen biologi-
schen Strukturen eruiert werden.
(III) Anschließend ist zu hinterfragen, inwieweit sich diese Erkenntnisse auf komplexe
mehrgelenkige Menschmodelle übertragen lassen. Hierbei ist zu erwarten, dass es mit den
zuvor entwickelten Kontrollkonzepten für eingelenkige Systeme überhaupt erst möglich
ist, das von Rupp et al. [237] vorgestellte komplexe Gesamt-Menschmodell zu kontrollie-
ren und synthetisch Bewegungen zu erzeugen. Ein solches vorwärtsdynamisches muskel-
getriebenes Menschmodell kann dazu genutzt werden, die internen Belastungen einzelner
biologischer Strukturen bei einfachen Alltagsbewegungen (Hinsetzen) oder auch bei Ganz-
körperschwingungen am Arbeitsplatz zu analysieren.

Die nachfolgende Abbildung 1.1 stellt die Gesamtstruktur der vorliegenden Arbeit
grafisch dar und ordnet die zentralen Fragestellungen in den Kontext ein.

Abbildung 1.1: Gesamtstruktur der Dissertation: in Kapitel 2 wird auf die Frage (I) eingegangen, um
herauszufinden, welche biologischen Strukturen in einem numerischen Menschmodell überhaupt berück-
sichtigt werden müssen; in Kapitel 3 werden an einem einfachen eingelenkigen Armmodell die Wechsel-
wirkungen zwischen einzelnen biologischen Strukturen untersucht (II); in Kapitel 4 soll analysiert werden,
inwieweit sich die Erkenntnisse aus (II) auf komplexe mehrgelenkige Menschmodelle übertragen lassen,
um ein biologisch motiviertes komplexes Gesamt-Menschmodell zu entwickeln (III). Aus Gründen der
Übersichtlichkeit werden für das eingelenkige Armmodell (Kap. 3) sowie das komplexe Menschmodell
(Kap. 4) die zugehörigen Methoden-, Ergebnisse- und Diskussionsteile in den jeweiligen Kapiteln separat
dargestellt.
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1 Einleitung

1.2 Gliederung der Arbeit

Die zur numerischen Umsetzung notwendige mathematische Modellabstraktion setzt ein
detailliertes Verständnis des biologischen Bewegungsapparats voraus. Deshalb werden in
Kapitel 2 zunächst die wichtigsten physiologischen Eigenschaften des Skelett-, Muskel-
und Nervensystems ganz allgemein vorgestellt. Dabei sind nicht nur die Eigenschaften der
einzelnen Muskeln und die Funktionsweisen der verschiedenen Kontrollmechanismen von
Bedeutung, sondern vor allem auch die dynamische Wechselwirkung zwischen den einzel-
nen Komponenten.

Aus Sicht vieler Wissenschaftler wird angenommen, dass zur Erklärung der menschli-
chen Bewegung alle physiologischen Details in Form von komplexen Algorithmen beschrie-
ben werden müssen [130, 266, 312]. Im Gegensatz zu dieser Annahme scheint es in der
Biologie ein grundlegendes Prinzip zu sein, dass die Kombination von einfachen neuro-
nalen Kontrollsignalen mit zweckmäßigen biophysikalischen Strukturen (Muskel-Sehnen-
Einheit) bereits ausreichend ist, komplexe Bewegungsabläufe zu erzeugen [18, 92, 163,
194]. Unter Berücksichtigung dieser Beobachtung soll in Kapitel 3 die Bedeutung der bio-
physikalischen Eigenschaften der Muskel-Sehnen-Einheiten während der Bewegung sowie
die Interaktion zwischen den Muskeleigenschaften und den verwendeten Kontrollkonzep-
ten an einem einfachen eingelenkigen Armmodell untersucht werden. Dieses Testszenario
bietet aufgrund der stark reduzierten Zahl an Freiheitsgraden die Möglichkeit, unterschied-
liche mathematische Modellbeschreibungen für einzelne biologische Strukturen und deren
Abhängigkeiten zu testen. So soll zum Beispiel untersucht werden, wie sich Variationen
der neuronalen Regelungs- und Steuerungskonzepte oder auch Modifikationen der imple-
mentierten Muskel- und Sehneneigenschaften auf die simulierten Bewegungen auswirken.

Auf Grundlage der hier analysierten Wechselwirkungen zwischen einzelnen biologi-
schen Strukturen an einem einfachen eingelenkigen System wird in Kapitel 4 überprüft,
ob und inwieweit sich diese Abhängigkeiten auch für ein komplexes mehrgelenkiges System
beobachten lassen. Hierzu werden die Erkenntnisse aus dem eingelenkigen Arm-System
auf das bereits von Rupp et al. [237] entwickelte Gesamt-Menschmodell übertragen, in-
dem die wichtigsten mathematischen Beschreibungen (Funktionen, Parameter) einzelner
biologischer Strukturen angepasst werden und ein neues Kontrollkonzept implementiert
wird. Unter Verwendung des hier modifizierten Menschmodells ist es möglich, die internen
Lastverteilungen bei einfachen Alltagsbewegungen (Hinsetzen) oder auch bei Ganzkörper-
schwingungen (transient, stochastisch, harmonisch) am Arbeitsplatz zu berechnen. Die
Ergebnisse aus den Modellrechnungen können anschließend genutzt werden, um mögliche
Risikofaktoren von Über- oder auch Fehlbelastungen einzelner biologischer Strukturen am
Arbeitsplatz einzuschätzen und zu beurteilen.

Zuletzt sollen in Kapitel 5 die Ergebnisse der vorliegenden Abhandlung zusammen-
gefasst und ein Ausblick über mögliche weiterführende Arbeitsschritte gegeben werden.
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Kapitel 2

Biomechanische Grundlagen zur
Modellierung und Simulation
menschlicher Bewegung

Wie sich in der Vergangenheit bereits gezeigt hat, bietet die vorwärtsdynamische Mehr-
körpersimulation einen Rahmen, um wesentliche biomechanische Sachverhalte, wie zum
Beispiel die Strukturen, die Zusammenhänge und die Eigenschaften des menschlichen Be-
wegungsapparates zu untersuchen. Für einen solchen Ansatz sind allerdings physiologisch
motivierte und experimentell validierte mathematische (Teil-)Modelle notwendig, welche
die Dynamik des biologischen Gesamtsystems beschreiben. Deshalb stellt sich zu Beginn
dieser Arbeit die Frage (I), wie ein geeignetes biomechanisches Menschmodell beschaffen
sein muss, um menschliche Bewegung abbilden und untersuchen zu können.
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Abbildung 2.1: Kybernetische Betrachtungsweise der menschlichen Bewegungskontrolle und Bewe-
gungsausführung: Abhängigkeiten und Zusammenhänge der biologischen Strukturen im Überblick.

Hierfür gilt es zunächst die anatomischen Strukturen und Funktionsweisen des mensch-
lichen Bewegungsapparates, die prinzipiell an der Bewegungsausführung und -kontrolle
beteiligt sind, zu identifizieren. Am physiologischen Vorbild

”
Mensch“ ist zu erkennen,



2 Biomechanische Grundlagen

dass Bewegungen vom zentralen Nervensystem (ZNS) initiiert werden, indem es neuro-
nale Kontrollsignale u an die Muskel-Sehnen-Einheiten (MTU, engl.: muscle-tendon-unit)
sendet. Die aktiv erzeugten Muskelkräfte werden über definierte Hebelarme in Gelenkmo-
mente (f aktiv) transformiert, die auf das Skelettsystem übertragen werden und Bewegun-
gen erzeugen. Passive Strukturen, wie Bänder (LIG, engl.: ligament) oder Gelenkkapseln,
leisten einen wichtigen Beitrag (fpassiv) zur Stabilität des Gesamtsystems, indem sie den

Zusammenhalt der Gelenke sicherstellen. Über extrinsische und intrinsische Rezeptoren
werden die physikalischen Systemzustände dem ZNS zurückgemeldet. Die Aufnahme und
Verarbeitung dieser Informationen im neuronalen System kann zur zielgerichteten Rege-
lung und Steuerung von Bewegung genutzt werden.

Diese zu beobachtenden Abhängigkeiten lassen sich in abstrahierter Form als kyberne-
tisches Regelkreismodell darstellen (vgl. Abb. 2.1). Aus der Abbildung geht hervor, dass
grundsätzlich zwischen einem neuronalen und einem biophysikalischen Teil differenziert
wird. Die Strukturen des ZNS (Gehirn und Rückmark) werden dabei dem neuronalen
Level zugeordnet. Das mechanische System (Knochen) sowie die aktiven (Muskel-Sehnen-
Einheiten) und passiven (Bänder, Bandscheiben) Strukturen des Bewegungsapparats sind
dem biophysikalischen Teil zugewiesen. Um die Zusammenhänge der einzelnen Struktu-
ren und deren Einfluss auf die Bewegungskontrolle zu untersuchen, werden zuerst die
wichtigsten physiologischen Eigenschaften und Funktionsweisen vorgestellt. Nachfolgend
können daraus im Sinne der numerischen Modellierung und Simulation mathematische
Beschreibungen abgeleitet werden.

2.1 Mechanisches Modell

Wie eingangs erwähnt, kann im Rahmen der MKS-Modellierung das menschliche Skelett-
system in vereinfachter Form als Starrkörperkette angenommen werden, deren Kinematik
und Dynamik mit Hilfe von Bewegungsgleichungen beschrieben wird [245, 246].

Um diese Bewegungsgleichungen aufstellen zu können, gibt es mehrere methodische
Herangehensweisen. Eine erste Möglichkeit bietet der sogenannte Newton-Euler-Formalis-
mus [154, 200]. Bei diesem Verfahren werden die Segmente der kinematischen Kette als
einzelne unabhängige Körper betrachtet (

”
Freischneiden“), die drei translatorische und

drei rotatorische Freiheitsgrade besitzen. Für jeden dieser freigeschnittenen Körper kann
ein konsistenter Satz an Bewegungsgleichungen (in Form von Differentialgleichungen) her-
geleitet werden. Der Impulssatz

ma = f (2.1)

beschreibt die translatorischen Bewegungen der einzelnen Körpersegmente, der Drehim-
pulssatz (Drallsatz)

Jα + ω × Jω = l (2.2)

die rotatorischen Bewegungen [154] eines Segments. Hierbei bezeichnen m und J die Masse
bzw. den Trägheitstensor des jeweiligen Körpers. ω definiert den Vektor für die Winkel-
geschwindigkeit, wobei a bzw. α die translatorische bzw. rotatorische Beschleunigung des
Massenschwerpunkts in kartesischen Systemkoordinaten wiedergeben. f und l stellen die
am Körper angreifenden, externen Kräfte und Momente dar. Um sicherzustellen, dass nur
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2.1 Mechanisches Modell

diejenigen Bewegungen vom Gesamtsystem realisiert werden können, welche die definier-
ten Gelenkverbindungen auch tatsächlich zulassen, sind in einem zweiten Schritt kinemati-
sche Zwangsbedingungen zu definieren. Diese Zwangsbedingungen hängen vom Gelenktyp
ab und werden über zusätzliche algebraische Gleichungen dem Gesamt-Gleichungssystem
zugeführt. Zur Beschreibung der Mechanik des Mehrkörpersystems ergibt sich ein Satz
an differentiell-algebraischen Gleichungen, welcher sich aus sechs Bewegungsgleichungen
pro Starrkörper und den zugehörigen Gleichungen der Zwangsbedingungen (Nebenbedin-
gungen) zusammensetzt. Dabei wird die beschriebene Bewegung meist in kartesischen
Koordinaten angegeben.

Eine alternative Herleitung der Bewegungsgleichungen beschreibt der Lagrange-For-
malismus. Dabei definiert die Lagrange-Funktion L die Differenz zwischen der kinetischen
Energie T (q, q̇) und der potentiellen Energie V (q) eines Mehrkörpersystems:

L(q, q̇) = T (q, q̇)− V (q). (2.3)

q ∈ Rm definiert dabei den zeitabhängigen Vektor der m Gelenkkoordinaten (generali-
sierte Koordinaten). Unter Verwendung der Lagrange-Funktion zweiter Art können die
Bewegungsgleichungen

d

dt

∂L
∂q̇i
− ∂L
∂qi

= fi i = 1, ...,m (2.4)

hergeleitet werden. fi beschreibt die Summe aller externen Kräfte, die beispielsweise durch
bestimmte Aktuatoren oder auch durch Interaktion mit der Umwelt auf das jeweilige
Gelenk wirken. Die kinetische Energie lässt sich mit Hilfe der System-Massenmatrix M(q)
berechnen:

T (q, q̇) =
1

2
q̇TM(q)q̇ . (2.5)

Ersetzt man in Gleichung (2.4) die totale Ableitung nach der Zeit t durch die partiellen
Ableitungen nach den generalisierten Koordinaten q und q̇, so ergibt sich

M(q)q̈ +
d

dt

(
M(q)q̇

)
− ∂

∂q

(
1

2
q̇TM(q)q̇

)
︸ ︷︷ ︸

Coriolis- und Zentrifugalkräfte

+

(
∂V

∂q

)T
︸ ︷︷ ︸
Gravitation

= f . (2.6)

Die beiden mittleren Terme (Coriolis- und Zentrifugalkräfte) auf der linken Seite der
Gleichung (2.6) werden zu einem Vektor C(q, q̇) zusammengefasst. Die auf das System
wirkende GravitationG(q) ergibt sich aus der partiellen Ableitung der potentiellen Energie
V (q) nach q. Daraus lässt sich die allgemein bekannte Form der Bewegungsgleichung
ableiten, um die inverse Dynamik zu beschreiben:

M(q)q̈ + C(q, q̇) +G(q) = f . (2.7)

Durch Umformen dieser Gleichung nach q̈ erhält man das Differentialgleichungssystem
zur Beschreibung der direkten Dynamik (Vorwärtsdynamik):

q̈ = M(q)−1

(
f − C(q, q̇)−G(q)

)
. (2.8)
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2 Biomechanische Grundlagen

In f werden alle von extern wirkende Kräfte bzw. Momente zusammengefasst. Neben den
Einflüssen aus der Umwelt, sollen in den hier entwickelten Modellen auch die Strukturen
des aktiven und passiven Bewegungsapparates abgebildet werden. f kann somit in drei
Komponenten unterteilt werden:

f = f ext + f aktiv + fpassiv

= E(q, q̇) +Raktiv(q)F aktiv(q, q̇, u) +Rpassiv(q)F passiv(q, q̇) . (2.9)

Externe Kräfte E(q, q̇) sind dann zu berücksichtigen, wenn das mechanische System in
Kontakt mit seiner Umwelt tritt. Dabei werden Kontaktkräfte häufig mit Hilfe von Feder-
Dämpfer-Elementen explizit berechnet und über den Term E(q, q̇) dem System zugeführt.
Eine ausführliche Dokumentation zur Implementierung von Kontaktmodellen ist bei Gün-
ther [85] und Henze [99] zu finden. Zur vollständigen Lösung der Bewegungsgleichun-
gen (2.8) müssen auch die passiv erzeugten Kräfte bzw. Momente (vgl. Gl. 2.8) bekannt
sein. Dabei hängt F passiv nur vom Systemzustand ab und kann über die Hebelarm-Matrix
Rpassiv(q) in ein entsprechendes Gelenkmoment Rpassiv(q)F passiv transformiert werden. Die

aktiv erzeugten Kräfte F aktiv sind neben dem Systemzustand auch noch von einem neuro-
nalen Stimulationssignal u abhängig (vgl. Abb. 2.1). u kann letztlich dazu genutzt werden,
um das System aktiv zu kontrollieren und anzusteuern.

Für sehr einfache Modelle mit nur wenigen Freiheitsgraden kann die soeben hergeleitete
Bewegungsgleichung (2.8) in analytischer Form aufgestellt werden [211]. Das in Kapitel 3.2
vorgestellte eingelenkige Armmodell obliegt einem solchen Vorgehen (Newton-Euler For-
malismus). Bei Starrkörpersystemen mit einer großen Anzahl an Freiheitsgraden ist die
Herleitung der analytischen Gleichungen extrem aufwendig und fehleranfällig, da für jede
Modelländerung und -erweiterung die Gleichungen modifiziert und umgeschrieben werden
müssen. Die Erstellung solcher Bewegungsgleichungen erfolgt deshalb oft numerisch unter
Verwendung unterschiedlicher (kommerzieller) Softwareprogramme (ADAMS: Mechani-
cal Dynamics Inc., Ann Arbor, MI, [2]; SD-FAST: Symbolic Dynamics Inc., Mountain
View, CA, [43]; DADS: LMS International, Leuven, Belgium, [69]; Working Model: MSC
Software Corp., Santa Ana, CA, [163], SimMechanics: MATLAB). In Kapitel 4 wird das
in der Arbeitsgruppe (Abteilung für Modellierung und Simulation im Sport, Universität
Stuttgart) eigens entwickelte Simulationspaket demoa (Version: git-deoma woEigen) ver-
wendet, um die Bewegungsgleichungen eines komplexen Menschmodells mit bis zu 40 Frei-
heitsgraden zu erzeugen. Das Programm basiert auf dem Langrange-Formalismus zweiter
Art [151, 152] und nutzt die frei zugängliche Software-Bibliothek Spacelib. Eine aus-
führliche Dokumentation des Programmcodes ist bei Henze [99] oder auch im Handbuch
zur Simulationssoftware demoa zu finden.

Zur Lösung der Bewegungsgleichung (2.8) muss zweimal nach der Zeit integriert wer-
den, um aus den Anfangswerten zum Zeitpunkt t0 sowie den Kräften und Momenten, den
Systemzustand zur Zeit tend zu bestimmen. In der Literatur sind zahlreiche numerische
Integrationsverfahren und Algorithmen beschrieben, die zur Lösung der Bewegungsglei-
chungen genutzt werden können. Mögliche Beispiele sind die Runge-Kutta-Verfahren, die
Extrapolationsverfahren [100, 223], die Prediktor-Korrektor-Methoden [269] oder aber
auch implizite Verfahren, wie das Euler-Verfahren [223].
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2.2 Strukturen des aktiven Bewegungsapparats

Zusammenfassend bleibt festzuhalten, dass mit Hilfe von Bewegungsgleichungen die
Mechanik des Skelettsystems in numerisch-mathematischer Form beschrieben werden kann.
Da die Gesamtdynamik des Systems von den erzeugten Kräften bzw. Momenten der akti-
ven und passiven Strukturen des Bewegungsapparats abhängt, sollen im Folgenden phy-
siologisch motivierte Modelle für f aktiv und fpassiv vorgestellt werden, um möglichst reali-
tätsnahe eingelenkige (Kap. 3) und mehrgelenkige (Kap. 4) Menschmodelle entwickeln zu
können.

2.2 Strukturen des aktiven Bewegungsapparats

2.2.1 Physiologische Grundlagen der Muskel-Sehnen-Einheit

Das wesentliche Ziel der quergestreiften Skelettmuskulatur besteht darin, neuronale Kon-
trollsignale in Kräfte umzusetzen, die zur Lösung von motorischen Bewegungsaufgaben
auf die einzelnen Körpersegmente übertragen werden. Ein typischer Skelettmuskel ist nach
außen hin von einer dicken Bindegewebsschicht, dem Epimysium, umgeben (vgl. Abb. 2.2).
Diese Schicht geht in die Muskelfaszie über, die an den beiden Muskelenden als Sehne mit
dem Knochen in Verbindung steht. Im Inneren besteht ein Skelettmuskel aus einer Viel-
zahl an Muskelfaserbündeln, die sich wiederum aus einzelnen Muskelfasern zusammenset-
zen. Dabei werden sowohl die Muskelfasern als auch die Muskelfaserbündel von weiteren
Bindegewebsschichten (Edomysium bzw. Perimysium) umschlossen. Die Muskelfaser oder
auch Muskelfaserzelle genannt repräsentiert die zelluläre Grundeinheit der quergestreiften
Skelettmuskulatur. Sie enthält mehrere Hundert Myofibrillen, welche die Zelle in ganzer
Länge parallel zueinander ausgerichtet durchziehen. Eine einzelne Myofibrille (etwa 1 µm
Durchmesser) besteht aus einer Aneinanderreihung von sogenannten Sarkomeren, die für
die Muskelkontraktion verantwortlich sind. Das Sarkomer bildet die funktionelle sowie
strukturelle Grundeinheit der Myofibrille und deshalb auch des gesamten Skelettmuskels.
Jedes Sarkomer ist aus drei mikroskopisch kleinen, kontraktilen Proteinen aufgebaut, die
sich zu Filamenten zusammensetzen: es wird dabei zwischen einem Aktinfilament, einem
Myosinfilament und einem Titinfilament differenziert. Durch die regelmäßige Anordnung
von dicken (Myosin) und dünnen (Aktin) Myofilamenten entsteht die typische und na-
mensgebende Querstreifung der Sklelettmuskulatur.

Das sogenannte sarkoplasmatische Reticulum (SR) umschließt die Myofibrillen und
bildet ein dichtes Netz aus interzellulären Hohlräumen (longitudinales System: L-Tubuli).
Das SR dient als Speicher für Calciumionen (Ca2+), welche bei der Muskelaktivierung ei-
ne entscheidende Rolle spielen (Aktivierungsdynamik, s.u.). Senkrecht zum longitudinalen
System des SR verlaufen die transversalen Tubuli (T-Tubuli). T-Tubuli sind tiefe Einstül-
pungen der Muskelzellmembran (Sarkolemm) und sorgen für eine gleichmäßige Verteilung
der ankommenden neuronalen Signale [142, 239].

Die detaillierte Beschreibung von Muskelkontraktionen (Gleitfilamenttheorie) geht auf
die Studien von Huxley & Hanson [110] und Huxley [111] zurück und beruht auf der
Interaktion zwischen den beiden Proteinen Aktin und Myosin im Sarkomer. Durch das
Eintreffen von neuronalen Signalen (an der motorischen Endplatte) breitet sich ein Ak-
tionspotential am Sarkolemm aus und gelangt über die T-Tubuli ins Innere der Muskel-
faser. Als Konsequenz werden die im SR gespeicherten Ca2+-Ionen ins Sarkoplasma ab-
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Skelettmuskel

Muskelfaserbündel

Muskelfaser
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Abbildung 2.2: Aufbau des Skelettmuskels: das Sarkomer, bestehend aus den Myofilamenten Aktin,
Myosin und Titin, bildet dabei die kleinste strukturelle und funktionelle Einheit der Muskelfaser und
deshalb auch des gesamten Muskels (eigene Darstellung auf Grundlage von Leitner & Finckh [155]).

gegeben, wodurch an den Aktinfilamenten Bindungsstellen frei werden, an die sich über
Querbrückenbindungen die Köpfchen der Myosinfilamente anlagern können. Unter Spal-
tung von Adenosintriphosphat (ATP) erfolgt eine Konformationsänderung des Myosin-
köpfchens, wodurch das Aktinfilament in Richtung Mitte des Sarkomers gezogen wird.
So bewirkt jede Konformationsänderung eine Relativbewegung der beiden Proteine und
führt zu einer Verkürzung der Muskelfaser um bis zu 20% [239]. Um eine Muskelkon-
traktion auslösen zu können, sind neuronale Signale u notwendig, die die Freisetzung von
gespeicherten Ca2+-Ionen initiieren. Dabei erfolgt die Innervation eines Muskels über die
Nervenbahnen der α-Motoneurone.

2.2.2 Modellierung der Muskel-Sehnen-Einheit

Schon seit Beginn des 19. Jahrhunderts wurden erste Muskelexperimente durchgeführt,
um daraus mathematische Modelle abzuleiten, welche die biomechanischen und biochemi-
schen Eigenschaften des Muskel-Sehnen-Apparats beschreiben [52, 112, 212]. Diese Mo-
dellansätze lassen sich im Wesentlichen in zwei große Gruppen einteilen: mikroskopische,
Huxley’sche und makroskopische, Hill’sche Muskelmodelle. Bei der Modellierung von mi-
kroskopischen Muskelmodellen [47, 111, 148, 295] werden die zugrundeliegenden biophy-
sikalischen Prozesse auf molekularer Sarkomerebene mit Hilfe komplexer Differentialglei-
chungen mathematisch beschrieben. Obwohl diese Modelle die physiologischen Muskel-
eigenschaften in vielen Bereichen sehr gut abbilden, sind sie aufgrund ihrer meist hohen
Parameterzahl sehr komplex und erfordern einen großen Rechenaufwand.

Neben den detaillierten mikroskopischen Muskelmodellen existieren makroskopischen
Hill’schen Ansätze, die die phänomenologischen Eigenschaften des Muskels durch funktio-
nale Abhängigkeiten approximieren. Der Vorteil von Hill’schen Muskelmodellen besteht
darin, dass nur wenige Parameter notwendig sind und sich diese direkt aus der Muskel-
morphologie ableiten lassen. Eine solch vereinfachte Darstellung zeigt jedoch auch Schwä-
chen, da der tatsächliche Energieverbrauch der mikroskopischen Strukturen zum Beispiel
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nicht berücksichtigt wird [183, S. 51]. Auch für schnelle und hochfrequente Bewegungen
werden Steifigkeits- sowie Dämpfungseigenschaften des Muskels unter Verwendung eines
Hill’schen Muskelmodells nicht im Detail abgebildet [255]. Es gibt aber bereits Erwei-
terungen und Modifikationen des klassischen Hill-Modells, die diese Schwächen beheben
[87, 91, 271]. Demzufolge liefern erweiterte Modellformen ausreichend detaillierte Ergeb-
nisse, um die biologisch motivierten Prozesse der Aktivierungs- und Kontraktionsdynamik
von Muskeln zu beschreiben (vgl. Kap. 3.2.2).

Kontraktionsdynamik

Das erste Hill’sche Muskelmodell zur Beschreibung der Kontraktionsdynamik wurde von
Gasser & Hill [68] vorgestellt und setzt sich aus drei Elementen zusammen: einem seriell-
elastischen Element (SEE), einem parallel-elastischen Element (PEE) und einem kontrak-
tilen Element (CE). Das seriell-elastische Element beschreibt die elastischen Effekte, die
in der Sehne, der Aponeurose und auch in den Sarkomeren zu beobachten sind. Die elasti-
schen Eigenschaften des sich im Muskel befindlichen Bindegewebes werden vom parallel-
elastischen Element abgebildet. Das kontraktile Element gibt die aktive Kraftentwicklung
der Muskelfaser wieder [9]. Um aber auch das physiologische Antwortverhalten bei exter-
nen Lasten konsistent abzubilden, ergänzten Günther et al. [87] und in der finalen Version
Haeufle et al. [91] das klassische Hill-Modell um ein viertes, seriell-dämpfendes Element
(SDE). Eine schematische Darstellung der gesamten Muskel-Sehnen-Einheit, wie sie in
dieser Arbeit verwendet wird, ist in Abbildung 2.3 dargestellt. Im Folgenden werden die
mechanischen Eigenschaften der vier Elemente vorgestellt, um daraus die Differentialglei-
chung zur Beschreibung der Kontraktionsdynamik herzuleiten.

Kontraktiles Element – Da man den Hill’schen Modellierungsansatz zur Gruppe der
phänomenologischen Modelle zählt, kann das Kraftverhalten isolierter Muskelfasern, wie es
in experimentellen Messungen schon seit Ende des 19. Jahrhunderts untersucht wurde [19,
68, 76], durch mathematische Zusammenhänge beschrieben werden. Es zeigte sich, dass
die aktiv erzeugte Muskelkraft bei mittlerer Muskelfaserlänge bzw. optimaler Länge lCE,opt

am größten ist und um so geringer wird, je stärker der Muskel kontrahiert oder gedehnt
wird (vgl. Abb. 2.3C). Gordon et al. [76] führten diesen Kraft-Längen-Zusammenhang
F isom auf das Überlappungsverhältnis der beiden Myofilamente Aktin und Myosin im
Sarkomer zurück. Um die Kraft-Längen-Relation des kontraktilen Elements mathematisch
darzustellen, sind in der Literatur diverse Ansätze zu finden [87, 97, 290, 319]. Welchen
Einfluss die Implementierung variierender Funktionen und Parameter auf die tatsächlich
generierte Bewegung hat, soll in Kapitel 3 ausführlich untersucht und diskutiert werden.

Da sich die Beschreibung des Zusammenhangs zwischen Muskelkraft und -länge auf
isometrische Kontraktionen (konstante Muskellänge) bezieht, ist diese Abhängigkeit nicht
ausreichend, um die Kraftentwicklung bei konzentrischen oder auch exzentrischen Muskel-
kontraktionen (Längenänderungen) zu beschreiben. Hill [101] führte weitere Experimente
an isolierten, maximal stimulierten Muskelfasern durch, um den Zusammenhang zwischen
der entwickelten Muskelfaserkraft FCE und der Kontraktionsgeschwindigkeit vCE aufzu-
klären. Er stellte fest, dass die maximal erzeugte Muskelkraft dem Maximum der isome-
trischen Kraft entspricht, wenn sich der Muskel in Ruhe befindet (vCE = 0). Je schneller
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Abbildung 2.3: A) Schematische Darstellung des modifizierten Hill’schen Muskelmodells nach Günther
et al. [87]. B) Kraftgesetz für das seriell-elastische Element (SEE) mit nicht-linearem Kraftanstieg in der
Anlaufzone und einem sich anschließenden linearen Verlauf. Das Abrissverhalten wird nicht abgebildet
(vgl. Kap. 2.2.2). C) Typische Kraft-Längen-Kurve (grün) des kontraktilen Elements (CE): die aktiv er-
zeugte Muskelkraft ist bei mittlerer Muskelfaserlänge, d.h. der optimalen Länge lCE,opt, am größten und
wird umso geringer, je stärker der Muskel kontrahiert oder gedehnt wird (skaliertes Überlappungsver-
hältnis der Sarkomere). Passiv generierter, nicht-linearer Kraftverlauf (blau) für das parallel-elastische
Element (PEE). D) Kraft-Geschwindigkeits-Kurve des CEs: für konzentrische Kontraktionen (verkürzter
Muskel: vCE < 0) zeigt der Muskel einen hyperbolischen Kraft-Geschwindigkeits-Verlauf in exzentri-
schen Kontraktionen (vCE > 0) wird der Muskel mit höheren Kräften gedehnt als er selbst aktiv im
isometrischen Fall (vCE = 0) produzieren kann. Die gestrichelten, grauen Linien zeigen exemplarisch die
Asymptoten des konzentrischen Astes.

der Muskel kontrahiert, desto geringer ist seine Kraft [76, 101]. Diese Beobachtung lässt
sich in allgemeiner Form schreiben als(

FCE +A
)
· vCE = −B ·

(
F0 − FCE

)
, (2.10)

wobei die drei
”
Hill“-Konstanten, d.h. die isometrische Kraft F0 sowie A und B, den hyper-

bolischen Verlauf der Kraft-Geschwindigkeits-Relation bestimmen. Alle drei Größen lassen
sich für bestimmte Muskelklassen und -typen experimentell bestimmen. FCE gibt die ak-
tuelle Kraft und vCE die aktuelle Verkürzungsgeschwindigkeit des kontraktilen Elements
an (vgl. Abb. 2.3D). Aus physiologischer Sicht lässt sich dieser Kraft-Geschwindigkeits-
Zusammenhang mit der Bindungsdynamik der Myosinköpfchen am Aktin erklären. Im
ruhenden Muskel können alle Myosinköpfchen eine Bindung eingehen, wohingegen sie bei
schnellen Bewegungen häufig umgreifen müssen. Dies führt dazu, dass mit zunehmender
Kontraktionsgeschwindigkeit die Querbrückenverbindungen abnehmen und weniger Kraft
erzeugt wird [52, 264].
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2.2 Strukturen des aktiven Bewegungsapparats

Da die Querbrückenbindungen der Myofilamente von der Ca2+-Ionenkonzentration
(vgl. Kap. 2.2.1) und somit auch von der momentanen Aktivität a abhängig sind, muss
dieser Zusammenhang ebenfalls zur Bestimmung der aktiven Muskelkraft des kontrakti-
len Elements berücksichtigt werden. a ist diejenige Größe, welche es ermöglicht, über ein
neuronales Stimulationssignal u die Muskelkraft zu kontrollieren (vgl. Kap. 2.4) und aktiv
Bewegungen zu erzeugen.

Zusammenfassend können deshalb für das kontraktile Elemente folgende Abhängigkei-
ten festgestellt werden:

FCE = f(lCE, l̇CE,a) . (2.11)

Seriell-elastisches Element – Über die Sehne (Aponeurose) wird die durch eine
Kontraktion erzeugte Muskelkraft auf die knöchernen Strukturen übertragen. Neben der
Kraftübertragung haben Sehnen zusätzlich noch die Eigenschaft, kurzfristig Bewegungs-
energie zu speichern und wieder freizusetzen (Dehnungs-Verkürzungs-Zyklus). In dem
hier verwendeten Hill’schen Muskelmodell wird dieses Verhalten mit Hilfe des seriell-
elastischen Elements (SEE) abgebildet. Der Widerstand F SEE, den dieses Modellelement
seiner Dehnung entgegensetzt, kann durch eine nicht-lineare Kraft-Längen-Funktion be-
schrieben werden (vgl. Abb. 2.3B).

Parallel-elastisches Element – Der menschliche Muskel in seiner Gesamtheit (Fas-
zien, Epimysium), aber auch einzelne Muskelfasern sind von passivem Bindegewebe (En-
domysium, Perimysium) umgeben (vgl. Kap. 2.2.1). Wird ein Muskel über ein bestimmtes
Maß hinaus gedehnt, erzeugt dieses Gewebe einen gewissen Widerstand gegenüber der deh-
nenden Kraft. Dadurch wird selbst bei starker Überdehnung ein physiologischer Arbeits-
bereich für die aktiven Muskelfasern sichergestellt. Dieser Effekt kann durch das parallel-
elastische Element (PEE) im Muskelmodell berücksichtigt werden. In Analogie zum seriell-
elastischen Element wird das Kraftverhalten FPEE des passiven Bindegewebes ebenfalls
mit Hilfe eines nicht-linearen Kraft-Längen-Zusammenhangs modelliert (vgl. Abb. 2.3C).

Seriell-gedämpftes Element – Aus der Literatur zur Muskelmodellierung [87, 91,
303] ist bekannt, dass etablierte Hill’sche Muskelmodelle, bestehend aus den drei Grun-
delementen CE, SEE und PEE, nicht in der Lage sind, die Energieabsorption hochfre-
quenter Schwingungen bei geringen Amplituden zu beschreiben. Alexander [4] und Ker
[134] vermuteten bereits, dass eine kleine Dämpfung innerhalb des passiven Sehnenge-
webes möglicherweise ausreicht, um die auftretenden hochfrequenten Schwingungen zu
dämpfen. Deshalb erweiterten Günther et al. [87] das ursprüngliche Hill-Modell um ein
viertes, seriell angeordnetes Element (SDE) in Form einer kraftabhängigen Dämpfung.
Mit Hilfe dieses Ansatzes war es möglich, die Eigenschwingungen im Muskel adäquat zu
unterdrücken und die zu beobachtenden biologischen Dämpfungsmechanismen im Modell
korrekt abzubilden.

Auf Grundlage der einzelnen Beschreibungen von CE, SEE, PEE sowie SDE lässt sich
aus dem Schaltbild in Abbildung 2.3A das definierte Kräftegleichgewicht zur Berechnung
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2 Biomechanische Grundlagen

der Gesamtmuskelkraft herleiten:

FMTU = FCE(lCE, l̇CE,a) + FPEE(lCE)

= F SEE(lCE, lMTU) + F SDE(lCE, l̇CE, l̇MTU,a). (2.12)

Ausgehend von diesem Kräftegleichgewicht kann durch Umformen und Lösen der Glei-
chung nach l̇CE die Kontraktionsdynamik in Form einer Differentialgleichung erster Ord-
nung beschrieben werden

l̇CE = f(lCE, lMTU, l̇MTU,a) , (2.13)

wobei lCE die Muskelfaserlänge, lMTU die Gesamtlänge und l̇MTU die Kontraktionsge-
schwindigkeit der Muskel-Sehnen-Einheit (MTU) definiert. a beschreibt die Muskelakti-
vität, auf die im nächsten Abschnitt eingegangen wird.

Aktivierungsdynamik

Neben dem Kraft-Längen- sowie Kraft-Geschwindigkeits-Zusammenhang hängt die Kraft-
entwicklung des kontraktilen Elements FCE auch von der am Myosin gebundenen Ca2+-
Ionenkonzentration a im Sarkolemm ab. Da es sich sowohl bei der Signaltransduktion
eines neuronalen Stimulationssignales u in die entsprechende freie Ca2+-Konzentration γ
als auch bei der Entwicklung der Kraft durch das Ausbilden von Querbrücken zwischen
Aktin und Myosin (a) um chemische Prozesse handelt, sind gewisse Laufzeiten zu erwar-
ten bis der Muskel eine Kraft erzeugen kann [87, 97, 198, 290, 320]. Diese Signalkaskade
wird unter der Annahme verschiedener Zeitkonstanten für die Aktivierung τ act bzw. De-
aktivierung τdeact als Differentialgleichung erster Ordnung beschrieben:

ȧ = f(u,a). (2.14)

In einer erster Näherung ist die Aktivität a eines Muskels mit der gebundenen Ca2+-
Ionenkonzentration gleichzusetzen.

2.3 Strukturen des passiven Bewegungsapparats

Aus der bereits beschriebenen mechanischen Bewegungsgleichung (2.8) geht hervor, dass
neben den aktiv erzeugten Kräften F aktiv des Muskel-Sehnen-Apparates auch passive
Strukturen, wie beispielweise Bänder, Knorpelgewebe, Bindegewebe und Bandscheiben
(IVD, engl.: intervertebral disc) einen Einfluss auf die Gesamtdynamik des zu model-
lierenden Systems haben. Häufig werden in muskuloskelettalen Simulationsstudien die
erzeugten passiven Kräfte F passiv aber nicht berücksichtigt [199, 320]. Die Stärke des hier
vorgestellten vorwärtsdynamischen Ansatzes besteht darin, dass das biologisch motivier-
te, mechanische Verhalten einzelner passiver Strukturen im Modell abgebildet und des-
sen Einfluss auf die Gesamtbewegung untersucht werden kann. So kann in Kapitel 4.4
beispielweise gezeigt werden, dass eine erhöhte Muskelaktivität im Oberkörper zu einer
Lastverschiebung in den umliegenden passiven Strukturen der Wirbelsäule (Bändern und
Bandscheiben) führt.
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2.4 Motorische Kontrolle

Passive Strukturen des Bewegungsapparats, wie Sehnen und Bänder, haben im Allge-
meinen eine stabilisierende bzw. schützende Funktion. Sie bestehen neben Zellmaterial,
Elastin und Wasser hauptsächlich aus Kollagenfasern, die eng miteinander verbunden sind
und in Ruhe einen welligen Verlauf zeigen [37, 276]. Bedingt durch eine solche Faseranord-
nung ergibt sich für die Spannungs-Dehnungs-Kurve der Sehnen und Bänder ein typischer
Verlauf, der in vier charakteristische Abschnitte unterteilt werden kann. In der sogenann-
ten

”
toe“-Region (Anlaufzone) zeigen die passiven Strukturen einen nicht-linearen Kraft-

anstieg. Sobald die Fasern vollständig gespannt sind, folgt ein zweiter, linearer Bereich.
Kommt es zu einer weiteren Dehnung treten erste mikrostrukturelle Schäden (Versagens-
bereich) auf, bevor die Sehne oder das Band vollständig abreißt [13, 157, 171, 289, 315].
Ein solcher Kraft-Längen-Zusammenhang wird in der Modellierung sehr unterschiedlich
umgesetzt: das Spektrum reicht von vereinfachten linearisierten Abhängigkeiten [7], bis
hin zu komplexen zusammengesetzten nicht-linearen Exponentialfunktionen [87, 167, 237].
Auch an dieser Stelle wird auf das Kapitel 3 verwiesen, in dem Variationen der mathemati-
schen Funktionen zur Beschreibung des passiven Sehnenverhaltens ausführlich untersucht
und deren Einflüsse auf Bewegung diskutiert werden.

Neben den Sehnen und Bändern lassen sich Knorpelgewebe, wie beispielsweise Menis-
ken, Disken und Bandscheiben, den Strukturen des passiven Bewegungsapparates zuord-
nen. So garantiert beispielsweise der spezifische zweigeteilte Aufbau von Bandscheiben die
Sicherung ihrer mechanischen Aufgaben. Aufgrund ihres inneren, zellarmen Gallertkerns
(Nucleus pulposus) mit hohem Wassergehalt und einem äußeren, aus Kollagen bestehen-
den Faserring wirkt die Bandscheibe wie ein Stoßdämpfer und verteilt den entstehen-
den Druck bei axialen Stoßbelastungen gleichmäßig auf die Deck- und Bodenplatten der
umliegenden Wirbelkörper. Zur Modellierung des Bandscheibenverhaltens werden häufig
lineare nicht-gekoppelte Feder-Dämpfer-Elemente (sechs Freiheitsgrade) verwendet [38],
deren notwendige Steifigkeits- und Dämpfungskoeffizienten mit Hilfe von experimentellen
in-vitro Messungen bestimmt werden [6, 67]. Komplexere Bandscheibenmodelle [126, 127],
wie sie auch in dieser Arbeit implementiert werden (vgl. Kap. 4.2.1), berücksichtigen das
zu beobachtende nicht-lineare Verhalten und werden durch Polynomfunktionen dritten
Grades beschrieben.

Die durch passive Strukturen erzeugten Kraftbeiträge F passiv können ebenfalls mit
Hilfe von Hebelarmfunktionen in Momente fpassiv umgerechnet und in der allgemeinen
Bewegungsgleichung des Gesamtsystems (Gl. 2.8) berücksichtigt werden. Ein erneuter
Blick auf das bereits diskutierte kybernetische Regelkreismodell (vgl. Abb. 2.1) zeigt, dass
alle Strukturen des biophysikalischen Levels durch mathematische Modelle beschrieben
werden können. Im Folgenden bleibt deshalb noch zu klären, wie diese biophysikalischen
Strukturen vom neuronalen System kontrolliert und gesteuert werden können.

2.4 Motorische Kontrolle

Um zu verstehen, wie Bewegungen koordiniert und kontrolliert werden, sind in diesem
Kapitel die wichtigsten physiologischen Grundlagen und Funktionsweisen des neurona-
len Systems (Kap. 2.4.1) zusammengefasst. Anschließend werden daraus mathematische
Kontrollkonzepte zur Steuerung und Regelung (Kap. 2.4.2) abgeleitet und diskutiert.
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2.4.1 Physiologische Grundlagen der Bewegungskontrolle

Die Fähigkeit, sich aktiv und zielgerichtet in unserer Umwelt bewegen zu können, ist allen
Wirbeltieren – vom kleinsten Fisch bis zum großen Säuger – gemeinsam. Im Laufe der
Evolution der Wirbeltiere bis hin zum Menschen, entwickelten sich immer komplexere mo-
torische Strukturen auf unterschiedlichen hierarchischen Ebenen des Nervensystems. Die
zentralen motorischen Strukturen des Menschen (vgl. Abb. 2.4) befinden sich im Rücken-
mark, Hirnstamm (Medulla oblongata), Kleinhirn (Cerebellum), in den Basalganglien und
in der Großhirnrinde (cerebraler Cortex). Dabei spielen die höheren motorischen Zentren
in den Basalganglien, im Cerebellum und im Cortex (

”
high-level“ oder supraspinale Kon-

trolle) vor allem bei der Zielmotorik eine wichtige Rolle, während die subkortikalen bzw.
spinal-motorischen Reflexmechanismen im Bereich des Rückenmarks und des Hirnstamms
hauptsächlich für die Stützmotorik verantwortlich sind. Reflexe sind unwillkürliche, au-
tomatisch ablaufende Reaktionen des Organismus auf einen Reiz und agieren im Gegen-
satz zu den übergeordneten supraspinalen Instanzen lokal unabhängig vom Gesamtsystem
[239]. Demgemäß reagieren Reflexe während einer Bewegung sehr schnell auf äußere Stö-
rungen, um fortwährend für eine Stabilisierung zu sorgen. Spinal-motorische Reflexe wer-
den deshalb auch oft als funktionelle Grundeinheit der motorischen Bewegungskontrolle
verstanden [322].

Abbildung 2.4: Organisation der Strukturen im zentralen Nervensystem (eigene Darstellung auf Grund-
lage von Kolb & Whishaw [144]).

Die strukturellen Bestandteile eines Reflexes werden unter dem Begriff
”
Reflexbogen“

zusammengefasst und bestehen aus fünf Teilen: einem Sensor, einer afferenten sensori-
schen Faser, einer monosynaptischen oder mehreren polysynaptischen Umschaltstellen im
Reflexzentrum, einer efferenten motorischen Faser und einem Effektor. Reize aus der Pe-
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ripherie werden von Rezeptoren aufgenommen und in Aktionspotentiale umgewandelt.
Diese Aktionspotentiale werden über afferente Nervenfasern im jeweils zuständigen Sys-
tem des ZNS (spinal oder supraspinal) verschaltet und verarbeitet. Als Reizantwort sendet
das α-Motoneuron elektrische Impulse zum Muskel (Effektor). In Abbildung 2.5 sind ty-
pische Reflexmechanismen auf spinal-motorischer Ebene dargestellt. Diese Mechanismen
hängen dabei von der Art und der Funktionsweise des Rezeptors ab [98].

Abbildung 2.5: Spinal-motorische Reflexmechanismen: Regelkreis des monosynaptischen Muskelspin-
delreflexes (Ia-Afferenz und α-Motoneuron) und polysynaptischen Golgi-Sehnenreflexes (Ib-Afferenz und
α-Motoneuron). Im Weiteren ist zu erkennen, dass die supraspinalen Kontrollzentren zwei Möglichkeiten
zur Aktivierung von extrafusalen Muskelfasern haben: sie können das α-Motoneuron direkt oder aber
auch indirekt über einen durch die γ-Aktivierung ausgelösten monosynaptischen Spindelreflex ansteuern
(eigene Darstellung auf Grundlage von Haus [98]).

Propriozeptive Rezeptoren

Für die Bewegungskontrolle spielt die Propriozeption, d.h. die Aufnahme von Reizen aus
dem Körperinneren durch Mechanorezeptoren, eine entscheidende Rolle. Mit Hilfe die-
ser Rezeptoren wird der aktuelle Systemzustand detektiert, um eine präzise Bewegungs-
regelung sicherzustellen. Im Allgemeinen lassen sich drei propriozeptive Rezeptortypen
klassifizieren: Muskelspindeln, Golgi-Sehnenorgane und Gelenksensoren [250].
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Die Muskelspindeln bestehen aus intrafusalen Fasern (spezialisierte Muskelzellen),
umgeben von einer bindegewebigen Kapsel. Sie sind parallel zur Arbeitsmuskulatur (extra-
fusale Fasern) angeordnet und haben an den Faserenden einen kontraktilen Bereich. Um
den nicht-kontraktilen äquatorialen Bereich der intrafusalen Fasern winden sich spiralför-
mige Nervenendigungen, die eine Längenänderung des umliegenden Muskels detektieren
und in Form von elektrischen Signalen über die schnellen Ia-Afferenzen zum Rückenmark
senden. Dabei ist zu beobachten, dass die Aktionspotentialfrequenz (also die Feuerungs-
rate) der Ia-Fasern sowohl proportional zur Länge als auch Geschwindigkeit eines Muskels
ist. Aus kybernetischer Sicht kann das Übertragungsverhalten der Muskelspindel deshalb
auch als PD-Regler verstanden werden [250].

Bei der Dehnung eines Muskels nimmt die Aktivität der Ia-Afferenzen zu. Verkürzt sich
der Muskel, entspannt sich die Muskelspindel und die Aktivität ihrer Ia-Afferenz nimmt ab
oder setzt sogar komplett aus. Dies hat zur Folge, dass weitere Veränderungen im Muskel
nicht mehr detektiert werden können. Um dies zu verhindern, werden Muskelspindeln an
deren kontraktilen Enden über γ-Motoneuronen innerviert, welche die Länge und mithin
die Empfindlichkeit der Muskelspindeln steuern. Signale aus dem Groß- bzw. Kleinhirn
aktivieren das α- und γ-Motoneuron gleichzeitig (α-γ-Koaktivierung) und sorgen dafür,
dass die Muskelspindel während einer Muskelkontraktion durch das α-Motoneuron wei-
terhin ihre Empfindlichkeit gegenüber Längen- und Geschwindigkeitsänderungen aufrecht
erhält [215].

Ein weiterer, wichtiger propriozeptiver Sensor auf spinaler Ebene ist das Golgi-
Sehnenorgan, welches die vom Muskel erzeugten Kräfte misst. Die Golgi-Sehnenorgane
sind im Übergangsbereich zwischen Muskel- und Sehnenfasern zu finden und werden durch
multiple Endverzweigungen eines Axons gebildet. Sie sind zwischen den Kollagenfasern
der Sehne hindurch gewoben und sind von einer fibrösen Kapsel (Sehnenspindel) umge-
ben. Verkürzt sich der Muskel, werden die Kollagenfasern der Sehne gedehnt und erzeugen
einen mechanischen Reiz, der an der Sehnenspindel wahrgenommen und als elektrisches
Signal über Ib-Afferenzen zum Rückenmark geleitet wird [194, 215].

Neben den Sensoren im Muskel-Sehnen-Apparat sind innerhalb von Gelenkkapseln
weitere propriozeptive Mechanorezeptoren – die Gelenkrezeptoren – zu finden. Je nach
Art und Funktion der jeweiligen Rezeptoren (Ruffini-Körperchen, Pacini-Körperchen,...)
kann die Position, die Geschwindigkeit oder aber auch die Beschleunigung eines Gelenks
festgestellt werden [14].

Spinal-motorische Reflexmechanismen

Der einfachste Regelkreis auf spinaler Ebene ist der monosynaptische Dehnungsreflex
(Spindelreflex). Bedingt durch eine Muskeldehnung erhöht sich die Aktivität der Ia-
Afferenz. Dieses Signal wird ans Rückenmark weitergeleitet und dort über eine Synapse
(monosynaptisch) auf das α-Motoneuron übertragen, welches eine Kontraktion der Ske-
lettmuskelfaser im gedehnten Muskel bewirkt. So kann die Muskellänge gegenüber äußeren
Störungen konstant gehalten werden und sorgt für eine Stabilisierung (Stützmotorik) der
Bewegung [215, S. 318]. Dieser Spindelreflex kann nicht nur durch passive Muskeldehnung
ausgelöst werden. Eine Aktivierung der kontraktilen Enden der Muskelspindeln durch γ-
Motoneurone führt ebenfalls zu einer monosynaptischen Erregung in den Motoneuronen
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des zugehörigen Muskels. In der Folge kann eine Reflexreaktion der extrafusalen Fasern
durch Muskeldehnung oder aber durch Aktivierung der γ-Motoneurone hervorgerufen wer-
den. Die supraspinalen Zentren (Groß- und Kleinhirn) haben deshalb zwei Möglichkeiten,
eine Muskelkontraktion auszulösen: erstens durch eine Erregung der α-Motoneurone (über
die Pyramidenbahnen) und zweitens über eine Erregung der γ-Motoneurone, die wiederum
über den ausgelösten Dehnungsreflex zu einer Muskelkontraktion führt [251].

Bereits durch die Kontraktion weniger motorischer Einheiten eines Muskels werden
die Golgi-Sehnenorgane erregt und senden ein Signal über die Ib-Afferenzen zum Rücken-
mark. Dort werden die ankommenden neuronalen Impulse auf Interneurone übertragen,
welche die α-Motoneurone des eigenen Muskels hemmen (autogene Hemmung). Dieser
Reflexmechanismus schützt den Muskel in Extremsituationen vor Überlastung und sorgt
gleichzeitig dafür, dass die Muskelspannung in einem optimalen Bereich gehalten wird
[215, S. 318].

2.4.2 Modelle der Bewegungskontrolle

Wie die bisherigen Ausführungen zeigen, ist ein großes Wissen um die physiologischen Teil-
strukturen und deren Funktionsweisen im Einzelnen bekannt. Der funktionale Zusammen-
hang bleibt jedoch in Bezug auf die Bewegungskontrolle in vielen Bereichen noch unklar.
Deshalb entwickeln Wissenschaftler aus den verschiedensten Fachrichtungen (Biologie,
Physik, Psychologie, Informatik, Kybernetik) seit jeher Erklärungstheorien und Modelle,
die die Bewegungsplanung und -ausführung beschreiben. Da die theoretischen Grundan-
nahmen der einzelnen Erklärungsmodelle sehr kontrovers sind, stehen sich seit Anfang der
achtziger Jahre zwei grundsätzlich widersprüchliche Ansätze gegenüber: Motor Approach
vs. Action Approach [1, 14].

Die Modellbeschreibungen des Motor Approach beruhen auf einem informationstheo-
retischen Ansatz [118, 132, 149, 248, 249] und nehmen an, dass die hierarchische Orga-
nisation der Bewegungskontrolle durch zentral gespeicherte Bewegungsprogramme (open-
loop) oder auch kybernetische Regelkreismodelle (closed-loop) beschrieben werden kann.
Darüber hinaus wird aus der Terminologie, die diese Theorien benutzen (Informations-
aufnahme, -verarbeitung, Programm, Ausführung), die Analogie zur Arbeitsweise eines
Computers sichtbar.

Im Gegensatz zu den Modellansätzen des Motor Approach, lehnen Anhänger des Ac-
tion Approach eine programmorientierte Bewegungskontrolle vollständig ab. Im Sinne des
Action Approach werden Bewegungen nicht intern repräsentiert, sondern ergeben sich in
Folge einer individuellen aufgabenbezogenen Person-Umwelt-Interaktion (entstammt dem
Grundgedanken des ökologischen Realismus). Folglich werden Bewegungen nicht durch
höhere Zentren des ZNS kontrolliert, sondern durch die heterarchische, selbstorganisierte
und dynamische Kopplung synergetisch arbeitender Muskelgruppen [1, 14]. Für diese Art
der Modellansätze sind daher sogenannte Selbstorganisationsprozesse von zentraler Be-
deutung. Zur Beschreibung dieser Prozesse, die das Entstehen von Ordnung in komplexen
Systemen untersuchen, werden Theorien und Modelle aus der Synergetik [93, 133], der
Chaostheorie [93, 164, 210] und der Forschungsrichtung der neuronalen Netze [74, 283]
verwendet.
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Computational Approach

Bedingt durch die grundlegend divergenten Annahmen des Motor Approach und des Ac-
tion Approach ist fraglich, ob sich diese Differenzen in naher Zukunft überwinden lassen.
Da es aus meiner Sicht bei allen Theorieansätzen primär um die Aufklärung menschlicher
Bewegungskontrolle gehen sollte, muss das Bewegungsphänomen an sich in den Mittel-
punkt des wissenschaftlichen Diskurses gestellt werden. Vor- und Nachteile der bisherigen
Theorieansätze könnten abgewogen und in einem integrativen Ansatz vereint werden. Des-
halb wird in der vorliegenden Arbeit auf Grundlage von Wolpert & Ghahramani [311] ein
neues, integratives Ordnungsprinzip vorgestellt, welches versucht die wichtigsten mathe-
matischen Modellansätze zur Bewegungskontrolle unter dem Begriff des Computational
Approach zusammenzufassen.

Bewegungsplanung

Bewegungskontrolle

Zustandserfassung 

und -bewertung

Computational 

Approach

Optimierungsmodelle

Interne inverse Modelle
Gleichgewichtspunkt-Modelle

Interne Vorwärtsmodelle

Bayes'sche Wahrscheinlichkeitsmodelle

Abbildung 2.6: Übersicht des entwickelten Ordnungssystems der verschiedenen Modellansätze des Com-
putational Approach.

Der Begriff des Computational Approach bezeichnet ein noch junges, interdisziplinäres
Wissenschaftsfeld, in welchem Mathematiker, Physiker, Ingenieure, Biologen, Mediziner
und Psychologen gemeinsam die Funktionsweisen der Bewegungskontrolle mit Hilfe von
(numerischen) Algorithmen beschreiben [243]. Im Kern jeder numerischen Studie zur Un-
tersuchung der Bewegungskontrolle steht die Beschreibung von Transformationsprozessen
zwischen den im Gehirn ankommenden sensorischen und den zu den Muskeln gesendeten
motorischen Signalen (und umgekehrt). Die Verschaltung dieser beiden Transformations-
prozesse bildet einen geschlossenen Regelkreis, der sich in drei Abschnitte unterteilen lässt
[311]: die Bewegungsplanung, die Bewegungskontrolle und die Zustandserfassung bzw. Zu-
standsbewertung (Abb. 2.6). Im Folgenden werden diesen drei Abschnitten, die wichtigsten
mathematisch-numerischen Modellansätze zugeordnet und ausführlich beschrieben.

Bewegungsplanung

Bei der Bewegungsplanung geht es darum, unter Berücksichtigung der sensorischen Kon-
textinformation, aus einer Vielzahl an möglichen Bewegungsplänen eine passende Bewe-
gungsstrategie auszuwählen. Trotz der unbegrenzten Anzahl an Möglichkeiten, eine defi-
nierte Bewegungsaufgabe zu erfüllen (Freiheitsgradproblem), lassen sich häufig dieselben
stereotypen Bewegungsmuster beobachten. Diese Beobachtung impliziert, dass bestimmte
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Bewegungsmuster systematisch bevorzugt werden. So wird angenommen, dass die Aus-
wahl einer optimalen Bewegungsstrategie mit Hilfe von bestimmten Gütekriterien getrof-
fen wird.

Dieser Interpretationsansatz führt zu einem klassischen Optimierungsproblem (opti-
mal control). Um dieses zu lösen, muss eine Bewertungs- bzw. Zielfunktion Γ : Ω → R
definiert werden, die einem Lösungsraum Ω ein globales Bewertungsmaß zuordnet. An-
schließend ist diejenige Lösung x ∈ Ω zu finden, für welche der Funktionswert Γ(x) mi-
nimal bzw. maximal wird. Übertragen auf die Bewegungsplanung bedeutet dies, dass im
Gehirn beispielsweise dasjenige Bewegungsmuster ausgewählt wird, welches eine Bewe-
gungsausführung mit minimalem Energieaufwand ermöglicht:

ΓEnergie =
1

2amax

∫ T

0

(a(t))2 dt. (2.15)

Das
”
minimum energy model“ [59, 103, 147] basiert auf der Annahme, dass die Muskelener-

gie proportional zum Quadrat der Muskelkraft ist und sich die Muskelkraft proportional
zur Beschleunigung a verhält [14]. T ist dabei die Bewegungszeit und amax die maximale
Beschleunigung. Ein weiteres Optimierungsmodell bezieht sich auf die Minimierung des
Rucks (

”
minimum limb jerk model“). Der Ruck ist definiert als die dritte Ableitung des

Weges x nach der Zeit t. Für die Bewertungsfunktion ergibt sich folgendes Integral

ΓRuck =
1

2

∫ T

0

(
d3x(t)

dt3

)2

dt , (2.16)

welches minimiert werden soll. Dem von Hogan [103] und Krylow & Zev Rymer [147]
vorgestellten Ansatz liegt die Idee zugrunde, dass ein Zusammenhang des Rucks mit den
in den Gelenken auftretenden Lasten besteht. Bespiele für weitere Bewertungsfunktionen
sind das

”
minimum variance model“ [96], das

”
minimum torque change model“ [287, 294],

das
”
minimum angle jerk model“ [129, 294] oder auch das

”
minimum effort model“ [56]. Die

große Zahl an Modellansätzen macht deutlich, dass bisher Uneinigkeit darüber besteht,
wie eine einfache, biologisch valide Bewertungsfunktion Γ definiert werden kann [121, 285].

Die Optimierungsansätze werden zwei großen Modellgruppen zugeordnet, den open-
loop und closed-loop Optimierungsmodellen [285]. Bei den open-loop Modellen lässt
sich eine strikte Trennung zwischen der Bewegungsplanung und -ausführung erkennen.
Darüber hinaus unterscheiden sie sich hauptsächlich in der Wahl ihrer Bewertungsfunk-
tionen (s.o.). Die closed-loop Optimierungsmodelle versuchen hingegen die sensomotori-
schen Transformationsprozesse so zu optimieren, dass unter Berücksichtigung von Signal-
rauschen und den zu beobachtenden Laufzeiten eine bestmögliche Bewegungskontrolle
sichergestellt werden kann [49, 257, 266, 286].

Bewegungskontrolle

Neben der Auswahl einer optimalen Bewertungsfunktion und somit auch einer optimalen
Bewegungsstrategie, ist immer noch unklar, in welcher Form bzw. in welchem Koordi-
natensystem Bewegungen intern repräsentiert und gespeichert werden. Doch unabhängig
davon, wie die konkrete Struktur eines motorischen Bewegungsplans im Gehirn aussieht,
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geht es bei der Bewegungskontrolle darum, einen Bewegungsplan in neuronale Signale
des ZNS zu transformieren. Dieser Transformationsprozess wird durch mehrere mathe-
matische Modelle beschrieben [17, 56–58, 77, 130, 137, 176, 178, 265, 268, 308, 312],
die sich ebenfalls in zwei große Gruppen einteilen lassen: die internen Modelle und die
Gleichgewichtspunkt-Modelle.

Bei den internen Modellen wird von einer neuronalen Repräsentation der Eigenschaften
des motorischen Systems ausgegangen, d.h. sie beschreiben die Zusammenhänge zwischen
motorischen Signalen (Efferenzen) und ihren sensorischen Konsequenzen [130]. Dabei sind
die Signalabfolgen von Muskelaktivitäten, die eine bestimmte Bewegung erzeugen, nicht
wie bei den motorischen Programmen (vgl. Schmidt [249]) fest im ZNS gespeichert, son-
dern werden je nach Bedarf unter Berücksichtigung von extern auf den Bewegungsap-
parat wirkenden physikalischen Kräften berechnet [130, 142, 268]. Bei den internen Mo-
dellen ist zwischen den inversen Modellen und den Vorwärtsmodellen zu unterscheiden
[178, 308, 312].

Ein internes inverses Modell (Abb. 2.7) transformiert ein gewünschtes Bewegungs-
ziel q

d
(Zielkoordinate) unter Berücksichtigung des aktuellen Systemzustands q in ein

erforderliches motorisches Kontrollsignal

u = f(q
d
, q) . (2.17)

Übertragen auf ein einfaches Beispiel von zielgerichteten Armbewegungen bedeutet dies,
dass ausgehend von der aktuellen Armposition q eine Bewegungstrajektorie (über die Zeit)
berechnet werden muss, auf der sich die Hand zum Zielpunkt bewegt. Diese Trajektorie
wird in eine Abfolge von Gelenkstellungen des zu bewegenden Arms transformiert (inver-
se Kinematik). Die Gelenkstellungen wiederum müssen über eine erneute Transformation
in efferente Signale u, in diesem Fall Gelenkmomente, umgerechnet werden (inverse Dy-
namik) [268, 287, 312]. Es ist anzumerken, dass die motorischen Kontrollsignale u bei
inversen Modellen nicht zwingend die neuronalen Mechanismen (Nervenimpulse) im bio-
logischen Sinne abbilden. Sie beschreiben meist generelle Systemgrößen, wie beispielsweise
Kräfte oder Momente.

Inverses Modell
u qqd Muskel-Skelett-

System

Biophysikalischer Teil
Neuronaler Teil

Abbildung 2.7: Schematische Darstellung eines internen inversen Modells, welches das gewünschtes
Bewegungsziel q

d
unter Berücksichtigung des aktuellen Systemzustands q in ein erforderliches motorisches

Kontrollsignal transformiert.

Die zweite Gruppe der internen Modelle – die sogenannten Vorwärtsmodelle – kommen
häufig dann zum Einsatz, wenn es um die Vorhersage von unterschiedlichen Effekten auf
Grundlage von motorischen Kontrollsignalen geht. Die Vorwärtsmodelle gehören dadurch
nicht direkt zur Bewegungskontrolle und lassen sich in der neuen Systematik dem Bereich
der Zustandserfassung und -bewertung zuordnen [70, 121, 130].
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Belege für das Vorhandensein interner Modelle lassen sich aus diversen Experimen-
ten ableiten. Es wurde gezeigt, dass Probanden ihre Bewegungen flexibel an veränderte
kinematische [308] oder dynamische Bedingungen [41] anpassen können. Zudem war zu
beobachten, dass erlernte Bewegungen auch auf andere Bewegungsrichtungen [113] und
Effektoren [41] übertragen werden können. Obwohl die internen Modelle in der aktuellen
Motorikforschung häufig zum Einsatz kommen, ist bisher nicht bekannt, wie diese erlernt
oder aktualisiert werden [121]. Im Weiteren sind aufgrund der hohen Redundanz des Bewe-
gungsapparats alternative Auswahlkriterien (Bewertungsfunktionen, s.o.) notwendig, um
den Zusammenhang zwischen motorischen Kontrollsignalen und den sensorischen Konse-
quenzen ein–eindeutig zu beschreiben [49, 129, 257, 266, 286].

Die sogenannten Gleichgewichtspunkt-Modelle bilden die zweite große Modell-
gruppe, die zur Untersuchung menschlicher Bewegungskontrolle eingesetzt werden [17, 56–
58, 77, 137, 176, 265]. Da dieser Modellansatz die Grundlage für die in Kapitel 3 und Ka-
pitel 4 durchgeführten Simulationsexperimente darstellt, wird die Gleichgewichtspunkt-
Theorie (EPT, engl.: equilibrium point control theory) an dieser Stelle ausführlich be-
schrieben und diskutiert.

Die EPT geht davon aus, dass eine komplexe Berechnung der inversen Kinematik
und Dynamik wie bei den internen Modellen, durch die Ausnutzung von Dehnungsreflex-
Mechanismen und elastischen Eigenschaften des Muskel-Sehnen-Apparats umgangen wer-
den kann. Bei den Modellansätzen der EPT werden die Muskelaktivierungen und die damit
einhergehenden Bewegungen nicht als Trajektorien geplant. Vielmehr geht man davon aus,
dass das ZNS nur den Endpunkt oder auch wenige Stützstellen der Bewegung in Form von
Muskelsolllängen und Muskelaktivierungen vorgibt. Die notwendigen Kräfte werden von
den Muskel-Sehnen-Einheiten aufgrund ihrer Reflexmechanismen und elastischen Feder-
Eigenschaften automatisch erzeugt. Eine solche Modellvorstellung lässt sich leicht an ei-
nem eingelenkigen Starrkörpersystem verdeutlichen. Antagonistisch arbeitende Muskeln
oder auch Muskelgruppen wirken wie zwei gegeneinander verspannte Federn, deren Kräfte
(mit Hilfe der zugehörigen Hebelarmfunktionen) in Form von Drehmomenten auf das zu
bewegende Körpersegment übertragen werden. Dabei hängt die erzeugte Federkraft von
der Ruhelänge und der relativen Steifigkeit ab, die wiederum vom ZNS gesetzt und ver-
ändert werden kann. Ist die Summe aller am Gelenk wirkender Drehmomente null (d.h.
die einzelnen Federkräfte heben sich gegenseitig auf), befindet sich das System in Ruhe.
Man spricht von einem Gleichgewichtspunkt (EP, engl.: equilibrium point). Werden durch
efferente Signale des ZNS typische Federeigenschaften wie Ruhelänge oder Steifigkeit ver-
ändert, ergibt sich ein Ungleichgewicht im System. Bedingt durch die Federeigenschaften,
bewegt sich das Segment in Richtung des neuen Gleichgewichtspunktes bis es dort wieder
zur Ruhe kommt [142, 176]. Das Beispiel macht deutlich, dass durch Umschalten zwischen
mehreren Gleichgewichtspunkten bzw. -zuständen einfache Bewegungen generiert werden
können. Für die Modelle der Gleichgewichtspunkt-Theorie lassen sich drei Modelltypen
unterscheiden: das α-Modell, das λ-Modell und das Hybrid-Modell.

Beim α-Modell [15, 17] liegt die Annahme zugrunde, dass die Verlagerung eines Gleich-
gewichtspunktes ohne sensorisches Feedback erfolgt. Ein neuer Gleichgewichtspunkt wird
ausschließlich durch die Aktivierung von α-Motoneuronen erreicht, indem die Ruhelän-
gen und Steifigkeiten der Muskeln verändert bzw. neu gesetzt werden. Aus kybernetischer
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Sicht beschreibt das α-Modell demnach eine klassische open-loop Kontrolle, d.h. es gilt:

u = uopen(q
d
). (2.18)

Der Vorteil dieses Modellansatzes besteht darin, dass bei völligem Ausbleiben von senso-
rischer Information über den Erfolg einer Bewegung, eine zuvor erlernte Bewegung richtig
ausgeführt werden kann. Auch kurze, von extern einwirkende Störungen können aufgrund
der selbststabilisierenden Eigenschaften (durch die elastische Federwirkung) der Muskel-
Sehnen-Einheiten während der Bewegung kompensiert werden [176]. Im Gegensatz dazu
können konstant wirkende äußere Kräfte, wie zum Beispiel der Einfluss von Gravitati-
on, vom System nicht erkannt werden, da keine Feedback-Mechanismen zur Verfügung
stehen. Dies hat zur Folge, dass meist eine Körperposition eingenommen wird, die vom
eigentlich zu erreichenden Gleichgewichtspunkt (Zielposition) abweicht [16]. Die Evidenz
des α-Modells lässt sich aus den Experimenten von Polit & Bizzi [217], Polit & Bizzi [218]
und Bizzi et al. [15] mit deafferenzierten Affen ableiten, da die Tiere trotz fehlender senso-
rischer Information weiterhin zielgerichtete Armbewegungen ausführen konnten. Es bleibt
kritisch zu hinterfragen, ob natürliche Bewegungen mit einer reinen open-loop Kontrolle
ausreichend genau erklärt werden können.

Im Gegensatz zum α-Modell ist für das λ-Modell eine indirekte afferente Aktivie-
rung der α-Motoneuronen durch die Muskelspindeln von zentraler Bedeutung [56, 58,
176]. Wie aus Abschnitt 2.4.1 hervorgeht, kann eine reflektorische Rekrutierung der α-
Motoneuronen durch die Aktivierung von γ-Motoneuronen hervorgerufen werden. Folglich
wird das α-Motoneuron genau dann aktiviert (0 < u ≤ 1), wenn die von der Muskelspin-
del detektierte Muskelfaserlänge lCE einen bestimmten Schwellenwert überschreitet. Die
Schwellenlänge λ – oft auch als Muskelsolllänge bezeichnet – ist die entscheidende Kon-
trollvariable des λ-Modells. Das Stimulationssignal wird durch

u = uclosed(q
d
, lCE) =

kp ·
(
λ(q

d
)− lCE (t− δ)

)
lCE,opt

(2.19)

beschrieben, wobei q
d

die zu erreichende Zielposition, kp die Empfindlichkeit (Verstär-
kungsfaktor) und δ die Latenzzeit des monosynaptischen Reflexbogens definiert. Da für
die Latenzzeit eine Mindestdauer von etwa 200 ms angenommen werden muss [137, 239],
ist das λ-Modell meist nicht ausreichend, um sehr schnelle willkürliche Bewegungen zu
kontrollieren.

Um die Nachteile einer reinen open-loop Steuerung (α-Modelle) und einer closed-loop
Regelung (λ-Modelle) zu kompensieren, wurden bereits eine Reihe von Hybrid-Modellen
formuliert, die beide Kontrollstrategien kombinieren [77, 80, 137, 176]. Übertragen auf die
Biologie bedeutet dies, dass ein vom ZNS generiertes efferentes Stimulationssignal uopen

zu den Muskeln geleitet wird, welches während der Bewegung durch ein Positionsfeedback
der Muskelspindeln uclosed modifiziert werden kann:

u(q
d
, lCE) = uopen(q

d
) + uclosed(q

d
, lCE) . (2.20)

Obwohl die Modelle der EPT zur Beschreibung der Bewegungskontrolle bereits viel-
fach eingesetzt werden [86, 137, 290], wird ihre allgemeine Gültigkeit immer wieder an-
gezweifelt und in Frage gestellt. Kritiker argumentieren, dass bei der EPT zur Kontrolle
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von schnellen Bewegungen sehr hohe Muskelsteifigkeiten erforderlich sind, die nicht mit
den physiologisch gemessenen Werten übereinstimmen [75, 222]. Dieser Annahme kann
jedoch widersprochen werden, da die implementierten Modelle von Popescu et al. [222]
und Gomi & Kawato [75], welche zur Ablehnung der EPT führen sollten, nicht auf realis-
tischen Muskel-Skelett-Modellen beruhen [80]. Sowohl die visko-elastischen Eigenschaften
als auch die charakteristische Kraft-Geschwindigkeits-Kurve der Muskel-Sehnen-Einheiten
(vgl. Kap. 2.2.2) wurden außer Acht gelassen. Neben der Verwendung zu stark vereinfach-
ter Modelle, gehen die meisten Kritiker ebenfalls davon aus, dass die EPT als eine starre
Theorie zu verstehen ist, die keine integrativen Denkansätze oder Modellerweiterungen
zulässt. Diesem Fehlurteil ist allerdings auch zu widersprechen. Es existieren bereits erste
Modelle, die beispielsweise versuchen den Einfluss von externen Kräften in der von Feld-
man [56] postulierten Kontrollstrategie zu verankern [32]. Die Modelle der EPT bieten
aufgrund ihrer selbststabilisierenden Eigenschaften auf spinaler Ebene (low-level Kon-
trolle) die Möglichkeit, zusätzliche Steuerungs- und Regelungskonzepte auf supraspinaler
Ebene (high-level Kontrolle) zu integrieren.

Zustandserfassung und -bewertung

Um adäquate motorische Kommandos (Efferenzen) zu erzeugen, benötigt das ZNS Infor-
mation über den aktuellen Systemzustand des Körpers. Dabei lassen sich bei der Rück-
führung sensorischer Signale zwei Schwierigkeiten beobachten. Zum einen ergeben sich
für das System oft lange Lauf- bzw. Latenzzeiten (delay), da die über Rezeptoren detek-
tierten Signale in elektrische Impulse umgewandelt und über eine Vielzahl an Nerven-
zellen und synaptischen Verbindungen zum ZNS geleitet werden müssen. Zum anderen
sind sensorische Signale mit einem Rauschen behaftet und führen häufig ungenaue oder
auch fehlerhafte Informationen an das ZNS zurück. Verwendet man zeitverzögerte und
verrauschte Signale zur Bestimmung des aktuellen Systemzustandes, können vor allem
bei sehr schnellen Bewegungen große Fehler auftreten. Um dies zu vermeiden, kommen
interne Vorwärtsmodelle (Abb. 2.8) zum Einsatz, die aus den Efferenzkopien der mo-
torischen Signale u, die wahrscheinlich zu erwartenden sensorischen bzw. dynamischen
Konsequenzen q̃ (Reafferenzen) berechnen [130, 178, 308, 313]:

q̃ = f(u) . (2.21)

Vorwärtsmodelle werden meist in Kombination mit den inversen Modellen verwendet.

Controller
Muskel-Skelett-

System

u qqd

Vorwärtsmodell E
ff
er
en
zk
o
p
ie

q~

Biophysikalischer TeilNeuronaler Teil

Abbildung 2.8: Schematische Darstellung eines internen Vorwärtsmodells, welches aus einer Efferenz-
kopie von u, die zu erwartende Reafferenz q̃ berechnet.
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2 Biomechanische Grundlagen

Dadurch können die Konsequenzen eines motorischen Befehls u (berechnet vom inversen
Modell) sehr schnell und noch vor Eintreffen der tatsächlichen sensorischen Rückmeldung
vorhergesagt werden.

Damit wir in unserer Umwelt sicher agieren können, müssen neben dem eigenen
internen Systemzustand auch die sich ständig ändernden Umweltbedingungen berück-
sichtigt werden. Dabei werden zur Abschätzung des Bewegungskontextes häufig Modelle
des sogenannten Bayes’schen Ansatzes verwendet, die auf wahrscheinlichkeitstheore-
tische Berechnungen zurückzuführen sind. Das Bayes-Theorem erlaubt die Bestimmung
der a-posteriori-Wahrscheinlichkeit des Bewegungskontextes in Abhängigkeit der a-priori-
Wahrscheinlichkeit des sensorischen Inputs und der entsprechenden bedingten Wahr-
scheinlichkeit P (sensorischer Input|Kontext):

P (Kontext|sensorischer Input)︸ ︷︷ ︸
a-posteriori

=

bedingte Wahrscheinlichkeit︷ ︸︸ ︷
P (sensorischer Input|Kontext) ·

a-priori︷ ︸︸ ︷
P (Kontext)

P (sensorischer Input)
(2.22)

Eine detaillierte Ausführung dieser Modelle ist beispielsweise bei Schaal & Schweighofer
[243], Körding & Wolpert [146], Wolpert [310], Wolpert & Ghahramani [311] und Franklin
& Wolpert [61] zu finden.
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Kapitel 3

Vereinfachtes eingelenkiges
Armmodell

Die Ausführungen des vorangegangenen Kapitels schaffen die Grundlage, um zu verstehen,
welche elementaren Teilmodelle zur Modellierung und Simulation menschlicher Bewegun-
gen überhaupt notwendig sind. Es kann gezeigt werden, dass bei der Implementierung
von vorwärtsdynamischen Menschmodellen neben der (1) grundlegenden Mechanik des
Skelettsystems, auch die (2) aktiven und (3) passiven Strukturen des Bewegungsapparats
sowie deren (4) neuronale Kontrolle berücksichtigt werden müssen. Obwohl es bereits ei-
ne Vielzahl an unterschiedlichen etablierten Modellbeschreibungen für die einzelnen vier
Strukturen gibt, wurde bisher aber noch nicht untersucht, in welcher Weise sie sich gegen-
seitig beeinflussen und welche Bedeutung sie für die Bewegungskontrolle haben. Da der
menschliche Organismus aus einer redundanten Zahl an Freiheitsgraden besteht, ist es
scheinbar unmöglich, das System in seiner vollständigen Komplexität zu studieren. Des-
halb wird in diesem Kapitel ein vereinfachtes eingelenkiges Armmodell entwickelt, anhand
dessen Modellvariationen getestet werden können, um die Abhängigkeiten der einzelnen
biophysikalischen und neuronalen Strukturen verstehen und diskutieren zu können (vgl.
Frage (II) in Abb. 1.1).

3.1 Motivation und Grundlagen

Um menschliche Bewegungskontrolle zu erforschen, sind eingelenkige zielgerichtete Arm-
bewegungen seit jeher ein häufig verwendetes Testszenario im Feld der Neurowissenschaf-
ten. Ein solches Szenario ist aus zweierlei Hinsicht von großem Interesse: einerseits stellt
es eine typische, aber doch relativ leicht zu lösende Bewegungsaufgabe an den Bewegungs-
apparat, andererseits beschränken sich zielgerichtete Armbewegungen auf nur sehr wenige
Freiheitsgrade. Folglich können die zur Validierung notwendigen Experimente unter stan-
dardisierten und gut zu überprüfenden Randbedingungen auch im Labor durchgeführt
werden.

Es existieren bereits diverse Modellansätze, die eingelenkige Armbewegungen beschrei-
ben. Diese lassen sich in Abhängigkeit ihres Abstraktionsgrades in drei Kategorien ein-
ordnen. Es wird zwischen momentgetriebenen Modellen, Masse-Feder-Dämpfer-Modellen
(KBI-Modellen) und muskelgetriebenen Modellen unterschieden. Die momentgetriebenen



3 Armmodell

Armmodelle sind eine stark vereinfachte Darstellung des realen Systems und werden durch
die direkte Vorgabe von zeitabhängigen Gelenkmomenten gesteuert [131]. Bei den soge-
nannten KBI-Modellen wird der Arm mit Hilfe einzelner linearer Feder-Dämpfer Elemente
bewegt, die über das entsprechende Gelenk am Ellenbogen ziehen [75, 222, 267]. Obwohl
seit längerem bekannt ist [207], dass die nicht-linearen visko-elastischen Charakteristiken
der Muskeln zur Selbststabilisierung (Preflexes) während der Bewegung beitragen [162],
werden diese sowohl bei den momentgetriebenen als auch den KBI-Modellen außer Acht
gelassen. Um die selbststabilisierenden Effekte der Muskeln zu berücksichtigen, entwickel-
ten van Soest & Bobbert [290], Kistemaker et al. [137], Song et al. [279], Pinter et al.
[214] und Holzbaur et al. [104] erste physiologisch motivierte Modelle, die durch aktiv
ansteuerbare Muskel-Sehnen-Einheiten Armbewegungen erzeugen.

Wie aus Kapitel 2.2.2 hervorgeht, sind die Hill’schen Modellansätze in der Lage, die
nicht-linearen Muskeleigenschaften in realistischem Maße abzubilden. Deshalb werden die-
se Muskelmodelle häufig genutzt, um Menschmodelle aktiv anzutreiben [42, 69, 89, 120,
290]. In der Literatur sind sowohl für die einzelnen Komponenten der Hill’schen Mus-
kelmodelle [87, 97, 137, 180, 182, 231, 272, 290, 319] als auch für die zur Ansteuerung
notwendigen neuronalen Kontrollkonzepte [56, 131, 137, 214] unterschiedliche mathemati-
sche Beschreibungen zu finden. Da bisher noch nicht bekannt ist, inwieweit die zu simulie-
rende Bewegung von der Beschreibung der biophysikalischen und neuronalen Strukturen
abhängt, werden im Rahmen dieser Arbeit die Auswirkungen von Funktions- und Para-
metervariationen auf die Dynamik von eingelenkigen zielgerichteten Armbewegungen
untersucht.

In Analogie zur klassischen Sensitivitätsanalyse, mit der im Allgemeinen bewertet wer-
den kann, wie empfindlich ein Modelloutput (Zustandsvariablen) auf kleine Änderungen
der Eingangsparameter reagiert [153, 233], soll in der hier vorgestellten Simulationsstudie
darüber hinaus auch der Einfluss von unterschiedlichen Funktionsvariationen analysiert
werden. Somit unterscheidet sich dieser Ansatz von einer klassischen Sensitivitätsanalyse.
Im Folgenden wird deshalb der Begriff

”
Wirksamkeit“ verwendet, um die prozentualen Än-

derungen eines Systemzustands oder -outputs zu quantifizieren, die sich durch Funktions-
und Parametervariationen ergeben. Es wird angenommen, dass sich die Wirksamkeit für
Funktionsvariationen in der gleichen Größenordnung bewegt, wie die Wirksamkeit bei
Parameteränderungen.

3.2 Methode

Das hier entwickelte Armmodell setzt sich aus drei Teilmodellen zusammen: (1) einem
mechanischen Modell zur Beschreibung des Skelettsystems, (2) einem Muskelmodell zur
Beschreibung der aktiven Strukturen und (3) einem Kontrollmodell zur Beschreibung des
ZNS. Die passiven Strukturen, wie Bänder oder auch Gelenkkapseln werden in diesem Mo-
dell vernachlässigt, da angenommen wird, dass die Armdynamik bei schnellen Bewegungen
hauptsächlich von den Eigenschaften der Muskel-Sehnen-Einheiten und der neuronalen
Kontrolle abhängt [137]. In Anlehnung an das bereits vorgestellte kybernetische Regel-
kreismodell (Abb. 2.1), können für das eingelenkige Armsystem die Zusammenhänge der
einzelnen Teilmodelle (1-3) ebenfalls in einem Blockschaltbild (Abb. 3.1) dargestellt wer-
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3.2 Methode

den. In den Kapiteln 3.2.1, 3.2.2 und 3.2.3 werden diese Teilmodelle sowie deren Funktions-
und Parametervariationen beschrieben. Anschließend soll in Kapitel 3.2.4 die Vorgehens-
weise der durchgeführten Simulationsexperimente und die Methode zur Berechnung der
Auswertungsgrößen vorgestellt werden.

Abbildung 3.1: Modellstrukturen des eingelenkigen Armmodells und dessen Abhängigkeiten.

3.2.1 Skelettsystem – Mechanisches Modell

Das mechanische System des Armmodells setzt sich aus zwei Starrkörpern (skelettale
Anteile des Ober- und Unterarms) zusammen, die über ein 1-dof Scharniergelenk (Ellen-
bogengelenk) in Verbindung stehen (Abb. 3.2). Um eine standardisierte Armbewegung
ausführen zu können, wird der Oberarm um 90◦ abduziert und der Schulterwinkel bei
ψ = 0.25π rad fixiert. ψ definiert sich als Abweichung von der Schulterachse (in rad). Ein
fixierter Schulterwinkel ψ bei gleichzeitiger Oberarmabduktion hat zur Konsequenz, dass
der Unterarm ausschließlich in der transversalen Arm-Ebene bewegt werden kann. Die Ge-
lenkachse des Ellenbogens entspricht dabei dem Normalenvektor dieser Ebene (Abb. 3.2).

Wie in Kapitel 2.1 gezeigt, müssen zur mechanischen Beschreibung eines zweisegmenti-
gen Skelettsystems die entsprechenden Bewegungsgleichungen aufgestellt werden. Da der
Schulterwinkel fixiert bleiben soll, ergibt sich ein Starrkörpersystem mit genau einem Frei-
heitsgrad – dem Ellenbogenwinkel ϕ. Unter Vernachlässigung der Gravitation lässt sich aus
der allgemeinen Form des Drehimpulssatzes (Gl. 2.2) die Armkinematik (Newton-Euler-
Formalismus) herleiten und kann als Differentialgleichung zweiter Ordnung dargestellt
werden (vgl. Kap. 2.1):

ϕ̈ =
Mnet

J
. (3.1)

ϕ̈ gibt die Gelenkwinkelbeschleunigung an. J definiert das resultierende Trägheitsmoment
des mechanischen Systems um die Gelenkachse im Ellenbogen. Es berechnet sich aus dem
experimentell ermittelten Trägheitsmoment JSP [138, 304] um den Schwerpunkt SP des
Unterarms mit Hilfe des Steiner’schen Satzes

J = JSP +m · d2 . (3.2)

m gibt die Masse des Armsegments an. d definiert den Abstand zwischen dem Schwer-
punkt des Segments und der Drehachse im Ellenbogengelenk. Die zur Implementierung
notwendigen Segmentparameter sind der Literatur entnommen [138, 304] und in Tabel-
le 3.1 zusammengefasst.
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3 Armmodell

Abbildung 3.2: Sicht von oben auf den menschlichen Körper: der Oberarm ist um 90◦ abduziert und
der Schulterwinkel bei ψ = 0.25π rad fixiert. Ausgehend von der Startposition ϕstart = ϕ(t = 0) werden
Unterarmbewegungen simuliert, um die definierte Zielposition ϕd zu erreichen. Neben dem mechanischen
System sind auch vier Muskeln als Hill’sche Muskelmodelle abgebildet.

Das Gesamtmoment Mnet =
∑
Mi, welches am Ellenbogengelenk wirkt, wird durch

die Summe der einzelnen Momentbeiträge Mi berechnet, die wiederum von den am Gelenk
agierenden Muskel-Sehnen-Einheiten erzeugt werden. Jedes Muskelmoment Mi ergibt sich
aus dem Kreuzprodukt der Muskelkraft FMTU

i und des zugehörigen Hebelarms (Moment-
arm) ri:

Mi =
(
ri × FMTU

i

) ∣∣
Transversalebene

mit i = 1, ..., 4. (3.3)

Die hier implementierten vier Muskel-Sehnen-Einheiten MTUi repräsentieren keine einzel-
nen Muskeln, sondern fassen die gesamte Oberarm- und Schultermuskulatur zu vier syn-
ergetisch arbeitenden funktionellen Muskelgruppen zusammen. So werden die Muskeln M.
brachioradialis, M. brachialis, M. pronator teres und M. extensor carpi radialis zu einem
eingelenkig (monoartikulär) arbeitenden Flexor MTU1, die Muskeln M. triceps lateralis,
M. triceps medialis, M. anconeus und M. extensor carpi ulnaris zu einem eingelenkig arbei-
tenden Extensor MTU2 gruppiert. Sowohl für die zweigelenkigen (biartikulären) Flexoren
M. biceps brachii caput longum und M. caput breve als auch den zweigelenkigen Extensor
M. triceps brachii caput longum werden jeweils eine repräsentative Muskel-Sehnen-Einheit
MTU3 bzw. MTU4 definiert. Die spezifischen Muskelparameter, d.h. die maximale iso-
metrische Muskelfaserkraft F isom

i , die optimale Faserlänge lCE,opt
i und die Sehnennulllänge

lSEE,0
i sind Literaturdatensätzen entnommen [137] und in Tabelle 3.2 aufgelistet.

Tabelle 3.1: Parameter zur Beschreibung des mechanischen Systems [136].

Segmentlänge [m] Segmentmasse [kg] JSP [kgm2] d [m]

Unterarm 0.263 1.65 0.025 0.179

Oberarm 0.335 2.10 0.024 0.146
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3.2 Methode

Um die am Ellenbogen wirkenden Muskelmomente Mi (Gl. 3.3) zu berechnen, müssen
neben den Muskelkräften auch die Hebelarme ri der einzelnen MTUi bestimmt werden.
Diese lassen sich mit Hilfe der partiellen Ableitung nach dem Winkel ϕ bzw. ψ aus der
Muskellänge lMTU

i ermitteln:

rϕi (ϕ) =
∂lMTU
i

∂ϕ
bzw. rψi (ψ) =

∂lMTU
i

∂ψ
. (3.4)

Gemäß der Studie von Kistemaker et al. [137] wird auch in dem hier vorgestellten Armmo-
dell die Länge lMTU

i als quadratische Funktion in Abhängigkeit des Ellenbogenwinkels ϕ
und Schulterwinkels ψ definiert:

lMTU
i (ϕ, ψ) = l0,i + a1,i · ϕ+ a2,i · ϕ2 + bi · ψ . (3.5)

Der Parameter l0,i definiert die Gesamtmuskellänge lMTU
i bei vollständig gestrecktem Arm

(ϕ= 0). Alle in Gleichung 3.5 verwendeten Parameter sind in Tabelle 3.2 angeführt und
gehen auf den Datensatz von Kistemaker et al. [137] zurück. Um die statische Stabilität
des mechanischen Systems für den gesamten physiologisch zu erreichenden Winkelbereich
im Ellenbogengelenk sicherstellen zu können, wurden die ursprünglichen Parameter von
Kistemaker et al. [137] auf Grundlage von weiteren Literaturquellen [185, 187, 213] an die
hier vorliegende Modellgeometrie angepasst.

Tabelle 3.2: Spezifische Muskelparameter aus anatomischen Datensätzen [136].

Fmax
i [N] lCE,opt

i [m] lSEE,0
i [m] lPEE,0

i [m] l0,i [m] a1,i [m] a2,i [m] bi [m]

eingelenkiger
1420 0.092 0.172 0.129 0.286 -0.0204 -2.0e-3 0

Flexor (i = 1)

eingelenkiger
1550 0.093 0.187 0.130 0.236 0.0216 -1.0e-3 0

Extensor (i = 2)

zweigelenkiger
414 0.137 0.204 0.192 0.375 -0.0250 -3.0e-3 -0.03

Flexor (i = 3)

zweigelenkiger
603 0.127 0.217 0.178 0.255 0.0231 -1.5e-3 0.03

Extensor (i = 4)

3.2.2 Strukturen des aktiven Bewegungsapparats

Die zur Bewegung notwendigen Muskelkräfte FMTU
i können mit Hilfe von makroskopischen

Hill’schen Muskelmodellen beschrieben werden (vgl. Kap. 2.2). In dem hier vorgestellten
Armmodell wird eine erweiterte Version des Hill’schen Muskelmodells verwendet, welche
auf die Arbeiten von Günther et al. [87] und Haeufle et al. [91] zurückgeht (Abb. 2.3A).
Es setzt sich aus dem kontraktilen Element, dem parallel-elastischen Element, dem seriell-
elastischen Element und dem seriellen-dämpfenden Element zusammen. Da der physiolo-
gisch motivierte Hintergrund der einzelnen vier Modellelemente bereits in Kapitel 2.2.1
ausführlich diskutiert wurde, steht an dieser Stelle deren mathematische Beschreibung im
Vordergrund.
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3 Armmodell

Kontraktiles Element – Die Kraft des kontraktilen Elements

FCE
i = f

(
lCE
i , l̇CE

i ,ai
)

(3.6)

hängt im Allgemeinen von der Muskelfaserlänge lCE
i , der Kontraktionsgeschwindigkeit l̇CE

i

und der Aktivität ai ab. Um den Kraft-Längen-Zusammenhang F isom des kontraktilen
Elements mathematisch zu beschreiben, sind aus der Literatur eine Vielzahl an Modell-
ansätzen (Abb. 3.3A) bekannt. In den Studien von van Soest & Bobbert [290] sowie
Kistemaker et al. [137] wird zum Beispiel eine parabolische Funktion verwendet

F isom,parab
(
lCE
i

)
= −c ·

(
lCE
i

lCE,opt
i

)2

+ 2c ·
(

lCE
i

lCE,opt
i

)
− c+ 1 , (3.7)

die durch die Wahl eines Maximums bei lCE
i /lCE,opt

i = 1 und den beiden Nulldurchgängen

bei lCE
i /lCE,opt

i = 1±wparab eindeutig festgelegt ist. Der Parameter c =
(
1/wparab

)2
ergibt

sich in Abhängigkeit der gewählten Parabelweite wparab.
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Abbildung 3.3: A) Fünf Kraft-Längen-Charakteristiken für das kontraktile Element B) Drei Kraft-
Geschwindigkeits-Charakteristiken für das kontraktile Element. Arel und Brel definieren die orthogonalen
Asymptoten der Kraft-Geschwindigkeits-Kurve. Sie bestimmen die Krümmung und die maximale Kon-
traktionsgeschwindigkeit. Der grau markierte Bereich zeigt den maximalen Arbeitsbereich der CE Längen
und Geschwindigkeiten, die sich aus den Ergebnissen aller Simulationen ergeben haben (vgl. Kap. 3.3).

Alternativ kann F isom auch mit Hilfe einer zusammengesetzten Exponentialfunktion
beschrieben werden [91]:

F isom,exp
(
lCE
i

)
= exp

−
∣∣∣∣∣∣

lCE
i

lCE,opt
i

− 1

wexp

∣∣∣∣∣∣
νCE . (3.8)

Die Parameter wexp und νCE nehmen für den auf- bzw. absteigenden Ast der normierten
Glockenkurve verschiedene Werte an. Diese Unterscheidung ist durch die entsprechende
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Indizierung ausgewiesen (wexp,asc bzw. wexp,des oder auch νCE,asc bzw. νCE,des). Auch für
diese Parameter sind die Zahlenwerte in Tabelle 3.3 zu finden. In Abbildung 3.3A sind
die Grafen für F isom,parab und F isom,exp dargestellt. Dabei ist zu erkennen, dass es jeweils
zwei Grafen eines jeden Funktionstyps gibt. Dies hat den einfachen Hintergrund, dass
neben dem jeweiligen Verlauf (Parabel vs. Exponentialfunktion) auch der Einfluss der
Parabelweite wparab bzw. der Glockenkurvenweite wexp untersucht werden soll.

Als eine dritte Alternative zur Beschreibung von F isom wird eine stark vereinfachte
lineare Kraft-Längen-Relation angenommen

F isom,lin
(
lCE
i

)
=

(
lCE
i

lCE,opt
i

)
− 1 + wlin

1 + wlin
, (3.9)

die als Verbindungsgerade zwischen den beiden Punkten P1(1−wlin, 0) and P2(1, 1) defi-
niert ist.

Da sich die Beschreibung des Kraft-Längen-Zusammenhangs auf isometrische Muskel-
kontraktionen (konstante Muskellänge) bezieht, ist diese Abhängigkeit nicht ausreichend,
um die Kraftentwicklung bei konzentrischen oder auch exzentrischen Muskelkontraktio-
nen (Längenänderungen) zu charakterisieren. Deshalb muss neben der Kraft-Längen- auch
eine Kraft-Geschwindigkeits-Relation für das kontraktile Element berücksichtigt werden
(Gl. 3.6), welche als zusammengesetzte hyperbolische Funktion dargestellt werden soll:

FCE
(
lCE
i , l̇CE

i ,ai
)

= Fmax
i ·

ai · F isom
(
lCE
i

)
+ Arel

(
lCE
i ,ai

)
1− l̇CE

i

Brel(lCE
i ,ai)·lCE,opt

i

− Arel
(
lCE
i ,ai

) . (3.10)

Die normierten Hill -Parameter für den konzentrischen (l̇CE
i ≤ 0) Funktionsast sind defi-

niert als

Arel(lCE
i ,ai) = Arel,0 · LArel

(lCE
i ) ·QArel

(ai) und

Brel(lCE
i ,ai) = Brel,0 · LBrel

(lCE
i ) ·QBrel

(ai) , (3.11)

wohingegen für den den exzentrischen (l̇CE
i > 0) Funktionsast folgende Parameter ange-

nommen werden [91]:

Arel,ecc(lCE
i ,ai) = −F ecc · q · F isom und

Brel,ecc(lCE
i ,ai) =

Brel · (1−F ecc)

Secc
(

1 + Arel

q·F isom

) . (3.12)

Arel und Brel definieren dabei die Asymptoten der Kraft-Geschwindigkeits-Kurve und
legen damit das Krümmungsverhalten sowie die maximal zu erreichende Kontraktionsge-
schwindigkeit vmax fest.
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Für das hier vorgestellte Armmodell wird die spezifische Wahl der Funktionen LA
rel

(lCE
i ),

QArel
(ai), LB

rel
(lCE
i ) und QBrel

(ai) von Günther et al. [87] übernommen. Um zu untersu-
chen, welchen Einfluss die Krümmung der Kraft-Geschwindigkeits-Kurve auf die Bewe-
gungsgeschwindigkeit hat, werden die Parameter Arel,0

j und Brel,0
j in der Weise variiert

(j= 3), dass die maximale Geschwindigkeit vmax konstant bleibt. Somit sollen drei Para-
metersätze getestet werden:

Arel,0
1 = 0.1, Brel,0

1 = 1.0,

Arel,0
2 = 0.2, Brel,0

2 = 2.0,

und Arel,0
3 = 0.5, Brel,0

3 = 5.0.

Die hier gewählten Parameter decken dabei den gesamten Bereich der in der Literatur
beschriebenen minimalen und maximalen Werte ab [87, 290]. Die Grafen der drei Kraft-
Geschwindigkeits-Kurven sind in Abbildung 3.3B dargestellt.

Tabelle 3.3: Nicht-spezifische Muskelparameter für alle Modellvariationen. [ref] kennzeichnet das Refe-
renzmodell, welches sich aus einer parabolischen Kraft-Längen-Kurve mit einer Weite wparab = 0.45, den
Parametern Arel,0 = 0.2 und Brel,0 = 2.0 für die Kraft-Geschwindigkeits-Relation, einem seriell-elastischen
Element modelliert als quadratische Funktion F SEE,parab, sowie einem parallel-elastischen Element mit
Ruhelänge LPEE,0 = 0.95 zusammensetzt [87, 137, 182, 290].

Kontraktionsdynamik

CE Kraft-Längen-Zusammenhang:

wparab wlin wexp,des[ ] wexp,asc[ ] νCE,des[ ] νCE,asc[ ]

0.45[ref] 0.39 0.39 1.5 3.0

0.66 0.66 0.525 0.525

Kraft-Geschwindigkeits-Zusammenhang:

Arel,0[ ] Brel,0[1/s] Fecc[ ] Secc[ ]

0.1 1.0 1.5 2.0

0.2[ref] 2.0[ref]

0.5 5.0

PEE LPEE,0[ ] νPEE[ ] FPEE[ ]

0.95[ref] 2.5 2.0

1.40

SEE KSEE[N/m2] ∆USEE,nll[ ] ∆USEE,l[ ] ∆F SEE,0[N]

Fmax

(0.04·lSEE,0)2
[ref]

0.0425 0.017 0.4·Fmax

SDE DSDE[ ] RSDE[ ]

0.3[ref] 0.01[ref]
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Seriell-elastisches Element – Die Kraft-Längen-Relation des seriell-elastischen Ele-
ments wird bei van Soest & Bobbert [290] sowie Kistemaker et al. [137] als paraboli-
sche Funktion modelliert, d.h. die Sehnenkraft F SEE

i hängt quadratisch von der aktuel-
len Sehnenlänge lSEE

i ab. Der Streckfaktor KSEE
i wird dabei so gewählt, dass KSEE

i =
Fmax
i /(0.04 · lSEE,0

i )2 gilt. Somit ergibt sich:

F SEE,parab
(
lSEE
i

)
=

 0 , lSEE
i < lSEE,0

i

KSEE
i ·

(
lSEE
i − lSEE,0

i

)2

, lSEE
i ≥ lSEE,0

i .
(3.13)

Eine zweite Möglichkeit, die zur Beschreibung der passiven Eigenschaften des seriell-
elastischen Elements herangezogen werden kann, geht auf die Untersuchung von Günther
et al. [87] zurück. Die Autoren definieren eine stückweise zusammengesetzte Funktion,
bestehend aus einer nicht-linearen Anlaufzone und einem sich anschließenden linearen
Bereich (vgl. Abb. 3.4A). Somit kann für die Sehnenkraft im Hill’schen Muskelmodell der
nachstehende Zusammenhang angenommen werden

F SEE,non-linear
(
lSEE

)
=


0 , lSEE

i < lSEE,0
i

KSEE,nl
i ·

(
lSEE
i − lSEE,0

i

)νSEE
i

, lSEE
i < lSEE,nll

i

∆F SEE,0
i +KSEE,l

i ·
(
lSEE
i − lSEE,nll

i

)
, lSEE
i ≥ lSEE,nll

i ,

(3.14)

wobei lSEE
i = lMTU

i − lCE
i die Länge des seriell-elastischen Elements definiert. Die zur

Berechnung von F SEE,non-linear notwendigen Variablen

lSEE,nll
i = (1 + ∆USEE,nll

i ) · lSEE,0
i ,

νSEE
i = ∆USEE,nll

i /∆USEE,l
i ,

KSEE,nl
i = ∆F SEE,0

i /(∆USEE,nll
i · lSEE,0

i )ν
SEE
i ,

KSEE,l
i = ∆F SEE,0

i /(∆USEE,l
i · lSEE,0

i ),

können unter der Angabe von vier Parametern bestimmt werden: (1) die Sehnen-Ruhe-
länge lSEE,0

i , (2) die relative Dehnung ∆USEE,nll
i am nicht-linearen–linearen Übergang,

(3) die relative Kraft ∆F SEE,0
i am nicht-linearen–linearen Übergang, sowie (4) die zusätz-

liche Dehnung des linearen Abschnitts ∆USEE,l
i , um sicherzustellen, dass die zugehörige

Kraft ∆F SEE,0 erreicht wird. Die Parameter (1) bis (4) sind ausführlich in Tabelle 3.3
dokumentiert.

Da es in der Literatur einige Modellierungsansätze gibt, die die Kraft-Längen-Ab-
hängigkeit der Sehne nicht oder nur in Teilen berücksichtigen [32, 143], soll eine solche
Modellvereinfachung auch für das hier implementierte Armmodell getestet werden. Da-
bei kann das elastische Verhalten der Muskel-Sehnen-Einheit vollständig vernachlässigt
werden (F SEE,steif), indem die Parameter KSEE

i in den Gleichungen (3.13) bzw. (3.14) mit
dem Faktor 104 multipliziert, d.h. die Sehnen sehr steif geschalten werden (vgl. Abb. 3.4A).
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Parallel-elastisches Element – Wird ein Muskel über ein bestimmtes Maß hin-
aus gedehnt, erzeugt das umliegende passive Gewebe gewisse Widerstände gegenüber der
dehnenden Kraft. Ein solcher Effekt wird in den Hill’schen Muskelmodellen durch das
parallel-elastische Element abgebildet. Zur mathematischen Beschreibung des Kraftver-
haltens wird eine nicht-lineare Kraft-Längen-Funktion definiert:

FPEE
(
lCE
i

)
=

 0 , lCE
i < lPEE,0

i

KPEE
i ·

(
lCE
i − l

PEE,0
i

)νPEE

, lCE
i ≥ lPEE,0

i .
(3.15)

Der Streckfaktor KPEE
i lässt sich wiederum aus den Größen

KPEE
i = FPEE · Fmax

i(
lCE,opt
i · (wexp,des + 1− LPEE,0)

)νPEE (3.16)

berechnen, wobei lPEE,0
i = LPEE,0 · lCE,opt

i . Die letzte Gleichung zeigt, dass durch die Wahl
von LPEE,0 die Kraft-Längen-Kurve des parallel-elastischen Elements in Abhängigkeit von
lCE,opt
i verschoben werden kann. Dies bedeutet, dass beispielsweise bei einer Wahl von
LPEE,0 = 0.95 das parallel-elastische Element schon vor Erreichen der optimalen Muskel-
faserlänge lCE,opt eine passive Kraft erzeugt, wohingegen für LPEE,0 =1.4 dieses Verhalten
erst deutlich nach Erreichen von lCE,opt zu beobachten ist. In der vorliegenden Arbeit
wird die Parametervariation LPEE,0 = 0.95 und LPEE,0 = 1.4 untersucht. Die zugehörigen
Kraft-Längen-Kurven sind in Abbildung 3.4B skizziert. Alle weiteren Parameterwerte zur
eindeutigen Beschreibung von Gleichung (3.15) sind in Tabelle 3.3 zusammengefasst.

Seriell-dämpfendes Element – Dieses Element wird als eine kraftabhängige serielle
Dämpfung modelliert

F SDE
(
lCE
i , l̇CE

i , l̇MTU
i ,ai

)
= dSDEi ·

(
l̇MTU
i − l̇CE

i

)
, (3.17)

wobei

dSDE
i = DSDE,max

i ·

(1−RSDE) ·
FCE

(
lCE
i , l̇CE

i ,ai
)

+ FPEE
(
lCE
i

)
Fmax
i

+RSDE

 (3.18)

und geht auf die Simulationsstudien von Günther et al. [87] und Haeufle et al. [91] zurück.
Aus der Gleichung (3.17) und (3.18) ist zu erkennen, dass der Dämpfungskoeffizient dSDE

linear von der Gesamtmuskelkraft FMTU
i = FCE(lCE

i , l̇CE
i ,ai) + FPEE(lCE

i ) abhängt [182].
Für FMTU

i = 0 ist RSDE ≤ 1 der minimal mögliche Dämpfungskoeffizient dSDE
i . Im Falle

von FMTU
i = Fmax

i definiert

DSDE,max
i = DSDE ·

(
Fmax
i · Arel,0

lCE,opt
i ·Brel,0

)
= konst. (3.19)

den maximal möglichen Wert für dSDE
i . Wie auch zuvor sind die gewählten Parameterwerte

in Tabelle 3.3 aufgeführt.
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Abbildung 3.4: Kraft-Längen-Charakteristik für das (A) seriell-elastische Element und (B) parallel-
elastische Element. Der grau hinterlegte Bereich zeigt den maximalen physiologischen Bereich des CEs
über alle Ergebnisse der Simulationsexperimente hinweg.

Kontraktionsdynamik – Mit den bisher dargestellten mathematischen Beschreibun-
gen für die einzelnen Elemente CE, SEE, PEE und SDE des Hill’schen Muskelmodells,
können die entsprechenden Kraftbeiträge FCE, F SEE, FPEE und F SDE bestimmt werden.
Anschließend kann die Gesamtmuskelkraft FMTU

i einer Muskel-Sehnen-Einheit mit Hilfe
des angenommenen Kräftegleichgewichts berechnet werden:

FMTU
i = FCE

(
lCE
i , l̇CE

i ,ai
)

+ FPEE
(
lCE
i

)
= F SEE

(
lCE
i , lMTU

i

)
+ F SDE

(
lCE
i , l̇CE

i , l̇MTU
i ,ai

)
. (3.20)

Durch Umformen des Kräftegleichgewichts nach l̇CE
i ergibt sich eine quadratische Glei-

chung

0 = C2 ·
(
l̇CE
)2

+ C1 · l̇CE + C0 (3.21)

mit den entsprechenden Koeffizienten

C2 = dSDE,max
(
lCE
i ,ai

)
·
(
RSDE −

(
Arel

(
lCE
i ,ai

)
−
FPEE

(
lCE
i

)
Fmax
i

)
·
(
1−RSDE

))
,

C1 = −
(
C2 · l̇MTU

i +D0 + F SEE
(
lMTU
i , lCE

i

)
− FPEE

(
lCE
i

)
+ Fmax

i · Arel
(
lCE
i ,ai

))
,

C0 = D0 · l̇MTU
i + lCE,opt

i ·Brel
(
lCE
i ,ai

)
·
(
F SEE

(
lMTU
i , lCE

i

)
− FPEE

(
lCE
i

)
− Fmax

i · ai · F isom
(
lCE
i

))
,

D0 = lCE,opt
i ·Brel

(
lCE
i ,ai

)
· dSDE,max

(
lCE
i ,ai

)
·
(
RSDE +

(
1−RSDE

)
·
(
ai · F isom

(
lCE
i

)
+
FPEE

(
lCE
i

)
Fmax
i

))
.
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Als Lösung der quadratischen Gleichung (3.21) ergeben sich zwei Differentialgleichun-
gen (Kontraktionsdynamik), die das Muskelverhalten für den konzentrischen (l̇CE

i ≤ 0)
und exzentrischen (l̇CE

i > 0) Bereich in Abhängigkeit der Muskelfaserlänge lCE
i , der Mus-

kelgesamtlänge lMTU
i , der Kontraktionsgeschwindigkeit l̇MTU

i und der Muskelaktivität ai
beschreiben [91]:

l̇CE
i = f(lCE

i , lMTU
i , l̇MTU

i ,ai) =


−C1−
√
C2

1−4·C2·C0

2·C2
l̇CE
i ≤ 0

−Cecc
1 +

√
(Cecc

1 )
2
−4·Cecc

2 ·Cecc
0

2·Cecc
2

l̇CE
i > 0 .

(3.22)

Die Koeffizienten Cecc
0 , Cecc

1 und Cecc
2 lassen sich aus C0, C1 und C2 ableiten, indem die

Hill-Parameter Arel und Brel durch Arel,ecc und Brel,ecc ersetzt werden. Da sich die drei
abhängigen Größen lCE

i , lMTU
i und l̇MTU

i direkt aus den Muskelgleichungen bzw. aus der
Definition des mechanischen Systems bestimmen lassen, bleibt noch zu klären, wie der
zur Muskelkontraktion notwendige zweite innere Freiheitsgrad – die Muskelaktivität ai –
mathematisch beschrieben werden kann (vgl. Abb. 3.1).

Aktivierungsdynamik – In Kapitel 2.2.2 wurde bereits gezeigt, dass mit Hilfe der
Aktivierungsdynamik der Auf- bzw. Abbauprozess der Muskelaktivität a0 ≤ ai ≤ 1 in
Abhängigkeit des ankommenden neuronalen Simulationssignals 0 ≤ ui ≤ 1 dargestellt
werden kann. Dieser Transformationsprozess wird in allgemeiner Form als Differential-
gleichung beschrieben:

ȧi = f(ui,ai) . (3.23)

Im weiteren Verlauf werden zwei mathematische Formulierungen für die Aktivierungsdy-
namik diskutiert.

Eine erste Variante zur Beschreibung der Aktivierungsdynamik geht auf die Beobach-
tungen von Zajac [319] zurück und wird durch die Gleichung

ȧZajac
i =

1

τ act · (1−a0)
·
(
ui ·(1−a0)−ui ·

(
1− τ act

τdeact

)
·
(
aZajac
i −a0

)
− τ act

τdeact
·
(
aZajac−a0

))
(3.24)

definiert. τ act bzw. τdeact spezifizieren die Zeitkonstanten für den Aktivitätsaufbau bzw.
-abbau. Da selbst bei völlig deaktiviertem Muskel (ui = 0) ein geringer Anteil an Brücken-
bindungen zwischen Aktin und Myosin ständig geschlossen ist, muss ein minimaler Wert
a0 = 0.001 angenommen werden [97].

Eine zweite Formulierung der Aktivierungsdynamik geht auf die Studie von Hatze
[97] zurück. Dabei wird das neuronale Stimulationssignal in zwei Schritten in die Muskel-
aktivität ai transformiert. Zunächst wird in Abhängigkeit des Stimulationssignals ui die
Änderungsrate γ̇i der freien Ionenkonzentration γi im Sarkolemm mit Hilfe von

γ̇i = m · (ui − γi) (3.25)
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bestimmt. In einem zweiten Schritt soll auf Grundlage der vorhandenen Ionenkonzentra-
tion γi die Aktivität

aHatze
(
lCE
i , γi

)
=
a0 +

(
ρ
(
lCE
i

)
· γi
)3

1 + (ρ (lCE
i ) · γi)3 (3.26)

bestimmt werden. Diese Gleichung lässt sich als Übertragungsfunktion verstehen, die un-
ter Berücksichtigung der Längenabhängigkeit des kontraktilen Elements (Hilfsfunktion ρ)

ρ
(
lCE
i

)
= c · η · (k − 1)(

k − lCE
i

lCE,opt
i

) · lCE
i

lCE,opt
i

, (3.27)

die freie Ionenkonzentration γi in die tatsächlich gebundene Ionenkonzentration und dem-
zufolge in die Muskelaktivität ai transformiert. Alle verwendeten Parameterwerte sind in
Tabelle 3.4 zusammengefasst.

Tabelle 3.4: Parameter zur Beschreibung der Aktivierungsdynamik [87, 97, 137, 233, 319]. [ref] markiert
hierbei die Parameter des Referenzmodells.

Aktivierungsdynamik

Zajac τact[s] τdeact[s] a0[ ]

0.02 0.06 1e−3

Hatze[ref] m[1/s] c[mol/L] η[L/mol] a0[ ] k[ ]

11.3 1.37e−4 5.27e4 5e−3 2.9

Sowohl die Formulierung der Aktivierungsdynamik nach Zajac [319] als auch nach
Hatze [97] brauchen als Inputgröße ein neuronales Stimulationssignal ui. Deshalb ist ui
als wichtige Schnittstelle zwischen den neuronalen und biophysikalischen Strukturen zu
verstehen (vgl. Abb. 3.1). Um letztlich diese Kontrollsignale ui zu bestimmen, sind unter-
schiedliche Steuerungs- und Regelungsalgorithmen (

”
Controller”) notwendig. Nachfolgend

werden zwei Controller vorgestellt, die es ermöglichen, schnelle zielgerichtete Armbewe-
gungen zu generieren.

3.2.3 Motorische Kontrolle

Das Ziel dieser ersten Simulationsstudie besteht darin, eingelenkige zielgerichtete Arm-
bewegungen um das Ellenbogengelenk zu untersuchen. Dabei soll der Unterarm von ei-
ner definierten Startposition ϕstart (Startwinkel) zu einer vorgegebenen Zielposition ϕd
(Zielwinkel) bewegt werden. Um solche Bewegungen unter möglichst standardisierten Be-
dingungen (zum Beispiel immer gleiche Anfangsbedingungen) realisieren zu können, muss
sichergestellt werden, dass sich der Arm in seiner Start- und Zielposition im Gleichgewicht
befindet. Ein solcher mechanischer Gleichgewichtszustand, oder häufig auch als Gleich-
gewichtsposition (EP, vgl. Kap. 2.4.2) bezeichnet, kann erreicht werden, wenn sich das
System in Ruhe befindet, d.h. alle zeitlichen Ableitungen der äußeren Zustandsvariablen
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ϕ und ϕ̇ null sind:

ϕ̇ = 0 und (3.28)

ϕ̈ = 0 . (3.29)

Dabei ist die zweite Bedingung ϕ̈ = 0 äquivalent zur Annahme, dass das Gesamtmoment
Mnet am Ellenbogen null ergeben muss:

Mnet({lCE
i }, {ai}, ϕ, ϕ̇) =

4∑
i=1

Mi

=
4∑
i=1

ri · FMTU
i (lCE

i ,ai, l
MTU
i , l̇MTU

i )

= 0 . (3.30)

Zudem impliziert die Gleichung (3.28), dass die Gesamtmuskellängen lMTU
i und die Ge-

schwindigkeiten l̇MTU
i aller Muskel-Sehnen-Einheiten konstant sein müssen, d.h.

l̇MTU
i (ϕ) = 0 . (3.31)

Neben den beiden äußeren Zustandsvariablen besitzt jede Muskel-Sehnen-Einheit MTUi
zwei weitere interne Freiheitsgrade – die Länge des kontraktilen Elements lCE

i und die Ak-
tivität ai (Gl. 2.13). Wird ein Gleichgewichtszustand für das Gesamtsystem gefordert, so
müssen für die internen Zustandsvariablen eines jeden Muskels die folgenden Bedingungen
erfüllt sein:

l̇CE
i (lCE

i , lMTU
i , l̇MTU

i ,ai) = 0 und

ȧi(ui,ai) = 0 . (3.32)

In Anlehnung an die Gleichgewichtspunkttheorie [56] können Bewegungen durch einfa-
ches Umschalten zwischen zwei definierten Gleichgewichtspositionen erzeugt werden. Folgt
man stringent diesem Ansatz, so muss ein neuronaler Controller gefunden werden, der ein
definiertes Bewegungsziel in Form von kinematischen Inputsignalen, d.h. im Speziellen
den Ellenbogenzielwinkel ϕd, in elektromechanische Outputsignale ui transformiert:

ϕd 7−→ (u1, u2, u3, u4) . (3.33)

Da neben dem Einfluss der modifizierten biophysikalischen Eigenschaften des Muskel-
Skelett-Systems auch die Wirksamkeit der neuronalen Controller untersucht werden soll,
werden zwei unterschiedliche Ansätze getestet: zum einen ein klassisches open-loop Mo-
dell (vgl. α-Modell in Kap. 2.4.2) und zum zweiten ein Hybrid-Modell, welches den open-
loop Ansatz mit einer closed-loop Kontrollstrategie kombiniert (vgl. Hybrid-Modell in
Kap. 2.4.2).
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Open-loop Controller – Ein open-loop Controller beschreibt eine reine Feedforward-
Steuerung, d.h. es werden neuronale Signale in Form von Muskelstimulationen ui direkt an
die Muskel-Sehnen-Einheiten gesendet. Bevor Bewegungen mit Hilfe des Controllers initi-
iert werden können, müssen zuerst alle möglichen Stimulationskombinationen bestimmt
werden, die zu einer bestimmten Gleichgewichtsposition ϕ (Gleichgewichtswinkel) des
Armmodells (d.h. Gl. 3.30, 3.31 und 3.32 müssen erfüllt sein) führen:

Uopen
j (ϕ) =

{
(uopen

1 (ϕ), uopen
2 (ϕ), uopen

3 (ϕ), uopen
4 (ϕ))

}
j

. (3.34)

Aus dieser Gleichung geht hervor, dass ein bestimmter Gleichgewichtswinkel ϕ durch
die Wahl mehrerer Stimulationskombinationen erreicht werden kann. Es gibt also keine
ein-eindeutige Zuordnung zwischen ϕ und der Stimulationskombination, sondern vielmehr
eine Menge Uopen

j an möglichen Kombinationen. Der Index j gibt dabei an, wie viele dieser
Stimulationskombinationen existieren, die zu demselben Winkel ϕ führen.

An dieser Stelle sei darauf hingewiesen, dass sich bei der Bestimmung der Stimulations-
kombinationen Uopen

j (ϕ) auch die entsprechenden Längen des kontraktilen Elements

Λopen
j (ϕ) =

{(
lCE,open
1 (ϕ), lCE,open

2 (ϕ), lCE,open
3 (ϕ), lCE,open

4 (ϕ)
)}

j

, (3.35)

sowie die zugehörigen Muskelaktivitäten

Aopen
j (ϕ) =

{
(aopen

1 (ϕ),aopen
2 (ϕ),aopen

3 (ϕ),aopen
4 (ϕ))

}
j

(3.36)

implizit ergeben.

Um eine Armbewegung von einer gegebenen Startposition ϕstart zu einer gewünschten
Zielposition ϕd ausführen zu können, muss der open-loop Controller vorab eine spezifische
Stimulationskombination uopen(ϕstart) ∈ Uopen

j (ϕstart) und uopen(ϕd) ∈ Uopen
j (ϕd) auswäh-

len. Durch Umschalten von uopen(ϕstart) auf die Stimulationskombination uopen(ϕd) des
Zielwinkels werden die jeweiligen Muskel-Sehnen-Einheiten aktiviert, welche die notwen-
digen Kräfte erzeugen, um das mechanische System zur Zielposition zu bewegen:

ui (ϕd) = uopen
i (ϕd) . (3.37)

Abschließend ist festzuhalten, dass eine solche Bewegungssteuerung nicht nur zwingend
durch Umschalten zwischen zwei Gleichgewichtspositionen zu realisieren ist. Im Gegenteil,
dieser Ansatz ermöglicht es auch sequenziell zwischen mehreren gewählten Gleichgewichts-
positionen hin und her zu schalten (vgl. Kap. 4.2).

Hybrid-Controller – Erste Ausführungen in Kapitel 2.4.2 haben gezeigt, dass der
Ansatz einer reinen open-loop Kontrolle kontrovers diskutiert wird. Obwohl die Experi-
mente von Polit & Bizzi [217], Polit & Bizzi [218] und Bizzi et al. [15] einen Beweis für
die Existenz von open-loop Modellen liefern, besteht großer Zweifel, ob natürliche Be-
wegungen auch ohne die Integration einer sensorischen Rückmeldung ausreichend genau
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erklärt werden können. Vor diesem Hintergrund wird ein zweiter Controller implementiert,
der einen open-loop Ansatz mit einer closed-loop Kontrollstrategie (Feedback Kontrolle)
kombiniert. Ein sogenannter Hybrid-Controller ist definiert als

ui
(
ϕd, l

CE
i

)
= uopen

i (ϕd) + uclosed
i

(
ϕd, l

CE
i

)
, (3.38)

wobei uclosed
i

(
ϕd, l

CE
i

)
=

kp ·
(
λi (ϕd)− lCE

i (t− δ)
)

lCE,opt
i

. (3.39)

Wie aus der zweiten Gleichung zur Bestimmung von uclosed
i hervorgeht, ist das Stimulati-

onssignal 0 ≤ ui ≤ 1 von der Differenz zwischen der gewählten Muskelsolllänge λi und der
tatsächlichen Muskelfaserlänge lCE

i des kontraktilen Elements abhängig. Aus biologischer
Sicht kann die Berechnung von uclosed

i als monosynaptischer Reflex interpretiert werden
(vgl. Kap. 2.4.2), da uclosed

i genau dann größer null ist, wenn die von der Muskelspindel
detektierte Muskelfaserlänge lCE

i einen Schwellenwert bzw. eine definierte Schwellenlän-
ge λi überschreitet. Somit ist die Muskelsolllänge λi die entscheidende Kontrollvariable
des Hybrid-Controllers und kann über die Beziehung

λi(ϕ) = lCE,open
i (ϕ) (3.40)

bestimmt werden. Dieser Zusammenhang zeigt, dass für einen definierten Winkel ϕ die
zugehörigen Solllängen λi eines Muskels der berechneten CE Länge lCE,open

i (vgl. auch
Gl. 3.35) im open-loop Fall entsprechen. Der Parameter δ = 0.025 s in Gleichung (3.39)
definiert die Latenzzeit, welche auf Grundlage von typischen Laufzeiten des monosynap-
tischen Reflexes festgelegt wurde [137]. kp beschreibt den Verstärkungsfaktor der Muskel-
spindel, der für jede Bewegung optimiert werden soll (s.u.).

Optimierung

Aus dem vorangegangenen Abschnitt wird deutlich, dass eine redundante Zahl an open-
loop Stimulationskombinationen Uopen

j (ϕ) existiert, die zum gleichen Ellenbogenwinkel ϕ
(Gleichgewichtsposition) führen. Um eine zielgerichtete Armbewegung ausführen zu kön-
nen, muss sowohl für die Start- als auch die Zielposition genau eine Stimulationskombi-
nation

uopen,opt(ϕstart) ∈ Uopen
j (ϕstart) bzw. uopen,opt(ϕd) ∈ Uopen

j (ϕd)

ausgewählt werden. Da für den Hybrid-Controller (Gl. 3.39) neben den open-loop Stimula-
tionen uopen,opt

i ebenfalls die Muskelsolllängen λi benötigt werden, sind diese entsprechend
den zugehörigen open-loop Stimulationen zu wählen (Gl. 3.35). Daher ergibt sich auch
genau eine Kombination der Muskelsolllängen für die Start- und Zielposition:

λopen,opt(ϕstart) ∈ Λopen
j (ϕstart) bzw. λopen,opt(ϕd) ∈ Λopen

j (ϕd).
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Um eine spezifische Kombination zu bestimmen, werden für das Armmodell zwei Opti-
mierungskriterien Γ getestet: die Maximierung der quasi-statischen Steifigkeit und die Mi-
nimierung der Summe von Stimulationssignalen. Dabei ist die Auswahl eines bestimmten
Optimierungskriteriums als Prozess der Bewegungsplanung zu verstehen (vgl. Kap. 2.4.2).

Maximale quasi-statische Steifigkeit – Eine spezifische Auswahl der open-loop
Stimulationskombination uopen,opt(ϕ) und der zugehörigen Muskellängen λopen,opt(ϕ) für
eine Gleichgewichtsposition ϕ kann mit Hilfe der sogenannten

”
low-frequency stiffness“ klf

gefunden werden. Dabei beschreibt klf eine Veränderung des Gesamtmoments Mnet in
Abhängigkeit einer definierten Winkelauslenkung. In anderen Worten bedeutet dies, dass
ausgehend von einer konstant vorgegebenen Muskelstimulation uopen,opt(ϕ), die Gelenk-
momente für kleine Winkelabweichungen ∆ϕ = 0.01 rad aus der Gleichgewichtsposition ϕ
in positiver und negativer Richtung bestimmt werden. Der sich ergebende Differenzenquo-
tient gibt den Wert für klf an:

klf(ϕ) =
Mnet(ϕ+ ∆ϕ)−Mnet(ϕ−∆ϕ)

2 ·∆ϕ
. (3.41)

Da zur Bestimmung eines statischen Gleichgewichtspunkts die lokalen Steifigkeiten un-
ter dynamischen Bedingungen ermittelt werden, soll anstelle des englischen Begriffs der

”
low-frequency stiffness“ die deutsche Formulierung

”
quasi-statische Steifigkeit“ verwendet

werden. Mit Hilfe der Zielfunktion

Γklf =
∂Mnet

∂ϕ
(3.42)

kann zur spezifischen Wahl von uopen,opt(ϕ) und λopen,opt(ϕ) das Optimierungskriterium
formuliert werden

max
j

{
∂Mnet

∂ϕ
(uopen(ϕ))

}
j

, (3.43)

wobei als Nebenbedingung die Gleichgewichtsbedingungen des Muskel-Skelett-Systems
(vgl. Gl. 3.30, 3.31 und 3.32) erfüllt sein müssen. Im Anhang A.1 sind die relevanten Stel-
len des implementierten Matlab-Codes dieser Optimierung dargestellt. Begründet wird
die Wahl eines solchen Optimierungskriteriums dahingehend, dass hohe Beschleunigun-
gen um die ausgewählte Gleichgewichtsposition ϕ zu erwarten sind, wenn die berechnete
Kraftantwort pro Winkelabweichung möglichst groß wird. Infolgedessen ist davon auszu-
gehen, dass für eine maximal zu erreichende quasi-statische Steifigkeit in der Zielposition
auch maximale Bewegungsgeschwindigkeiten des Arms auftreten werden.

Minimale Summe der Muskelstimulationen – Mit Hilfe eines zweiten Optimie-
rungskriteriums werden uopen,opt(ϕ) und λopen,opt(ϕ) so ausgewählt, dass die Summe der
vier Muskelstimulationen (Zielfunktion)

Γumin =
4∑
i=1

uopen
i (3.44)
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minimal wird:

min
j

{
4∑
i=1

uopen
i

}
j

. (3.45)

Aus physiologischer Sicht entspricht diese Annahme einem Systemzustand, bei dem die
Muskel-Sehnen-Einheiten (fast) vollständig entspannt sind. Da die Muskelaktivität in den
Antagonisten bei niedriger Stimulation schnell abgebaut und in der Konsequenz keine
bremsenden Muskelkräfte erzeugt werden, sind im Falle von Γumin ebenfalls hohe Bewe-
gungsgeschwindigkeiten des Armmodells zu erwarten.

Abschließend ist festzuhalten, dass mit Hilfe eines Optimierungskriteriums für jeden
Gleichgewichstwinkel ϕ eine ein-eindeutige Stimulationskombination uopen,opt(ϕ) und die
zugehörige Kombination an Muskelsolllängen λopen,opt(ϕ) gefunden werden kann. Durch
Umschalten zwischen mindestens zwei optimierten Gleichgewichtspositionen kann im Sin-
ne der vorwärtsdynamischen Mehrköpersimulation auf sehr einfache Art und Weise eine
Bewegung erzeugt werden. In Abhängigkeit der Wahl eines bestimmten Optimierungs-
kriteriums, können verschiedene Systemzustände bei der Bewegungsplanung und Bewe-
gungsausführung berücksichtigt werden.

Optimierung der Verstärkungsfaktoren kp – Für den closed-loop Anteil des
Hybrid-Controllers muss neben den Stimulations- und Muskelsolllängen-Kombinationen
auch noch der Verstärkungsfaktor kp festgelegt werden. Zur Bestimmung von kp gibt es
in der Literatur bereits mehrere Ansätze. Kistemaker et al. [137] verwenden zum Beispiel
die Zielfunktion

Γ =

∫ T

t=0

(ϕ(t)− ϕd(t))2 dt,

welche die Summe aller quadratischen Abweichungen zwischen einer vorgegebenen Trajek-
torie ϕd(t) und der tatsächlich realisierten Trajektorie ϕ(t) berechnet. Da in dieser Studie
zur Bewegungskontrolle keine Solltrajektorien, sondern vielmehr Stützstellen in Form von
Gleichgewichtspositionen genutzt werden sollen, muss ein neues Optimierungskriterium
zur Bestimmung von kp gefunden werden.

Der Verstärkungsfaktor kp wird für jeden Simulationsdurchlauf bestimmt, indem die
Zielfunktion

Γkp = e · E1 + E2 (3.46)

mit E1 =
1

|ϕ̇max|
· |ϕd − ϕstart|

T
und E2 =

∣∣ϕ|ϕ̇=0 − ϕd
∣∣

|ϕd − ϕstart|
(3.47)

minimiert wird. Da bei dieser Simulationsstudie die definierte Endposition möglichst
schnell erreicht werden soll, muss bei der Optimierung von kp die Bewegungsgeschwin-
digkeit maximal werden (E1). Um hierbei ein zu starkes Überschwingen über die Zielpo-
sition hinaus zu vermeiden, wird mit Hilfe von E2 die Abweichung zwischen ϕ|ϕ̇=0 und
dem maximal (global) erreichten Winkel ϕd minimiert. ϕ|ϕ̇=0 ist derjenige Winkel, für
welchen die Winkelgeschwindigkeit ϕ̇(t) ein zweites Mal null ergibt. Damit die berechne-
ten Werte 1/|ϕ̇max| und

∣∣ϕ|ϕ̇=0 − ϕd
∣∣ in Γkp addiert werden können, müssen diese skaliert
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werden. In E2 wird der absolute Wert des Überschwingens mit Hilfe der Differenz zwi-
schen der Start- und Zielposition (ϕd−ϕstart) normiert. Zur Normierung von E1 wird eine
charakteristische Winkelgeschwindigkeit des Systems angenommen. Diese kann mit Hilfe
des Quotienten |ϕd − ϕstart|/T bestimmt werden. Die Zeitkonstante T = 2π/ω berechnet
sich über den Zusammenhang ω =

√
c/J . Dabei entspricht c = 60 N/ms einem in der

Literatur üblichen Wert für die quasi-statische Steifigkeit [137]. J definiert das Trägheits-
moment bei Rotation des Unterarms um die Gelenkachse im Ellenbogen (J=0.077 kgm2,
vgl. Tab. 3.1 und Gl. 3.2). Mit dem Gewichtungsfaktor e kann der Einfluss der einzelnen
Terme E1 und E2 bewertet werden. Wählt man e = 0.4, so lässt sich für alle Simulationen
sicherstellen, dass ein Überschwingen des Arms von mehr als 5% nicht überschritten wird
(vgl. experimentelle Daten von Kistemaker et al. [137] und Hammerbeck et al. [94]). Aus
den Berechnungen der optimierten Verstärkungsfaktoren geht hervor, dass die Werte kp
für die Aktivierungsdynamik von Hatze [97] zwischen [0.04, 1.55] und im Falle von Zajac
[319] zwischen [0.15, 7.26] variieren. Im Anhang A.2 ist der implementierte Matlab-Code
zur Optimierung der Verstärkungsfaktoren kp dargestellt.

3.2.4 Simulationsexperimente

Um zu untersuchen, wie sich nun die Funktions- und Parametervariationen einzelner Mo-
dellstrukturen und -prozesse auf die maximale Bewegungsgeschwindigkeit ϕ̇max des Arms
auswirken, werden für jede Modellvariation sechs definierte Armbewegungen vom Typ

[Startwinkel ϕstart → Zielwinkel ϕd]

simuliert: drei Flexionsbewegungen

[0.8 rad→ 1.6 rad], [1.6 rad→ 2.4 rad] und [0.8 rad→ 2.4 rad]

und drei Extensionsbewegungen

[1.6 rad→ 0.8 rad], [2.4 rad→ 1.6 rad] und [2.4 rad→ 0.8 rad] .

In der Abbildung 3.5 sind exemplarisch die Winkel- und Geschwindigkeitsverläufe von
drei Flexionsbewegungen für den open-loop (A,B) bzw. Hybrid-Controller (C,D) darge-
stellt. Zur Auswertung der Ergebnisse werden in einem ersten Schritt für jede Modell-
variation die sechs maximalen Spitzengeschwindigkeiten ϕ̇max,k (k = 1, ..., 6) ermittelt.
Anschließend wird der zugehörige Mittelwert

∅ϕ̇max =
1

6
·

6∑
k=1

ϕ̇max,k (3.48)

bestimmt. Um die berechneten Mittelwerte ∅ϕ̇max aller Modellvariationen miteinander
vergleichen zu können, wird ein Referenzmodell [ref] definiert, bezüglich diesem die je-
weiligen prozentualen Abweichungen (∅%) angegeben werden. Das Referenzmodell setzt
sich aus einer parabolischen Kraft-Längen-Kurve F isom,parab mit der Weite wparab=0.45
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(Gl. 3.7), den Hill-Parametern Arel,0=0.2 und Brel,0=2.0 (Gl. 3.10), einem seriell-elasti-
schen Element, modelliert als quadratische Funktion F SEE,parab (Gl. 3.13), einem parallel-
elastischen Element mit Ruhelänge LPEE,0 = 0.95 sowie der Aktivierungsdynamik nach
Hatze aHatze (Gl. 3.25, 3.26 und 3.27) zusammen. In den Tabellen 3.3, 3.4, 3.5 und 3.6
wird das Referenzmodell mit [ref] gekennzeichnet und/oder ist grau hinterlegt.

Bei dem hier vorgestellten Ansatz werden sowohl auf biophysikalischer als auch auf neuro-
naler Ebene (Abb. 3.1) mehrere Funktions- und Parametervariationen untersucht. Dabei
werden für die biophysikalischen Strukturen folgende Modellvarianten getestet:

(a) fünf unterschiedliche Kraft-Längen-Kurven für das kontraktile Element (vgl. auch
Abb. 3.3A): sie unterscheiden sich zum einen in ihrer Weite w (schmal: ws vs. breit: wb)
und zum anderen in ihrer funktionalen Charakteristik (quadratisch: Gl. 3.7, exponen-
tiell: Gl. 3.8, linear: Gl. 3.9),

(b) drei unterschiedliche Kraft-Geschwindigkeits-Kurven für das kontraktile Element (vgl.
Abb. 3.3D): sie unterscheiden sich in der Wahl von drei Parametersätzen für Arel,0 und
Brel,0 (Gl. 3.10),

(c) drei unterschiedliche Kraft-Längen-Kurven zur Beschreibung des seriell-elastischen
Elements (vgl. Abb. 3.4A): parabolisch (Gl. 3.13) vs. nicht-linear–linear (Gl. 3.14) vs.
steif (Gl. 3.13),

(d) zwei unterschiedliche Parameterwerte LPEE,0, die die Ruhelänge des parallel-elastischen
Elements festlegen (Abb. 3.4B),

(e) zwei unterschiedliche Funktionen zur Beschreibung der Aktivierungsdynamik: Zajac
(Gl. 3.24) vs. Hatze (Gl. 3.25).

Um auch die Einflüsse von Funktions- und Parametervariationen auf neuronaler Ebene
zu analysieren, sollen auch hier zwei Modellvariationen überprüft werden:

(f) zwei unterschiedliche Optimierungskriterien zur Bestimmung der Stimulationskom-
binationen in den Gleichgewichtspositionen: maximale quasi-statische Steifigkeit Γklf

(Gl. 3.43) vs. minimale Summe der einzelnen Muskelstimulationen Γumin (Gl. 3.45).
Das erste Kriterium maximiert die quasi-statische Steifigkeit klf, was der Vorstellung
entspricht, dass sich das System in einem stark voraktivierten bzw. vorgespannten
Zustand befindet. Das zweite Kriterium hingegen minimiert die Summe der einzelnen
Muskelstimulationen und impliziert einen deaktivierten bzw. entspannten Systemzu-
stand. Da für alle Armsimulationen möglichst maximale Bewegungsgeschwindigkeiten
erreicht werden sollen, wird das Optimierungskriterium klf zur Bestimmung der Sti-
mulationskombinationen uopen(ϕd) im Zielwinkel ϕd beibehalten. Die Optimierungs-
kriterien Γklf und Γumin werden lediglich zur Auswahl der Startbedingungen initklf

bzw. initumin zu Beginn der Bewegung variiert,

(g) zwei unterschiedliche neuronale Controller: open-loop Controller (Gl. 3.37) vs. Hybrid-
Controller (Gl. 3.38).
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Das Armmodell und alle Simulationen werden mit Hilfe von MATLAB R© R2014a Simu-
link erstellt und durchgeführt. Eine Übersicht des Simulink-Blockschaltbilds ist im Anhang
in Abbildung A.1 und A.2 zu finden. Zur numerischen Integration der implementierten
gewöhnlichen Differentialgleichungen wird der Löser ode23s (stiff/Mod. Rosenbrock)
mit einer absoluten Fehlertoleranz von 10e−6 verwendet. Zur Optimierung der Startbe-
dingungen initklf und initumin wird die Matlab-Standardroutine fmincon (gradienten-
basierte Methode) mit einer absoluten Fehlertoleranz von 10e−6 genutzt, die es erlaubt
eine definierte Zielfunktion (maximale Steifigkeit, minimale Summe von Stimulationen)
mit Nebenbedingungen (Bedingungen des statischen Gleichgewichts müssen erfüllt sein,
vgl. Gl. 3.30, 3.31 und 3.32) zu optimieren.

3.3 Ergebnisse des eingelenkigen Armmodells

Für jede Funktions- bzw. Parametervariation werden sechs definierte Bewegungen (drei
Flexions- und drei Extensionsbewegungen, s.o.) simuliert und die zugehörigen maxima-
len Spitzengeschwindigkeiten ϕ̇max bestimmt. Die Simulationsergebnisse für ϕ̇max sind in
Tabelle 3.5, 3.6 und 3.7 zusammengefasst. Aus Gründen der Übersichtlichkeit wird nur
der kleinste bzw. der größte Wert (Ergebnisintervall) der sechs maximalen Geschwindig-
keiten ϕ̇max angegeben. Außerdem sind die berechneten Mittelwerte ∅ϕ̇max (Gl. 3.48)
sowie die gemittelten prozentualen Abweichungen ∅% [in %] bezüglich des definierten Re-
ferenzmodells [ref] aufgeführt.

Aufgrund der nicht-linear gekoppelten Eigenschaften der verschiedenen Modellstruk-
turen, können die Geschwindigkeiten ϕ̇max, die sich durch gleichzeitige Variation mehrerer
Funktionen bzw. Parameter ergeben, nicht aus den berechneten Ergebnissen einzelner Mo-
dellvariationen vorhergesagt werden. Da angenommen wird, dass die Weite w der Kraft-
Längen-Kurve des kontraktilen Elements einen starken Einfluss auf andere Modellstruktu-
ren hat, sind in den jeweiligen Tabellenzeilen für jede Funktions- und Parametervariation
die maximalen Geschwindigkeiten ϕ̇max für eine schmale (ws, obere Tabellenzeile) und
eine breite Weite (wb, untere Tabellenzeile) angegeben.

Wie sich im Folgenden zeigt, ergeben sich aufgrund der Modellvariationen sehr große
Unterschiede für die Geschwindigkeiten ϕ̇max. Diese variieren zwischen durchschnittlich
∅ϕ̇max = 1.6 rad/s für eine Version des open-loop (Tab. 3.5e) und ∅ϕ̇max = 9.9 rad/s für
eine Version des Hybrid-Modells (Tab. 3.6e). Zudem ist ganz allgemein festzuhalten, dass
für Armbewegungen mit geringem Bewegungsumfang (d.h. von 0.8 rad bis 1.6 rad, von
1.6 rad bis 2.4 rad und umgekehrt) niedrigere maximale Geschwindigkeiten zu beobachten
sind (vgl. Abb. 3.5) als bei Bewegungen mit großen Winkelüberschreitungen (von 0.8 rad
bis 2.4 rad und umgekehrt). In den nächsten beiden Abschnitten soll die Wirksamkeit von
Funktions- und Parametervariationen der biophysikalischen (Kap. 3.3.1) und neuronalen
Strukturen (Kap. 3.3.2) ausführlich diskutiert werden.
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Abbildung 3.5: Zeitlicher Verlauf des Ellenbogenwinkels (A,C) und der Winkelgeschwindigkeit (B,D)
für drei Flexionsbewegungen mit einem open-loop (A,B) und einem Hybrid-Controller (C,D). Diese Mo-
dellversion verwendet eine breite Weite wparab für die Kraft-Geschwindigkeits-Relation F isom,parab, die
anderen Modellparameter und -funktionen entsprechen der Konfiguration des Referenzmodells [ref]. Der
grau hinterlegte Bereich beschreibt die Zeit, die bis zum Erreichen der Zielposition benötigt wird.

3.3.1 Wirksamkeit der biophysikalischen Strukturen

Kraft-Längen-Zusammenhang (vgl. Abb. 3.3A) – Vergleicht man den Einfluss der
Weite von F isom im open-loop Fall, so ist zu erkennen, dass simulierte Armbewegungen mit
einer schmalen Weite ws generell schneller sind als bei einer breiten Weite wb (vgl. Zeilen
in Tab. 3.5a). Dieses Ergebnis lässt sich über alle Funktions- und Parametervariationen
hinweg beobachten. Ein Vergleich zwischen der parabolischen und der exponentiellen Be-
schreibung der Kraft-Längen-Kurve macht deutlich, dass der Unterschied zwischen den
maximalen Geschwindigkeiten ϕ̇max für eine schmale Weite ws größer ist ([ref] vs. -7.5%),
für eine breite Weite wb der Kurvenverlauf kaum eine Rolle spielt (-19.7% vs. -19.4%).
Für alle Simulationen, die einen Hybrid-Controller verwenden (vgl. Tab. 3.6a), ist der Ein-
fluss der Kurvenverläufe (parabolisch vs. exponentiell) für die schmale ([ref] vs. +2.2%)
und breite Weite (+17.4% vs. +17.5%) fast identisch. Im Gegensatz zum open-loop Fall
hat sich jedoch für den Hybrid-Controller gezeigt, dass die Bewegungsgeschwindigkeiten
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bei der Wahl einer breiten Weite etwas schneller sind (vgl. Zeilen in Tab. 3.6a). Da die
lineare Kraft-Längen-Funktion F isom,lin einen mittleren Wert für die Weite w annimmt,
ergeben sich sowohl für den open-loop als auch den Hybrid-Controller mittlere maximale
Geschwindigkeiten.

Um den Einfluss der Kraft-Längen-Kurve einordnen und diskutieren zu können, muss
der maximale Arbeitsbereich der jeweiligen Muskeln bestimmt werden. In Abbildung 3.6A
sind die normierten Faserlängen lCE/lCE,opt für die vier implementierten Muskel-Sehen-
Einheiten exemplarisch für eine Flexionsbewegung von 0.8 rad auf 2.4 rad abgebildet.
Daraus geht hervor, dass sich die Arbeitsbereiche aller Muskelfasern mit den Werten des
aufsteigenden Asts der Kraft-Längen-Kurve decken.

Kraft-Geschwindigkeits-Zusammenhang (vgl. Abb. 3.3B) – Aus den Tabellen 3.5b
und 3.6b geht hervor, dass die maximalen Bewegungsgeschwindigkeiten ϕ̇max mit star-
ker Krümmung der Kraft-Geschwindigkeits-Kurve (Arel,0=0.1, Brel,0=1.0) abnehmen, mit
schwacher Krümmung (Arel,0=0.5, Brel,0=5.0) hingegen größer werden. Dabei ist zu erken-
nen, dass die Geschwindigkeitszunahme und -abnahme für den open-loop Controller insge-
samt größer ist (+27.4%, -18.5%), als für die Modellvarianten mit dem Hybrid-Controller
(+10.7%, -8.4%). Zur besseren Interpretation und Einordnung der Ergebnisse sind die
normierten Muskelfaser-Geschwindigkeiten für eine typische Armbewegung von 0.8 rad
auf 2.4 rad in Abbildung 3.6B dargestellt.

Abbildung 3.6: Maximale Arbeitsbereiche der normierten Faserlänge (A) und der normierten Faser-
Geschwindigkeit (B) für das Referenzmodell [ref] bei einer typischen Flexionsbewegung des Arms von 0.8
nach 2.4 rad. Die vier Kurven zeigen den normierten Längen- bzw. Geschwindigkeitsverlauf der jeweiligen
Muskel-Sehnen-Einheit: monoartikulärer Flexor (Flexmono), biartikulärer Flexor (Flexbi), monoartikulä-
rer Extensor (Extmono) und biartikulärer Extensor (Extbi) (in Anlehnung an Arnold & Delp [5]).

Seriell-elastisches Element (Abb. 3.4A) – Im Falle der open-loop Kontrolle, zeigt
der Vergleich von F SEE,parab und F SEE,non-linear eine Abweichung der Wirksamkeit von bis
zu +20% (Tab. 3.5c). Unter Vernachlässigung der elastischen Eigenschaften der Sehne
(F SEE,steif), bewegt sich das Armmodell um bis zu -16.6% langsamer. Für den Hybrid-
Controller variiert die Wirksamkeit der unterschiedlichen Kraft-Längen-Kurven zwischen
(∅6.6−∅6.2)/∅6.6 = −6.1% für eine breite Weite wb und +7.6% für eine schmale
Weite ws (Tab. 3.6c).
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Tabelle 3.5: Open-loop Controller: für jede Modellvariation a)-e) werden sechs Armbewegungen simu-
liert. Aus den entsprechenden Geschwindigkeitsverläufen werden die maximalen Winkelgeschwindigkeiten
|ϕ̇max| [rad/s] für alle sechs Armbewegungen bestimmt, wobei der kleinste und größte Wert das Intervall
[min |ϕ̇max| ≤ ϕ̇max ≤ max |ϕ̇max|] dieser maximal ermittelten Geschwindigkeiten festlegen. Die einzelnen
Subtabellen a-e zeigen die jeweiligen Mittelwerte ∅ [rad/s] der maximalen Geschwindigkeiten und die
mittleren prozentualen Abweichungen ∅% [%] bezogen auf das Referenzmodell [ref], welches grau hinter-
legt ist (vgl. Kap. 3.2.4).

a) Funktionsvariationen für den Kraft-Längen-Zusammenhang (vgl. Abb. 3.3A)

F isom,parab F isom,exp F isom,lin

schmale Weite [rad/s] 2.1 ≤ ϕ̇max ≤ 6.0 (∅ 3.9) 2.2 ≤ ϕ̇max ≤ 5.6 (∅ 3.6)

[%] [ref] [∅% -7.5] 2.4 ≤ ϕ̇ ≤ 5.4 (∅ 3.5)

breite Weite [rad/s] 1.9 ≤ ϕ̇max ≤ 5.2 (∅ 3.2) 1.8 ≤ ϕ̇max ≤ 5.2 (∅ 2.9) [∅% -9.8]

[%] [∅% -19.7] [∅% -19.4]

b) Parametervariationen für den Kraft-Geschwindigkeits-Zusammenhang (vgl. Abb. 3.3B)

Arel,0=0.1 Arel,0=0.2 Arel,0=0.5

Brel,0=1.0 Brel,0=2.0 Brel,0=5.0

schmale Weite [rad/s] 1.5 ≤ ϕ̇max ≤ 5.0 (∅ 3.3) 2.1 ≤ ϕ̇max ≤ 6.0 (∅ 3.9) 3.1 ≤ ϕ̇max ≤ 7.4 (∅ 5.0)

[%] [∅% -18.5] [ref] [∅% +27.4]

breite Weite [rad/s] 1.3 ≤ ϕ̇max ≤ 4.0 (∅ 2.4) 1.9 ≤ ϕ̇max ≤ 5.2 (∅ 3.2) 2.8 ≤ ϕ̇max ≤ 7.4 (∅ 4.3)

[%] [∅% -41.37] [∅% -19.7] [∅% +11.1]

c) Funktionsvariationen des seriell-elastischen Elements (vgl. Abb. 3.4A)

F SEE,parab F SEE,non-linear F SEE,steif

schmale Weite [rad/s] 2.1 ≤ ϕ̇max ≤ 6.0 (∅ 3.9) 3.0 ≤ ϕ̇max ≤ 7.2 (∅ 4.6) 1.8 ≤ ϕ̇max ≤ 5.9 (∅ 3.2)

[%] [ref] [∅% +20.0] [∅% -16.6]

breite Weite [rad/s] 1.9 ≤ ϕ̇max ≤ 5.2 (∅ 3.2) 2.1 ≤ ϕ̇max ≤ 5.9 (∅ 3.4) 1.7 ≤ ϕ̇max ≤ 5.0 (∅ 3.0)

[%] [∅% -19.7] [∅% -12.2] [∅% -25.4]

d) Parametervariationen des parallel-elastischen Elements (vgl. Abb. 3.4B)

FPEE,0.95 FPEE,1.4

schmale Weite [rad/s] 2.1 ≤ ϕ̇max ≤ 6.0 (∅ 3.9) 2.1 ≤ ϕ̇max ≤ 6.0 (∅ 4.0)

[%] [ref] [∅% -0.01]

breite Weite [rad/s] 1.9 ≤ ϕ̇max ≤ 5.2 (∅ 3.2) 1.9 ≤ ϕ̇max ≤ 5.1 (∅ 3.2)

[%] [∅% -19.7] [∅% -20.2]

e) Funktionsvariationen der Aktivierungsdynamik

aHatze aZajac

schmale Weite [rad/s] 2.1 ≤ ϕ̇max ≤ 6.0 (∅ 3.9) 2.2 ≤ ϕ̇max ≤ 9.7 (∅ 5.6)

[%] [ref] [∅% +33.1]

breite Weite [rad/s] 1.9 ≤ ϕ̇max ≤ 5.2 (∅ 3.2) 0.5 ≤ ϕ̇max ≤ 3.0 (∅ 1.6)

[%] [∅% -19.7] [∅% -61.8]
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Tabelle 3.6: Hybrid-Controller: für jede Modellvariation a)-e) werden sechs Armbewegungen simu-
liert. Aus den entsprechenden Geschwindigkeitsverläufen werden die maximalen Winkelgeschwindigkeiten
|ϕ̇max| [rad/s] für alle sechs Armbewegungen bestimmt, wobei der kleinste und größte Wert das Intervall
[min |ϕ̇max| ≤ ϕ̇max ≤ max |ϕ̇max|] dieser maximal ermittelten Geschwindigkeiten festlegen. Die einzelnen
Subtabellen a-e zeigen die Mittelwerte ∅ [rad/s] der maximalen Geschwindigkeiten und die mittleren
prozentualen Abweichungen ∅% [%] bezogen auf das Referenzmodell [ref], welches grau hinterlegt ist
(vgl. Kap. 3.2.4). Die Verstärkungsfaktoren kp werden für jede Simulation optimiert und bewegen sich
zwischen [0.04, 1.55] für die Hatze Aktivierungsdynamik und zwischen [0.15, 7.26] für die Zajac Aktivie-
rungsdynamik.

a) Funktionsvariationen für den Kraft-Längen-Zusammenhang (vgl. Abb. 3.3A)

F isom,parab F isom,exp F isom,lin

schmale Weite [rad/s] 3.7 ≤ ϕ̇max ≤ 7.4 (∅ 5.6) 3.8 ≤ ϕ̇max ≤ 7.6 (∅ 5.7)

[%] [ref] [∅% +2.2] 4.9 ≤ ϕ̇ ≤ 8.8 (∅ 6.2)

breite Weite [rad/s] 5.0 ≤ ϕ̇max ≤ 9.8 (∅ 6.6) 4.9 ≤ ϕ̇max ≤ 9.7 (∅ 6.6) [∅% +11.9]

[%] [∅% +17.4] [∅% +17.5]

b) Parametervariationen für den Kraft-Geschwindigkeits-Zusammenhang (vgl. Abb. 3.3B)

Arel,0=0.1 Arel,0=0.2 Arel,0=0.5

Brel,0=1.0 Brel,0=2.0 Brel,0=5.0

schmale Weite [rad/s] 3.1 ≤ ϕ̇max ≤ 7.0 (∅ 5.2) 3.7 ≤ ϕ̇max ≤ 7.4 (∅ 5.6) 4.8 ≤ ϕ̇max ≤ 7.4 (∅ 6.1)

[%] [∅% -8.4] [ref] [∅% +10.7]

breite Weite [rad/s] 5.1 ≤ ϕ̇max ≤ 9.2 (∅ 6.5) 5.0 ≤ ϕ̇max ≤ 9.8 (∅ 6.6) 5.0 ≤ ϕ̇max ≤ 10.5 (∅ 6.7)

[%] [∅% +17.1] [∅% +17.4] [∅% +18.6]

c) Funktionsvariationen des seriell-elastischen Elements (vgl. Abb. 3.4A)

F SEE,parab F SEE,non-linear F SEE,steif

schmale Weite [rad/s] 3.7 ≤ ϕ̇max ≤ 7.4 (∅ 5.6) 4.3 ≤ ϕ̇max ≤ 7.3 (∅ 5.9) 4.3 ≤ ϕ̇max ≤ 8.4 (∅ 5.9)

[%] [ref] [∅% +7.6] [∅% +6.0]

breite Weite [rad/s] 5.0 ≤ ϕ̇max ≤ 9.8 (∅ 6.6) 5.0 ≤ ϕ̇max ≤ 10.1 (∅ 6.7) 4.6 ≤ ϕ̇max ≤ 9.4 (∅ 6.2)

[%] [∅% +17.4] [∅% +20.7] [∅% +10.2]

d) Parametervariationen des parallel-elastischen Elements (vgl. Abb. 3.4B)

FPEE,0.95 FPEE,1.4

schmale Weite [rad/s] 3.7 ≤ ϕ̇max ≤ 7.4 (∅ 5.6) 3.7 ≤ ϕ̇max ≤ 7.4 (∅ 5.6)

[%] [ref] [∅% -0.01]

breite Weite [rad/s] 5.0 ≤ ϕ̇max ≤ 9.8 (∅ 6.6) 4.9 ≤ ϕ̇max ≤ 9.8 (∅ 6.6)

[%] [∅% +17.4] [∅% +17.1]

e) Funktionsvariationen der Aktivierungsdynamik

aHatze aZajac

schmale Weite [rad/s] 3.7 ≤ ϕ̇max ≤ 7.4 (∅ 5.6) 4.7 ≤ ϕ̇max ≤ 9.7 (∅ 7.7)

[%] [ref] [∅% +42.2]

breite Weite [rad/s] 5.0 ≤ ϕ̇max ≤ 9.8 (∅ 6.6) 6.0 ≤ ϕ̇max ≤ 10.3 (∅ 7.7)

[%] [∅% +17.4] [∅% +43.3]
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Parallel-elastisches Element (Abb. 3.4b) – Im Vergleich zu anderen Variationen
der biophysikalischen Strukturen, ist der Einfluss des parallel-elastischen Elements sehr
gering. Bei allen Modellvarianten sind die mittleren prozentualen Abweichungen kleiner
als 0.5% (Tab. 3.5d und 3.6d).

Aktivierungsdynamik – Für den Vergleich zwischen der Hatze- und Zajac-Akti-
vierungsdynamik lassen sich im open-loop Fall maximale prozentuale Abweichungen von
+33.1% (schmale Weite) bzw. (∅1.6−∅3.2)/∅3.2 = −50.0% (breite Weite) beobachten
(Tab. 3.5e). Für den Hybrid-Controller ergeben sich ähnlich hohe prozentuale Abweichun-
gen von bis zu +42.2% für eine schmale bzw. (∅7.7 − ∅6.6)/∅6.6 = +16.6% für eine
breite Kraft-Längen-Kurve (Tab. 3.6e). Aus diesem Ergebnis ist abzuleiten, dass mit Hil-
fe der Aktivierungsdynamik nach Zajac deutlich schnellere Bewegungsgeschwindigkeiten
erreicht werden können als bei Hatze.

3.3.2 Wirksamkeit der neuronalen Strukturen

In diesem Abschnitt werden die Auswirkungen der Funktions- und Parametervariationen
auf neuronaler Ebene diskutiert. Die Ergebnisse des Vergleichs zwischen den modifizierten
Optimierungskriterien zur Bestimmung der Startbedingungen sind in Tabelle 3.7 zusam-
mengefasst. Um die Wirksamkeit unterschiedlicher Controller zu untersuchen, sind die
Simulationsergebnisse aus den beiden Tabellen 3.5 und 3.6 zu vergleichen.

Optimierung – Da zu Beginn der Bewegung für die Startposition ϕstart zwei Optimie-
rungskriterien Γklf bzw. Γumin getestet werden, lässt sich der Zusammenhang zwischen der
muskulären Voraktivierung und der maximal erreichten Bewegungsgeschwindigkeit ϕ̇max

untersuchen. Ein Vergleich von ϕ̇max in Abhängigkeit der beiden Systemzustände initklf

und initumin deutet darauf hin, dass die Geschwindigkeiten ϕ̇max für die initumin-Bedingung
um bis zu +153.3% größer sind als bei initklf (Tab. 3.7). Diese Tendenz gilt sowohl für die
schmale ws als auch für die breite Weite wb der Kraft-Längen-Kurve (Tab. 3.7).

Controller – Im Falle der hier implementierten open-loop Kontrolle, ergeben sich
für die biophysikalischen Modellvarianten maximale Bewegungsgeschwindigkeiten ϕ̇max

zwischen 0.5 rad/s und 9.7 rad/s (Tab. 3.5). Im Gegensatz dazu lassen sich für den Hybrid-
Controller Geschwindigkeiten zwischen 3.1 rad/s und 10.5 rad/s beobachten (Tab. 3.6).
Es kann festgehalten werden, dass Bewegungen, die mit einer reinen open-loop Kontrolle
initiiert werden, im Allgemeinen langsamer sind als Bewegungen, die zusätzlich auch noch
über Feedback-Mechanismen kontrolliert werden.

Für den Vergleich aller biophysikalischen Modellvariationen (CE, SEE, PEE) fällt auf,
dass die prozentualen Abweichungen ∅% bei Simulationen mit einer open-loop Kontrolle
größer sind (Tab. 3.5a-d und 3.6a-d). Lediglich die Wahl der Aktivierungsdynamik ist
unabhängig vom Kontrollkonzept, da sowohl für den open-loop als auch für den Hybrid-
Controller ähnlich hohe prozentuale Abweichungen zu erkennen sind (Tab. 3.5e und 3.6e).

Im Weiteren zeigen die Simulationsergebnisse, dass sich in Abhängigkeit des Control-
lers auch der kinematische Verlauf des Ellenbogenwinkels ändert. Im Falle einer open-loop
Kontrolle konvergiert die erzeugte Armtrajektorie ϕ(t) streng monoton gegen den Zielwin-
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kel ϕd und ist somit aus mechanischer Sicht einem überdämpften System gleichzusetzen
(Abb. 3.5A). Dementgegen lassen sich für eine Armtrajektorie, die mit Hilfe eines Hybrid-
Controllers generiert wird, ein Überschwingen und kleine Oszillationen um den Zielwinkel
ϕd beobachten. Ein solches Über- bzw. Einschwingen beschreibt das typische Verhalten
eines unterdämpften Systems (Abb. 3.5C).

Tabelle 3.7: Vergleich zweier verschiedener Optimierungskriterien (f) zur Bestimmung der Vorakti-
vierung von Muskeln: sowohl für das Optimierungskriterium der quasi-statischen Steifigkeit initklf als
auch das Kriterium der minimalen Summe der Stimulationskombinationen initumin werden ϕmax, die
Mittelwerte ∅ [rad/s] und die mittleren prozentualen Abweichungen ∅% [%] vom Referenzmodell [ref]
angegeben.

Open-loop Controller: Funktionsvariationen des Optimierungskriteriums

initklf initumin

schmale Weite [rad/s] 2.1 ≤ ϕ̇ ≤ 6.0 (∅ 3.9) 3.2 ≤ ϕ̇ ≤ 14.8 (∅ 10.0)

[%] [ref] [∅% +153.3]

breite Weite [rad/s] 1.9 ≤ ϕ̇ ≤ 5.2 (∅ 3.2) 5.8 ≤ ϕ̇ ≤ 12.3 (∅ 6.6)

[%] [∅% -19.7] [∅% +66.7]

Hybrid-Controller: Funktionsvariationen des Optimierungskriteriums

initklf initumin

schmale Breite [rad/s] 3.7 ≤ ϕ̇ ≤ 7.4 (∅ 5.6) 6.5 ≤ ϕ̇ ≤ 14.8 (∅ 10.7)

[%] [ref] [∅% +91.6]

breite Weite [rad/s] 5.0 ≤ ϕ̇ ≤ 9.8 (∅ 6.6) 5.8 ≤ ϕ̇ ≤ 12.3 (∅ 8.4)

[%] [∅% +17.4] [∅% +49.7]

3.4 Diskussion des eingelenkigen Armmodells

Das Bestreben der hier vorgestellten Simulationsexperimente bestand darin, die Wirk-
samkeit von Funktions- und Parametervariationen in Hinblick auf maximale Winkelge-
schwindigkeiten während eingelenkigen zielgerichteten Armbewegungen zu analysieren.
Wie bereits zu Beginn dargestellt, gibt es einen signifikanten Bereich an Parameterwer-
ten und eine Reihe von mathematischen Formulierungen, die versuchen das dynamische
Muskelverhalten abzubilden. Allerdings sind nur wenige konsistente Muskelparameter-
Datensätze bekannt, da diese in der Regel nicht direkt am lebenden Objekt ermittelt wer-
den können, sondern in Tierexperimenten untersucht und für den Menschen entsprechend
skaliert werden müssen [273]. Deshalb ist es unabdingbar, den Einfluss von Parameter-
und Funktionsvariationen zu verstehen, um menschliche Bewegung ausreichend valide zu
modellieren. Im nächsten Kapitel sollen die dargestellten Ergebnisse in den Literaturkon-
text eingeordnet und ausführlich diskutiert werden.

54



3 Armmodell

3.4.1 Muskelfasern: das kontraktile Element

Aus den Ergebnissen ist zu erkennen, dass die maximalen Bewegungsgeschwindigkeiten
von der Wahl der Weite w der Kraft-Längen-Kurve abhängig sind. Durch Variation von
w ändert sich der Kurvenverlauf F isom, der Arbeitsbereich der Muskelfasern lCE bleibt
allerdings gleich. Dementsprechend ergeben sich für eine schmale Kraft-Längen-Kurve bei
gleicher Muskelfaserlänge lCE deutlich geringere Muskelkräfte (vgl. Abb. 3.3A) und folglich
auch geringere Bewegungsgeschwindigkeiten (Tab. 3.6).

Während sich die Muskelstimulationen ui der Antagonisten im Falle des Hybrid-
Controllers über die Zeit verändern und schnell sehr kleine Werte annehmen, werden
die Stimulationen im open-loop Fall konstant gehalten. Dies hat zur Folge, dass die hohen
exzentrisch erzeugten Kräfte der Antagonisten die Armbewegung dominieren und damit
die reduzierten Bewegungsgeschwindigkeiten (vor allem bei der Wahl einer breiten Weite
der Kraft-Längen-Kurve) für den open-loop Ansatz erklären (Tab. 3.5).

Ferner hat sich gezeigt, dass die Wirksamkeit von Funktions- und Parametervaria-
tionen in Kombination mit einer schmalen Kraft-Längen-Kurve größer ist als bei einer
breiten Weite wb. Deshalb stellt sich generell die Frage, welche Parametrisierung der
Kraft-Längen-Kurve sinnvoll erscheint. Aus der Literatur sind einige biomechanische Men-
schmodelle bekannt, die zur Beschreibung von F isom meist eine breite Weite wb verwen-
den [107, 137, 214, 290]. Dabei geht diese Wahl der Parametrisierung auf experimentelle
Datensätze zurück, die aus Tierversuchen mit Fröschen und kleinen Säugern ermittelt
wurden [33, 229, 235]. Erste Untersuchungen am Menschen lassen hingegen vermuten,
dass eine schmale Kraft-Längen-Kurve wohl am ehesten das Kontraktionsverhalten des
menschlichen Muskels beschreibt [143, 170]. Darüber hinaus untersuchten Rockenfeller
et al. [233] in einer numerischen Optimierungsstudie die Sensitivität verschiedener Para-
meter der Kraft-Längen-Kurve. Unter anderem optimierten die Autoren die Weite w des
Kraft-Längen-Zusammenhangs für einen parabolischen [137, 290] und einen exponentiel-
len Kurvenverlauf für F isom [87]. Aus der Optimierung ergaben sich die Werte wparab =0.41
und wexp = 0.32. Vergleicht man diese mit den gewählten Parametern in der hier vorlie-
genden Simulationsstudie für die schmale Weite wparab =0.45 und wexp =0.39, so sind nur
sehr geringe Abweichungen bis maximal 7% festzustellen. Somit untermauern sowohl die
Ergebnisse aus den experimentellen Untersuchungen [143, 170, 307] als auch die Berech-
nungen der numerischen Optimierungsstudie nach Rockenfeller et al. [233] die Annahme
einer schmalen Kraft-Längen-Kurve. Es ist deshalb infrage zu stellen, ob Modelle mit einer
breiten Weite wparab = 0.66 für F isom, wie sie auch bei van Soest & Bobbert [290], Kiste-
maker et al. [137] und Pinter et al. [214] verwendet werden, das Verhalten des biologischen
Vorbilds in realistischem Maße abbilden.

Neben den Parametervariationen für die Weite w wurden auch die mathematischen
Funktionen zur Beschreibung des Kraft-Längen-Zusammenhangs im kontraktilen Element
ausgetauscht. Diese Variationen haben fast keinen Einfluss in Kombination mit einer brei-
ten Weite (≤ 0.3%) und nur einen geringen Einfluss unter Verwendung einer schmalen
Weite (−7.5%). Es ist zu vermuten, dass die Wirksamkeit der F isom-Charakteristik mit
abnehmender Weite zunimmt. Um dies zu überprüfen müssen weitere Simulationen durch-
geführt werden, die in Abhängigkeit des Parameters w verschiedene mathematische Be-
schreibungen der Kraft-Längen-Kurve testen [21, 45, 71, 97, 236, 305, 307, 319].
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Durch Variation der Hill-Parameter Arel,0 und Brel,0 der Kraft-Geschwindigkeits-Kurve
kann der Effekt beobachtet werden, dass mit kleiner werdender Krümmung die maximalen
Bewegungsgeschwindigkeiten zunehmen (Tab. 3.5b und 3.6b). Diese Beobachtung scheint
nicht verwunderlich, da ein Muskel mit gering gekrümmter Kraft-Geschwindigkeits-Kurve
größere konzentrische Kräfte bei derselben Kontraktionsgeschwindigkeit produzieren kann
(Abb. 3.3B). Wie schon bei der Parametrisierung der F isom-Kurve (s.o.) wurden die
Krümmungsparameter Arel,0 und Brel,0 auf Grundlage von Tierexperimenten bestimmt
[87, 177, 291, 299]. In der Literatur gibt es nur sehr wenige bis keine Datensätze, die den
menschlichen Muskel – hier im Speziellen die Armmuskeln – charakterisieren [281]. Die
in anderen Simulationsstudien [137, 214] verwendeten Krümmungsparameter zur Unter-
suchung menschlicher Bewegung sind häufig sehr groß gewählt (Arel,0 = 0.5, Brel,0 = 5.0),
zeigen also eine schwache Krümmung und ermöglichen dadurch hohe Bewegungsgeschwin-
digkeiten. Um zu überprüfen, inwieweit diese vorhergesagten Geschwindigkeiten mit der
Realität übereinstimmen, sind weitere experimentelle Studien notwendig, die das Kon-
traktionsverhalten unterschiedlicher Muskelgruppen des Menschen untersuchen.

3.4.2 Sehnen und Aponeurosen: das seriell-elastische Element

Aus den Ergebnistabellen 3.5c und 3.6c ist zu erkennen, dass die passiven Elastizitäten der
Sehne eine Wirksamkeit von bis zu 20% zeigen. In den Studien von Buhrmann & Paolo [32]
sowie Klute et al. [143] wird jedoch argumentiert, dass die mechanischen Eigenschaften
der Sehne in numerischen Simulationen zur Untersuchung menschlicher Bewegungskon-
trolle nicht zwingend berücksichtigt werden müssen. Die Autoren sind der Ansicht, dass
das seriell-elastische Verhalten nur dann einen Einfluss auf die Bewegung hat, wenn das
Verhältnis

Gesamtlänge der Sehne lSEE,0

optimaler Länge der Muskelfaser lCE,opt
> 10

ist [80, 143, 156, 319]. Ein solches Sehnen-zu-Muskelfaser-Verhältnis trifft aber bis auf
wenige Ausnahmen nur für die Muskelgruppen der unteren Extremität zu. So haben Scovil
& Ronsky [259], Out et al. [196] und Bobbert [20] bereits gezeigt, dass die Sensitivität
der Sehnen-Ruhelänge in der Beinmuskulatur während des Gehens und Rennens sehr
hoch ist. Obwohl das Verhältnis der hier implementierten Armmuskeln lSEE,0/lCE,opt ≈ 2
deutlich geringer ist [104, 186] als der angenommene Wert 10, ist eine Wirksamkeit von
bis zu 20% in den Simulationsergebnissen festzustellen. Darüber hinaus ist zu vermuten,
dass der Einfluss der Sehne noch deutlich größer wird, wenn für das Armmodell schnell
ablaufende Dehnungs-Verkürzungs-Zyklen berücksichtigt werden. Diese sind zum Beispiel
bei bestimmten Aushol- und Gegenbewegungen oder aber auch bei einfachen Wurf- und
Fangbewegungen zu beobachten.

3.4.3 Bindegewebe und Titin: das parallel-elastische Element

In den meisten makroskopischen Muskelmodellen wird angenommen, dass das parallel-
elastische Element erst dann einen Kraftbeitrag liefert, wenn die tatsächliche Muskelfa-
serlänge lCE größer als ihre optimale Länge lCE,opt ist [143, 196, 259, 306]. Übertragen
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auf das vorgestellte Armmodell bedeutet dies, dass der Parameter LPEE,0 für das parallel-
elastische Element den Wert 1 annimmt. In dieser Arbeit wird der Einfluss von zwei
Parametern LPEE,0 = 0.95 [87] und LPEE,0 = 1.4 [137, 290] untersucht. Wie aus den
Tabellen 3.5d und 3.6d zu erkennen ist, zeigen diese Variationen keinen nennenswerten
Effekt (< 0.5%). Offensichtlich ist das Design des Muskel-Skelett-Systems so gewählt, dass
bei einem fixierten Schulterwinkel von ψ = 0.25π rad (vgl. Abb. 3.3) günstige physiolo-
gische Rahmenbedingungen für alle vier Muskeln erfüllt sind. Die Muskeln arbeiten bis
auf wenige Ausnahmen im Bereich des aufsteigenden Asts der Kraft-Längen-Kurve (vgl.
Abb. 3.6A).

Um weitere mögliche Einflüsse des parallel-elastischen Elements feststellen zu kön-
nen, müsste zunächst der Schulterwinkel verändert werden. Dies hätte zur Folge, dass
auch ungünstige Winkelbereiche eingenommen werden, bei denen das parallel-elastische
Element passive Kräfte erzeugt. Alternativ könnte ein Parameterwert LPEE,0 ≤ 0.95 ge-
wählt werden. Diese Annahme widerspricht jedoch grundsätzlich dem in der Biologie zu
beobachtenden Verhalten des passiven Bindegewebes [143, 196, 259, 306].

3.4.4 Aktivierungsdynamik

Die Simulationsergebnisse lassen erkennen, dass die Aktivierungsdynamik einen entschei-
denden Einfluss auf die maximal erreichte Bewegungsgeschwindigkeit hat (±19.7% für
open-loop und bis zu +37.5% für Hybrid-Controller). Ebenso bleibt festzuhalten, dass
mit Hilfe der Zajac-Aktivierungsdynamik schnellere Armbewegungen ausgeführt werden
können als im Falle von Hatze [97]. Diese Beobachtung lässt sich im Wesentlichen auf die
unterschiedlich definierten Zeitkonstanten für den Aktivitätsaufbau τ act bzw. -abbau τdeact

zurückführen. Aus einem Vergleich der beiden Aktivierungsdynamiken bei hohen Stimu-
lationswerten geht hervor, dass im Falle von Hatze [97] die Zeiten für den Aktivitätsauf-
bau τ act kürzer und für den Abbau τdeact deutlich länger sind als in der Beschreibung von
Zajac [319]. Für niedrige Stimulationen ist exakt das umgekehrte Verhalten zu beobachten
(vgl. Abb. 3.7). Bedingt durch die Wahl eines stark voraktivierten Systemzustands initklf ,
sind zu Beginn der Bewegung hohe Stimulationswerte zu erwarten. Demnach werden im
Falle von Hatze [97] die Muskelaktivitäten der Antagonisten und somit auch die Muskel-
kräfte signifikant langsamer abgebaut als bei Zajac [319]. Diese hohen, langandauernden
antagonistischen Kräfte wirken den Muskelkräften der Agonisten entgegen und erklären
die geringeren Bewegungsgeschwindigkeiten ϕ̇max bei Hatze [97] (vgl. Abb. 3.8).

Ein erneuter Blick in die Optimierungsstudie von Rockenfeller et al. [233] zeigt, dass die
Aktivierungsdynamik von Hatze [97] im Generellen sensitiver auf Parametervariationen
reagiert als dies bei Zajac [319] der Fall ist. Diese Beobachtung lässt sich auch für die
hier vorgestellten Armsimulationen feststellen: für die Modellvarianten mit einer Hatze-
Aktivierungsdynamik hängen die maximal erreichten Bewegungsgeschwindigkeiten ϕ̇max

stärker vom Parameter w der Kraft-Längen-Kurve ab. Des Weiteren beschreibt die von
Hatze [97] formulierte Längenabhängigkeit der Muskelfaser einen zentralen Unterschied
der beiden Ansätze. Wie aus den Ergebnissen in Tabelle 3.5 und Tabelle 3.6 hervorgeht,
scheint diese Längenabhängigkeit für die Simulation von zielgerichteten Armbewegungen
ebenfalls einen wichtigen Einfluss zu haben. Auf Grundlage dieser Feststellung sowie den
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Arbeiten von Kistemaker et al. [136] und Rockenfeller et al. [233] liegt die Vermutung
nahe, dass die Aktivierungsdynamik nach Hatze [97] eine größere physiologische Validität
aufweist als die Formulierung von Zajac [319].

Abbildung 3.7: Zeitlicher Verlauf der Aktivierungsdynamik nach Hatze [97] und Zajac [319] für vari-
ierende Stimulationswerte zwischen 0.1 und 1.0. Typischer Verlauf für den Auf- (von 0 bis 0.5 s) und
Abbau (von 0.5 bis 1.0 s) der Aktivität a in Abhängigkeit des neuronalen Stimulationssignal u.

3.4.5 Bewegungsplanung: Optimierung und Startbedingungen

Den größten Einfluss der in dieser Arbeit untersuchten Funktions- und Parametervariatio-
nen hat die Wahl des Optimierungskriteriums Γ zur Bestimmung der muskulären Vorakti-
vierung. Unter der Annahme eines vollständig entspannten System- bzw. Muskelzustands
initumin zu Beginn der Bewegung, können bis zu 153.3% höhere Geschwindigkeiten erreicht
werden als im Falle eines stark voraktivierten Systemzustands initklf . Ein solch drastischer
Unterschied in den Bewegungsgeschwindigkeiten lässt sich auf die typischen Zeitkonstan-
ten für den Auf- und Abbau der Aktivierungsdynamik zurückführen. Aus Abbildung 3.7
geht hervor, dass der Abbau von a für geringe Stimulationen (u= 0.1) deutlich schneller
erfolgt als bei sehr hohen Stimulationen (u = 1.0). Übertragen auf das Armmodell be-
deutet dies, dass für eine nicht vorgespannte Muskulatur (Startbedingung initumin), bei
der im Allgemeinen die Stimulationen sehr gering sind, ein schneller Abbau von a und
deshalb auch ein schneller Abbau der Muskelkraft FMTU zu beobachten ist. So erzeugt die
antagonistisch arbeitende Muskulatur im Falle von initumin zu Beginn der Bewegung nur
sehr geringe Kräfte, die der eigentlichen Bewegungsrichtung entgegenwirken. Die dadurch
entstehenden hohen Beschleunigungen führen zu hohen Bewegungsgeschwindigkeiten des
Gesamtsystems (vgl. Abb. 3.8).

Um letztlich die Validität des Armmodells zu überprüfen, sind die simulierten Bewe-
gungsgeschwindigkeiten mit Literaturdaten zu vergleichen. Dabei ist zu erkennen, dass
das implementierte Armmodell nur für die Startbedingung initumin die in-vivo gemes-
senen Armgeschwindigkeiten zwischen 360 deg/s [6.3 rad/s] und 480 deg/s [8.3 rad/s]
reproduzieren kann [124, 189, 244, 288, 300]. Auch der Vergleich mit Ergebnissen aus der
Simulationsstudie von Kistemaker et al. [137] zeigt eine gute Übereinstimmung, wenn da-
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3 Armmodell

von ausgegangen wird, dass zu Beginn der Bewegung die Muskelstimulationen nahe null
sind (initumin).

Zur Validierung der berechneten Simulationsergebnisse bei stark voraktivierter Mus-
kulatur initklf , fehlen bislang experimentelle und numerische Studien, die den Einfluss
verschiedener Systemzustände zu Beginn der Bewegung untersuchen. Im Rahmen dieser
Arbeit kann leider (noch) nicht verifiziert werden, ob der vorhergesagte Unterschied von
knapp 153% auch tatsächlich der Realität entspricht. Es wäre deshalb lohnenswert ein
experimentelles Setup zu entwickeln, welches die maximalen Bewegungsgeschwindigkeiten
in Abhängigkeit der muskulären Voraktivierung bestimmt [105].
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Abbildung 3.8: Zeitliche Verläufe der Stimulationssignale und der resultierenden Muskelkräfte für den
open-loop (A,B) und Hybrid-Controller (C,D).

3.4.6 Bewegungskontrolle: open-loop vs. Hybrid-Controller

Ein Vergleich der beiden Kontrollansätze zeigt, dass die maximalen Bewegungsgeschwindig-
keiten unter Verwendung des Hybrid-Controllers um bis zu (∅ 7.7−∅ 1.6)/∅ 7.7 = 79.2%
höher sind als bei einer reinen open-loop Kontrolle (vgl. Tab. 3.5 und 3.6). Diese Beob-
achtung stimmt mit den bereits dokumentierten Ergebnissen von Kistemaker et al. [137]
überein, die denselben Effekt beschreiben.
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3.4 Diskussion des eingelenkigen Armmodells

Um die Unterschiede zwischen dem open-loop und Hybrid-Controller erklären zu kön-
nen, sind die Muskelstimulationen und deren Auswirkungen miteinander zu vergleichen.
Dabei ist zu erkennen, dass für den Hybrid-Controller die Stimulationen in den Ago-
nisten höher, in den Antagonisten niedriger sind als im open-loop Fall (vgl. Abb. 3.8).
Diese Differenz ist damit zu erklären, dass für den Hybrid-Controller zusätzlich zu dem
Stimulationssignal uopen noch ein zusätzlicher Term uclosed in Abhängigkeit der aktuel-
len Muskellänge addiert (lCE > λopen,opt) bzw. subtrahiert (lCE < λopen,opt) wird. Daher
sorgen die erhöhten beschleunigenden agonistischen Kräfte und die niedrigen bremsenden
antagonistischen Kräfte dafür, dass beim Hybrid-Controller insgesamt höhere Bewegungs-
geschwindigkeiten erreicht werden als beim open-loop Controller.

3.4.7 Der elementare biologische Antrieb

In den vorangegangenen Abschnitten wurde die Wirksamkeit von Modellvariationen auf
die maximalen Geschwindigkeiten bei zielgerichteten eingelenkigen Armbewegungen aus-
führlich diskutiert. Es konnte gezeigt werden, dass die grundlegenden Strukturen der bio-
physikalischen Ebene zur Erklärung und Beschreibung der menschlichen Bewegungskon-
trolle einen großen Einfluss haben und deshalb möglichst valide abgebildet werden müssen.
Unter dem Begriff

”
valide“ ist in diesem Kontext nicht zwingend eine, bis ins kleinste Detail

ausgearbeitete mathematische Beschreibung aller Strukturen und Prozesse des mensch-
lichen Organismus zu verstehen (vgl. beispielsweise mikroskopische Muskelmodelle nach
Huxley & Niedergerke [109] und Huxley & Hanson [110], Kap. 2.2.2). Vielmehr geht es
bei der Darstellung von validen Modellen darum, die signifikanten funktionellen Aspekte
der einzelnen Strukturen und deren Zusammenhänge zu beschreiben. So ist zum Bei-
spiel seit langem bekannt [290], dass die Energiespeicherung und -abgabe der elastischen
Strukturen einer Muskel-Sehnen-Einheit vollständig passiv und selbstorganisiert abläuft.
In Computermodellen kann diese Eigenschaft berücksichtigt werden, indem eine Elastizi-
tät, hier in Form des seriell-elastischen Elements, explizit hinzugefügt wird. Deshalb sollte
zur Untersuchung menschlicher Bewegungskontrolle zunächst die Frage beantwortet wer-
den, welches die signifikanten (Teil-)Strukturen sind, die in valider aber dennoch möglichst
einfacher Form berücksichtigt und im Gesamtmodell implementiert werden müssen.

Günther et al. [87], Mörl et al. [182] und Haeufle et al. [91] haben bereits eine einfache
Modellbeschreibung gefunden, die die wichtigsten physiologischen Eigenschaften des biolo-
gischen Muskels valide abbildet. In der vorliegenden Arbeit kann dieses Muskelmodell ge-
nutzt werden, um mit Hilfe von mechanischen Bewegungsgleichungen und einem einfachen
motorischen Kontrollkonzept synthetisch Bewegungen zu erzeugen. Durch die Kopplung
bzw. Interaktion dieser drei Teilsysteme (Skelettsystem, Muskeln, ZNS) entsteht ein Ge-
samtmodell, welches die notwendigen biologischen Strukturen und Prozesse mathematisch
beschreibt. Da dieses Gesamtmodell nicht weiter vereinfacht werden kann, ohne wichtige
funktionelle und strukturelle Eigenschaften zu vernachlässigen, kann deshalb auch vom
sogenannten

”
elementaren biologischen Antrieb“ (EBA) gesprochen werden. Die Stärke

eines solchen Konzepts besteht darin, dass durch die reduzierte Komplexität (eingelenki-
ges System mit nur wenigen Muskel-Sehnen-Einheiten) relativ leicht Modifikationen bzw.
Variationen einzelner Teilmodelle getestet werden können, um in einem iterativen Prozess
möglichst nahe an das biologische Vorbild heranzukommen.
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Kapitel 4

Komplexes mehrgelenkiges
Menschmodell

Neben der Untersuchung einzelner detaillierter biomechanischer Strukturen und deren
Wirksamkeit auf die menschliche Bewegungskontrolle (Kap. 3), bietet die Idee des soge-
nannten elementaren biologischen Antriebs zudem die Möglichkeit, durch Hinzufügen wei-
terer Modellstrukturen (Muskeln, Bänder, Bandscheiben), komplexe mehrgelenkige Men-
schmodelle zu implementieren. Auf Grundlage dieses Ansatzes entwickelten Rupp et al.
[237] bereits ein Gesamt-Menschmodell mit detaillierter Lendenwirbelsäule, welches in der
Lage ist, einfache Flexionsbewegungen des Oberkörpers auszuführen. Um jedoch vielseiti-
ge Bewegungsabläufe in unterschiedlichen Anwendungsfeldern realisieren zu können, muss
das Modell nach Rupp et al. [237] modifiziert und erweitert werden. Hierbei werden die
Erkenntnisse aus dem bereits vorgestellten eingelenkigen Armmodell auf das komplexe
mehrgelenkige Modell nach Rupp et al. [237] übertragen bzw. Funktionen und Parameter
der Teilmodelle angepasst. Darüber hinaus ist es mit dem in Kapitel 3 neu entwickelten
Kontrollkonzept überhaupt erst möglich, das Gesamt-Menschmodell aktiv zu kontrollieren
und synthetisch Bewegung zu erzeugen (vgl. Frage (III) in Abb. 1.1). Das so modifizierte
vorwärtsdynamische Menschmodell soll schließlich dazu genutzt werden, um die internen
Belastungen einzelner biologischer Strukturen bei einfachen Alltagsbewegungen (Hinset-
zen) oder auch bei Ganzkörperschwingungen am Arbeitsplatz zu analysieren.

4.1 Motivation und Grundlagen

Wie bereits in Kapitel 2 dargestellt, lässt sich jegliche Art von Bewegung auf die Interak-
tion zwischen dem neuromuskulären System und der Umwelt zurückführen [48, 284, 304].
Hierbei entstehen bei jeder Bewegung unvermeidlich chronische Belastungen, die tagtäg-
lich auf den menschlichen Organismus einwirken [254].

Eine aus mechanischer Sicht wichtige lasttragende Struktur ist dabei die Wirbelsäule.
Sie bildet die zentrale Stützeinheit unseres Körpers und verbindet die Kopf-Nacken-Arm
Region mit der unteren Extremität. Da die Wirbelsäule neben ihrer stützenden Funktion
gleichzeitig auch flexibel sein muss, reagiert sie besonders anfällig auf externe mechani-
sche Belastungen. So wurde zum Beispiel bereits in zahlreichen epidemiologischen Studien
nachgewiesen, dass der Einfluss von mechanischen Schwingungsbelastungen durch diverse



4.1 Motivation und Grundlagen

Maschinen oder Fahrzeuge eine schädliche Wirkung auf die Wirbelsäule und die umlie-
genden Strukturen hat. Nach Untersuchungen des Statistischen Bundesamts [228] sind
im Speziellen Personengruppen gefährdet, die berufsbedingt mechanischen Schwingungen
in sitzender Körperhaltung (Kraftfahrer, Helikopterpiloten, Schnellboot-Fahrer, ...) ausge-
setzt sind [63, 141, 260]. Um das Risiko einer möglichen Überlastung oder auch Schädigung
der Wirbelsäule am Arbeitsplatz gering zu halten, ist es notwendig, die unter Einwirkung
von Ganzkörperschwingungen entstehenden internen Kräfte und Momente zu bestimmen,
zu beurteilen und zu bewerten [115].

In der Literatur gibt es einige Experimente, die mechanische Schwingungen im Feld
oder auch unter standardisierten Bedingungen im Labor messen [24, 226]. Die Schwin-
gungen können dabei über verschiedene physikalische Größen aufgezeichnet werden. Für
Schwingungen mit großen Amplituden und kleinen Frequenzen werden beispielsweise die
Auslenkungen d [m] aus einer Gleichgewichtslage bestimmt. In der Praxis ist es allerdings
oft schwierig, Schwingungen mit sehr kleinen Amplituden ausreichend genau zu messen.
Deshalb kommen aktuell Messsysteme zum Einsatz, die die Schwingungsbeschleunigungen
a [m/s2] des Probanden mit Hilfe von Accelerometern aufzeichnen.

Da sich das dynamische Antwortverhalten des Menschen in Abhängigkeit variieren-
der Anregungsfrequenzen verändert, müssen die gemessenen mechanischen Schwingungs-
beschleunigungen anhand von sogenannten Frequenzbewertungskurven entsprechend ge-
wichtet werden [81]. Diese Bewertungskurven sind in nationalen (VDI-2057, BS-6841)
als auch internationalen Standards (ISO-2631-1) festgehalten und beschreiben den ma-
thematischen Zusammenhang zwischen dem jeweiligen Eingangs- (mechanische Schwin-
gung des Sitzes) und gemessenen Ausgangssignal (Antwort des menschlichen Körpers).
Je nach gemessener Größe werden die Bewertungskurven in Form der mechanischen Im-
pedanz bzw. scheinbaren Masse, oder aber in Form von Durchlässigkeitseigenschaften
(Sitz-Oberkörper-Übertragungsfunktion) dargestellt [226, 241]. Die mechanische Impe-
danz bzw. scheinbare Masse definiert das Verhältnis zwischen der gemessenen Kraft am
Eingang (Sitzkontakt) und der gemessenen Sitzgeschwindigkeit bzw. Sitzbeschleunigung
am Ausgang. Bei der Messung von Sitz-Oberkörper-Übertragungsfunktionen werden die
aufgezeichneten Beschleunigungsdaten des Sitzes zu den am Oberkörper des Probanden er-
mittelten Beschleunigungssignalen ins Verhältnis gesetzt. Unabhängig davon welche Form
der Bewertungsfunktion gewählt wird, ist im Allgemeinen ein Resonanzverhalten zwischen
4 und 5 Hz für vertikale Schwingungsanregungen und zwischen 1 und 2 Hz für horizontale
Anregungen festzustellen.

Um eine mögliche Gefährdungsbeurteilung aus den gemessenen und gewichteten Be-
schleunigungen abzuleiten, müssen charakteristische Schwingungskenngrößen festgelegt
werden. Eine typische zeitunabhängige Kenngröße ist zum einen die maximale Beschleuni-
gung (Spitzenwert, amax) oder aber auch die maximale Schwingungsbreite (Spitze-Spitze-
Wert, dmax). Diese Art der Charakterisierung kann allerdings nur für harmonische Schwin-
gungen genutzt werden, da bei komplexeren Schwingungen ein einmaliger nicht-repräsen-
tativer Spitzenwert (Stoß) das tatsächliche Ergebnis der Auswertung stark beeinflusst.
Um auch den zeitlichen Beschleunigungsverlauf zu berücksichtigen, wird häufig das qua-
dratische Mittel (engl. root-mean-square: r.m.s.) oder auch der sogenannte Effektivwert
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bestimmt:

ā2 = āe =

[
1

T

∫ T

0

a(t)2 dt

] 1
2

. (4.1)

Dieser ist als Bewertungskriterium in nationalen (VDI-2057) und internationalen Nor-
men (ISO-2631-1) von zentraler Bedeutung. Dabei beruht die Wahl des Effektivwerts, als
Standardmaß zur Bewertung von Ganzkörperschwingungen, nicht auf fundiert erörterten
Auswahlkriterien, sondern begründet sich lediglich in der relativ einfachen Durchführung
der Messmethode und Analyse von gemessenen Beschleunigungsdaten [82].

Zur Risikoabschätzung von Schwingungs-Arbeitsplätzen wird häufig der sogenannte
Tages-Expositionswert A(8) bestimmt. Dieser normiert die über eine definierte Zeitdauer
Tnorm gemessenen Effektivwerte āe,norm auf eine tägliche Arbeitsschicht von acht Stun-
den T8h:

A(8) = āe,8h = āe,norm

√
Tnorm

T8h

. (4.2)

Um den Einfluss von Schwingungsbelastungen am Arbeitsplatz zu bestimmen, kann der
berechnete Wert A(8) mit dokumentierten Auslöse- bzw. Expositionsgrenzwerten vergli-
chen werden (ISO-2631-1, VDI-2057). Abbildung 4.1 zeigt einen Auszug der berechneten
Orientierungswerte für die Gefährdungsbeurteilung bei Ganzkörperschwingungen. Liegt
der gemessene Tages-Expositionswert A(8) unterhalb des Auslösewertes von 0.5 m/s2 (grü-
ner Bereich), sind keine Präventionsmaßnahmen notwendig. Wird der Auslösewert über-
schritten, der Expositionsgrenzwert weiterhin eingehalten 0.5 m/s2 ≤ A(8) ≤ 1.15 m/s2

(gelber Bereich), sind zeitnahe Maßnahmen erforderlich. Präventionsmaßnahmen müssen
sofort getroffen werden, wenn A(8) > 1.15 m/s2 (roter Bereich), d.h. die in den Normen
definierte Expositionsgrenze überschritten wird. Das hier vorgestellte Ampelsystem stellt
eine einfache Möglichkeit dar, Arbeitsplätze sicher und vor allem präventiv zu gestalten.

Abbildung 4.1: Orientierungswerte für die Gefährdungsbeurteilung (Auszug aus Mohr [181] nach per-
sönlicher Kommunikation).
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4.1 Motivation und Grundlagen

Die Verwendung der hier vorgestellten Methode zur Erfassung und Bewertung von
Ganzkörperschwingungen am Arbeitsplatz wird in der Literatur durchgängig akzeptiert.
Es bleibt aber kritisch zu hinterfragen, ob die qualitative Abschätzung der Belastungen
mit Hilfe von festgelegten Normkurven den tatsächlich auftretenden internen Belastun-
gen entspricht. Um bestehende Arbeitsplatzsituationen valide untersuchen, beurteilen und
letztlich bewerten zu können, ist es notwendig, neben den extern gemessenen kinemati-
schen und dynamischen Größen auch die internen Lasten einzelner biologischer Strukturen,
wie beispielsweise die Kraftverläufe der Bänder, der Bandscheiben oder auch der Wirbel-
körper zu bestimmen. Da es aus ethischer Sicht meist nicht möglich ist, Messapparaturen
direkt am lebenden Objekt einzubringen [188, 302], stehen experimentelle in-vivo Daten
nur sehr eingeschränkt zur Verfügung. Dieser Missstand sowie die rasante Entwicklung
von Soft- und Hardware führten dazu, dass seit den siebziger Jahren des 20. Jahrhunderts
numerische Computermodelle zum Einsatz kommen, die die internen mechanischen Zu-
sammenhänge untersuchen.

Im Allgemeinen lassen sich zur Modellierung und Simulation von Humanschwingungen
drei große Modellgruppen unterscheiden: phänomenologische Parameter-Modelle, Finite
Elemente Modelle und Mehrkörper-Modelle.

Die Parameter-Modelle beschreiben den menschlichen Körper als eine einfache
Kombination mehrerer Starrkörper (vgl. Abb. 4.2), die über Feder-Dämpfer-Elemente mit-
einander verbunden sind [31, 40, 60, 135, 184, 206, 208, 225, 275, 282, 298, 317, 324, 324].
Im Wesentlichen geht es bei der Entwicklung solcher Modelle darum, die zu wählen-
den Steifigkeits- und Dämpfungsparameter so anzupassen, dass die am lebenden Objekt
[135, 172, 174, 226, 282, 297, 323] oder an Dummies [117, 160, 216] gemessenen Schwin-
gungskennlinien (mechanische Impedanz, scheinbare Masse oder Übertragungsfunktionen)
möglichst genau vom Parametermodell reproduziert werden können. Da in Hinblick auf die
geringe Zahl an Freiheitsgraden nur wenige Differentialgleichungen zur Implementierung
der Bewegungsgleichungen notwendig sind, ist der Rechenaufwand sehr gering und kann

Kopf

oberer Torso

Becken

Weichteile

Stuhl

Schiffsdeck

Schiffsboden

Schock

Abbildung 4.2: Phänomenologisches Parameter-Modell mit 4 Freiheitsgraden. Das Modell repräsen-
tiert ein aufrechtes Sitzen auf einem Stuhl an Deck eines Schiffes, um das dynamische Verhalten bei
Schockwellen, verursacht durch Unterwasserexplosionen, abzuschätzen (mod. nach Zong & Lam [324]).
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4 Menschmodell

in kurzer Zeit gelöst werden [275, S. 427]. Der Nachteil dieser Modelle besteht allerdings
darin, dass der Mensch als

”
black box“ angenommen wird, d.h. die internen Strukturen als

auch die eigentliche Form und Funktion des menschlichen Organismus werden vernach-
lässigt.

Im Gegensatz zur reinen Beschreibung von verschiedenen Kennlinien kommen Finite
Elemente Modelle zum Einsatz, welche die räumliche Struktur einzelner biologischer
Strukturen, wie beispielsweise Wirbelkörper oder Bandscheiben, diskretisieren, um dar-
aus einen Satz an partiellen Differentialgleichungen herzuleiten. Zur Lösung dieser Glei-
chungssysteme sind physiologische Randwerte notwendig, die sich häufig nur sehr schwer
aus in-vitro bzw. in-vivo Messungen ableiten lassen. In der Literatur existieren erste FE-
Modelle, welche die Wirbelsäulengeometrie im Detail abbilden und die interne Dynamik
einzelner Wirbelkörper oder auch Bandscheiben unter dem Einfluss von externen Lastbe-
dingungen vorhersagen [11, 79, 191, 270, 316]. Da der Rechenaufwand bei der FEM sehr
aufwendig ist, werden deshalb nur einzelne Bewegungssegmente der Wirbelsäule unter-
sucht [51, 127, 205, 234, 247, 263, 274]. Es gibt dennoch vereinzelt Ansätze, die versuchen
den gesamten Menschen und dessen dynamisches Verhalten abzubilden. So entwickelten
Dietrich et al. [50] ein FE-Modell des sitzenden Menschen, welches zur Berechnung von
statischen Lastsituationen genutzt werden kann. Um auch Belastungen unter dynamischen
Bedingungen zu berechnen, formulierten Goel et al. [73] ein erweitertes nicht-lineares Wir-
belsäulenmodell (S1 bis L4), das erstmals mit einer definierten Sinusschwingung zwischen
5 und 25 Hz angeregt werden kann. Ende der Neunziger stellte Buck [31] sein FE-Modell
(S1 bis L1) vor, das als Analysewerkzeug zur Anwendung in der Arbeitsplatzergonomie
genutzt werden soll. Da sich das Modell nur auf die Beschreibung in der Sagittalebene
bezieht, erweiterten Pankoke et al. [206] und Siefert et al. [274] dieses um eine weite-
re Dimension. Es entstand ein komplexes dreidimensionales FE-Menschmodell, welches
heute unter dem Namen CASIMIR (basiert auf FE-Löser ABACUS) bekannt ist und in
unterschiedlichen kommerziellen Anwendungen eingesetzt wird (Abb. 4.3).

A) B) C)

Abbildung 4.3: FE-Modell CASIMIR: (A) Oberkörper mit detaillierter Lendenwirbelsäule (blau) und
Muskeln (rot); (B) Übersicht über das gesamte Menschmodell in Fahrerhaltung; (C) Detaillierte Darstel-
lung der Lendenwirbelsäule [274].
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4.1 Motivation und Grundlagen

Der bisherige Literaturüberblick zu den Parameter-Modellen und Finite Elemente Mo-
dellen zeigt, dass die Mehrheit der vorgestellten Simulationsansätze lediglich ein statisches
Verhalten beschreibt oder ausgewählte dynamische Eigenschaften in Form von Kennlini-
en wiedergibt. Um die Interaktion zwischen einzelnen Strukturen der Wirbelsäule, wie
Wirbelkörper, Bandscheiben, Bänder und Muskel-Sehnen-Einheiten gezielt beschreiben
und interpretieren zu können, ist die Entwicklung eines physiologisch motivierten nicht-
linearen dynamischen Ganzkörpermodells anzustreben. Ein möglicher Zugang zur Ent-
wicklung eines solchen Menschmodells bietet die Methode der Mehrkörpersimulation (vgl.
Kap. 2).

Ähnlich wie bei den zuvor dargestellten Parameter-Modellen, besteht ein Mehrkörper-
Modell aus einer kinematischen Starrkörperkette, die mit einem Satz an Bewegungsglei-
chungen beschrieben werden kann (vgl. Kap. 2, Gl. 2.8). Während die Wirbelsäule bei
den Parameter-Modellen als ein zusammengesetztes Konstrukt mit wenigen Freiheitsgra-
den verstanden wird, können bei der MKS-Methode die Funktionalitäten einzelner an der
Bewegung beteiligter Strukturen, wie Wirbelkörper, Bandscheiben, Bänder und Muskeln
als separate Teilmodelle implementiert werden.

z

x

y

Abbildung 4.4: Biomechanisches Mehrkörpermodell zur Untersuchung von Ganzkörperschwingungen
beim Stehen und Sitzen. Schematische Darstellung des Menschen bestehend aus Oberkörper, Nacken,
Kopf, Beinen, Armen und Eingeweiden (�). Die rot gestrichelten Linien zeigen die neuen Schnitte zwischen
den Starrkörpern [65].

Seit knapp 40 Jahren finden MKS-Modelle Anwendung in der Modellierung und Simu-
lation von Ganzkörperschwingungen, wobei zwischen biomechanischen Modellen des ge-
samten Rumpfes [12, 44, 62, 166] und Ganzkörpermodellen [66] unterschieden wird. Einen
der ersten Ansätze zur numerischen Beschreibung der Wirbelsäule formulierten Roberts
et al. [232], die den sitzenden Menschen mit Hilfe von sieben Starrkörpern (Kopf, Thorax,
Abdomen, Ober- und Unterarmen), verbunden über lineare Federelemente, darstellen. Zu
Beginn der neunziger Jahre konstruierten Luo & Goldsmith [166] ein dreidimensionales
Menschmodell (Kopf, vier Halswirbel, Brustwirbelkörper samt Brustkorb, drei Lenden-
wirbel und Becken), welches die Eigenschaften einzelner biologischer Strukturen im Ge-
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gensatz zu den bisherigen Ansätzen nicht zu einer funktionellen Einheit zusammenfasst,
sondern 28 separate Muskel-Sehnen-Einheiten in Form von nicht-linearen Federelementen
berücksichtigt. Da für das Wirbelsäulenmodell von Luo & Goldsmith [166] die externen
Schwingungsanregungen nur direkt über das Becken eingeleitet werden können, ohne die
eigentliche Interaktion zwischen Sitz und Körper zu berücksichtigen, kann dieses Modell
nur bedingt zur Untersuchung von Ganzkörperschwingungen eingesetzt werden. Um dieses
Problem zu umgehen, fügte Fritz [62] in seinem Oberkörper-Menschmodell ein zusätzli-
ches Starrkörperelement hinzu, das die Eigenschaften des vibrierenden Sitzes beschreibt.
In einer weiteren Simulationsstudie ergänzte Fritz [64] sein ursprüngliches Modell durch
zusätzliche Starrkörper für die Arme und Beine, so dass ein vollständiges Gesamtmodell
des Menschen (Abb. 4.4) entstand [65, 66].

Abschließend bleibt festzuhalten, dass bis heute zahlreiche numerische Modellansät-
ze entwickelt wurden, die das dynamische Verhalten des Menschen unter dem Einfluss
externer Lasten zu beschreiben versuchen. Häufig werden aber einzelne relevante biologi-
sche Strukturen nicht oder nur in sehr vereinfachter Form berücksichtigt. Ein alternatives
vorwärtsdynamisches Mehrköper-Menschmodell mit detaillierter Lendenwirbelsäule, das
neben den Muskel-Sehnen-Einheiten auch die Bänder und Bandscheiben in der Lenden-
wirbelsäule als eigenständige Strukturen repräsentiert, wurde von Rupp et al. [237] vor-
gestellt. Im Rahmen der vorliegenden Arbeit stand mir dieses Modell zur Verfügung, um
zum einen auf Grundlage der Ergebnisse aus Kapitel 3 einzelne Teilmodelle bzw. Parame-
ter zu optimieren und zum anderen durch die Erweiterung eines Sitzmodells den Einfluss
von Ganzkörperschwingungen zu untersuchen. Darüber hinaus soll das zuvor entwickelte
Kontrollkonzept für eingelenkige Bewegungen auf das Gesamt-Menschmodell übertragen
werden, um synthetisch Bewegungen generieren zu können.

Wie bereits zu Beginn in Kapitel 2 dargestellt, geht es bei der Modellierung und Simu-
lation des menschlichen Organismus grundsätzlich darum, die Funktionalität der einzel-
nen Teilstrukturen und deren Zusammenhänge aufzuklären. Bei der Untersuchung eines
eingelenkigen Systems konnte bereits gezeigt werden, dass die Muskelaktivität einen ent-
scheidenden Einfluss während der Bewegung hat (vgl. Kap. 3.3). Dies führt zu der Frage,
inwieweit sich solche Abhängigkeiten auch für das komplexe Menschmodell von Rupp et al.
[237] erkennen lassen. Erste Ergebnisse aus experimentellen [188, 301] und numerischen
Studien [53, 256] legen die Vermutung nahe, dass die statischen Lasten in den Bandschei-
ben durch eine erhöhte Aktivität der Rumpfmuskulatur zunehmen. Unser Organismus ist
in der Lage über die Muskelaktivität die internen Lasten zu modulieren. Gleichzeitig ist
zu erwarten, dass die physikalischen Zustände der Bänder die Belastung in den Band-
scheiben ebenfalls beeinflussen und verändern. Aus diesen Beobachtungen ist abzuleiten,
dass der Übergang von externen globalen Lasten zu spezifischen internen Lasten vom
Systemzustand aller beteiligten biologischen Strukturen abhängt. Zur Aufklärung dieses
Ursachen-Wirkungs-Zusammenhangs wird das in dieser Arbeit modifizierte und erweiterte
Menschmodell nach Rupp et al. [237] mit stochastischen, harmonischen und transienten
Schwingungen angeregt, um anschließend die Wirbelverschiebungen und Bandscheiben-
kräfte in der Lendenwirbelsäule zu bestimmen. Die Ergebnisse dieser Modellrechnungen
ermöglichen eine erste Abschätzung der Lastverteilungen in der Wirbelsäule unter dem
Einfluss von Ganzkörperschwingungen.
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Neben dem Einfluss von externen Schwingungsanregungen sollen auch die internen
Wirbelsäulenbelastungen bei einfachen Bewegungen, wie zum Beispiel während des Hin-
setzens untersucht werden. Diese Bewegung ist von besonderem Interesse, da sie zur Be-
wertung von bestehenden Arbeitsplätzen (Gl. 4.2) bisher nicht berücksichtigt wird. Es
ist deshalb zu überprüfen, ob die internen Kräften in den Bandscheiben während dieser
Bewegung tatsächlich so gering sind, dass sie außer Acht gelassen werden können oder
eventuell doch in die Gesamtbewertung mit eingerechnet werden müssen.

4.2 Methode

Im Folgenden wird zunächst das in dieser Arbeit modifizierte Menschmodell (Kap. 4.2.1),
sowie das neu implementierte Sitzmodell (Kap. 4.2.2) vorgestellt. Im Anschluss folgt ein
Überblick über die durchgeführten Simulationsexperimente (Kap. 4.2.3). Im letzten Ab-
schnitt (Kap. 4.2.4) werden die notwendigen Auswertungsgrößen und Kennwerte disku-
tiert, die Aufschluss über die interne Kinematik und Dynamik der Wirbelsäule geben
sollen.

4.2.1 Menschmodell

Das komplexe Menschmodell geht auf die Simulationsstudie von Rupp et al. [237] zurück
und setzt sich aus vier grundlegenden Modellkomponenten zusammen: (1) dem mecha-
nischen System (Knochen), (2) den aktiven (Muskel-Sehnen-Einheiten) und (3) passiven
(Bänder, Bandscheiben) Strukturen des Bewegungsapparats sowie (4) der motorischen
Kontrolle (zentrales Nervensystem). Nachfolgenden werden diese vier Komponenten im
Einzelnen vorgestellt.

Skelettsystem – Mechanisches Modell

Das zugrundeliegende mechanische Modell (Skelettsystem) besteht aus insgesamt 13 Starr-
körpern: zwei Fuß-, zwei Unterschenkel-, zwei Oberschenkelsegmenten sowie dem Becken,
fünf Lendenwirbeln und einem Oberkörper-Kopf-Arm-Segment (vgl. Abb. 4.5). Alle Seg-
mente stehen dabei über Gelenke in Verbindung und bilden eine kinematische Starr-
körperkette, die mit einem Satz an Bewegungsgleichungen beschrieben werden kann. Im
Gegensatz zu sehr einfachen Modellen (vgl. Armmodell, Kap. 3.2.1) ist die analytische
Herleitung der Bewegungsgleichungen bei komplexen Starrkörpersystemen extrem auf-
wendig. Die Erstellung der hier notwendigen Differentialgleichungssyteme erfolgt daher
numersich mit dem hauseigenen C++ Simulationsprogramm demoa (Version: git-deoma
woEigen), welches den Lagrange Formalismus zweiter Art [151, 152] verwendet und auf
die frei zugängliche Software-Bibliothek SpaceLib R© zurückgreift.

In Analogie zu der in Kapitel 2.1 allgemein beschriebenen Form der Bewegungsglei-
chung (2.8) in generalisierten Koordinaten q, kann für das Gesamtsystem folgender Zu-
sammenhang formuliert werden

q̈ = M(q)−1

(
f − C(q, q̇)−G(q)

)
, (4.3)
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wobei

f = f ext + f aktiv + fpassiv

= E(q, q̇) +Raktiv(q)F aktiv(q, q̇, u) +Rpassiv(q)F passiv(q, q̇) . (4.4)

Aus den beiden Gleichungen geht hervor, dass zusätzlich zur eigentlichen Skelettdyna-
mik auch die aktiven Muskelkräfte F aktiv(q, q̇, u) = FMTU(q, q̇, u) und passive Kräfte

F passiv(q, q̇) im Gesamtmodell berücksichtigt werden. Mit Hilfe des Terms E(q, q̇) ist es
möglich, externe Kräfte aus der Umwelt auf das Menschmodell wirken zu lassen (vgl.
Kap. 4.2.2).

Die zur Implementierung notwendigen Massen, Trägheitsmomente, Längen und Kör-
perschwerpunktslagen der einzelnen Segmente für die untere Extremität (zwei Fuß-, zwei
Unterschenkel-, zwei Oberschenkelsegmente, Becken) sind dem anthropometrischen Da-
tensatz der NASA [190] entnommen und in Tabelle B.1 zusammengefasst. Die einzelnen
Starrkörper der unteren Extremität stehen über die Sprung-, Knie- und Hüftgelenke in
Verbindung und werden als einfache Scharniergelenke modelliert [85, 86].

An das Modell der unteren Extremität schließt sich das von Rupp et al. [237] entwi-
ckelte Wirbelsäulenmodell an, welches sich aus fünf Lendenwirbel-Segmenten (von cranial
nach caudal bezeichnet mit: L1,..., L5) und einem Oberkörper-Kopf-Arm-Segment zusam-
mensetzt. Die anatomischen Daten wie Wirbelbreite und -tiefe, Wirbelhöhe sowie Position,
Orientierung und Massenschwerpunkt gehen aus einer Vielzahl an Literaturquellen hervor
[6, 12, 34, 53, 72, 140, 202–204, 204] und werden über Skalierungsfunktionen an eine in-
dividuelle Modellgeometrie angepasst. Das hier verwendete Modell wird so skaliert, dass
es einem durchschnittlichen männlichen Probanden mit einer Körpergröße von 1.78 m
und einer Körpermasse von 68kg entspricht. Die im Modell verwendeten Geometriepara-
meter der einzelnen Wirbelkörper sind in Tabelle B.1 angegeben. Die fünf Lendenwirbel
sind über jeweils ein freies 6-dof Gelenk miteinander verbunden. Das freie Gelenk zwi-
schen dem Becken und dem fünften Lendenwirbel (L5) verbindet das Wirbelsäulenmodell
mit dem Modell der unteren Extremität. Die sich an den ersten Lendenwirbel (L1) nach
oben anschließenden zwölf Wirbelsegmente der Brustwirbelsäule (von cranial nach cau-
dal bezeichnet mit: T1,...,T12) sind nicht als einzelne Starrkörper implementiert, sondern
bilden mit den sieben Halswirbeln (von cranial nach caudal bezeichnet mit: C1,...,C7),
dem Kopf, den Ober- und Unterarmen, den Händen sowie den zugehörigen Weichtei-
len ein zusammengesetztes Oberkörper-Kopf-Arm Segment. Dieses Segment ist mit dem
L1 starr verbunden. In Anlehnung an Calisse et al. [35] wird ein Gewicht von 36.8 kg für
das zusammengesetzte Oberkörpersegment als Punktmasse 15.1 mm anterior und 6.8 mm
cranial bezüglich des Wirbelzentrums T12 angenommen.
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Oberkörper-Kopf-Arm

 L1
 L2

 L4

L5

Becken

Oberschenkel

Unterschenkel

Fuß

 L3

x y

z

y x

z

ySegment
xSegment

zSegment

ySegment xSegment

zSegment

Abbildung 4.5: Frontale (links) und sagittale (rechts) Ansicht des Gesamt-Menschmodells, bestehend
aus 13 Starrkörpersegmenten. Ebenfalls dargestellt ist das globale Referenzkoordinatensystem (x, y,
z): der Ursprung befindet sich zwischen den beiden Fußsegmenten auf dem Boden (x-y-Ebene), wobei
die globale z-Koordinate durch den Massenschwerpunkt des Beckens verläuft. Für das Oberschenkel-
segment ist exemplarisch die Lage und Orientierung des ausgezeichneten lokalen Koordinatensystems
(xSegment, ySegment, zSegment) dargestellt, welches gleichzeitig auch den Segment-Massenschwerpunkt fest-
gelegt. Die Lage aller weiteren Koordinatensysteme (Triaden) auf dem Körper werden in Relation zu
diesem lokalen Segment-Koordinaten-Systems definiert.
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Passive Strukturen

Neben den skelettalen Strukturen werden auch passive Elemente, wie beispielsweise Band-
scheiben (IVD), im Menschmodell abgebildet. Die Bandscheiben verbinden einzelne Wir-
bel flexibel miteinander und tragen zur Beweglichkeit der gesamten Wirbelsäule bei (drei
translatorische und drei rotatorische Freiheitsgrade). In Abbildung 4.6 sind die fünf Band-
scheibenelemente der Lendenwirbelsäule in blau dargestellt. Dabei bezeichnet IVD L1/2
die Bandscheibe zwischen den Lendenwirbeln L1 und L2, IVD L2/3 die Bandscheibe zwi-
schen L2 und L3 usw. Häufig wird in vielen MK-Modellen das dynamische Verhalten
der Bandscheibe unter Verwendung eines stark vereinfachten linearen Feder-Dämpfer-
Elements abgebildet. Experimentelle Daten haben allerdings gezeigt (vgl. Kap. 2.3), dass
diese biologischen Strukturen für gewöhnlich ein nicht-lineares Verhalten aufweisen [6, 67].
Um dieser Tatsache gerecht zu werden, implementierten Rupp et al. [237] zur Beschrei-
bung des Bandscheibenverhaltens ein nicht-lineares Kraftgesetz in Form von Polynomen
dritten Grades. Eine detaillierte Herleitung dieses Bandscheibenmodells ist bei Karajan
[126] und Karajan et al. [127] zu finden.

Frontal Dorsal Sagittal A) B) C)

L1

L2

L3

L4

L5

IVD L1/2

IVD L2/3

IVD L3/4

IVD L4/5

Abbildung 4.6: Die passiven Strukturen der Wirbelsäule aus frontaler (A), dorsaler (B) und sagittaler
(C) Ansicht. Bandstrukturen sind in grün und die 5 Bandscheiben (IVD L1/2, IVD L2/3, IVD L3/4,
IVD L4/5, IVD L5/S1) in blau dargestellt.

Neben den Bandscheiben sind zwei benachbarte Wirbelkörper durch Bandstrukturen
miteinander verbunden. Die Bänder sorgen für die funktionelle Stabilität der Wirbelsäule
und lassen sich je nach Lage in sechs Gruppen unterteilen. Man unterscheidet zwischen
Bändern, die an der Vorder- bzw. Rückseite (ligamentum longitudinale anterius, ALL bzw.
posterius, PLL) der Wirbelkörper, zwischen den Wirbelbögen (ligamentum flava, LF),
zwischen den Dornfortsätzen (ligamentum interspinalis, ISL und supraspinatis, SSL) oder
auch von Querfortsatz zu Querfortsatz (ligamentum intertransversaria, ITL) verlaufen
[209]. Bei dem hier verwendeten Simulationsansatz werden die aufgeführten Bandgrup-

71



4.2 Methode

pen als nicht-lineare eindimensionale Kraftelemente zwischen zwei definierten Punkten
(Ansatz und Ursprung) implementiert (vgl. Kap. 2.3). Abbildung 4.6 zeigt die in grün
dargestellten Bänder für den Bereich der Lendenwirbelsäule. Insgesamt werden 58 Bän-
der abgebildet, deren anatomische Daten sowie Band-spezifisichen Parameter ausführlich
in Rupp et al. [237] dokumentiert sind.

Aktive Strukturen

Um das mechanische Skelettsystem aktiv zu bewegen, implementierten Rupp et al. [237]
194 Muskel-Sehnen-Einheiten: 70 MTUs für die untere Extremität und 124 MTUs für den
Bereich der Lendenwirbelsäule. Im Rahmen dieser Arbeit werden 58 MTUs für die Brust-
wirbelsäule ergänzt. In Tabelle B.2 sind alle modellierten Muskel-Sehnen-Einheiten mit
entsprechenden Literaturverweisen im Überblick aufgeführt. Die Abbildung 4.5 und 4.7
zeigen die Muskelverläufe für die untere Extremität (rot) und den Rumpfbereich (blau)
mit entsprechenden Ansatz- und Ursprungspunkten.

A) C)Abdominale Muskulatur Dorsale Muskulatur der LWS Dorsale Muskulatur der BWSB)

Abbildung 4.7: Die aktiven Strukturen der Wirbelsäule: abdominale Muskulatur (A), dorsale Muskula-
tur (B) und die in dieser Arbeit erweiterte Muskulatur (Iliocostalis lumborum pars thoracis, Longissimus
thoracis pars thoracis) des oberen Rückens (C).

Da in der Simulationsstudie zu eingelenkigen Armbewegungen bereits gezeigt werden
konnte, dass makroskopische Hill’sche Muskelmodelle das biologische Verhalten in realis-
tischem Maße beschreiben, wird dieser Ansatz auch im Weiteren verfolgt. Die zur Mo-
dellierung notwendigen generischen (unspezifischen) Muskelparameter sind in Tabelle 4.1
zusammengefasst und für alle MTUs identisch. Die muskelspezifischen Parameter, d.h.
die maximale isometrische Kraft Fmax

i , die optimale Faserlänge lCE,opt
i und die Sehnen-

Nulllänge lSEE,0
i müssen für jede einzelne MTUi bestimmt werden. Die Werte für Fmax

i

können dabei direkt aus experimentell ermittelten Datensätzen entnommen werden [38],
wohingegen lCE,opt

i und lSEE,0
i in Abhängigkeit der tatsächlichen Modellgeometrie berech-

net werden müssen. Zur Bestimmung von lCE,opt
i und lSEE,0

i ist zunächst das spezifische
Verhältnis mratio

i = lCE
i /lMTU

i zu ermitteln. Anschließend wird zum ersten Zeitschritt der
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Simulation die initiale Gesamtmuskellänge lMTU,init
i ausgelesen und mit Hilfe von mratio

i

die Faserlänge lCE
i,t=0 = mratio

i · lMTU,init
i berechnet. Unter der Annahme lCE

i,t=0 = lCE,opt
i ergibt

sich die Nulllänge des seriell-elastischen Elements lSEE,0
i = lMTU,init

i − lCE,opt
i (Kap. 3.2.2,

Gl. 3.20). Eine ausführliche Dokumentation der spezifischen Parameter für die Muskula-
tur im unteren Rückenbereich und Bauchraum ist bei Rupp et al. [237] zu finden. Die
spezifischen Parameter der ergänzten thorakalen Muskulatur sind im Anhang B.3 zusam-
mengefasst.

Für die Kraft-Längen-Kurve des kontraktilen Elements wird eine Exponentialfunkti-
on F isom,exp mit schmaler Weite wexp angenommen (vgl. Kap. 3.2.2, Gl. 3.8). Die Hill-
Parameter Arel,0 = 0.25 und Brel,0 = 2.25 der Kraft-Geschwindigkeits-Relation sind so
gewählt, dass sie in etwa dem Mittelwert, der in der Literatur dokumentierten Parame-
ter entsprechen (vgl. Kap. 3.2.2). Der Kraft-Längen-Zusammenhang für die Sehne wird
mit Hilfe der Funktion F SEE,non-linear nach Günther et al. [87] definiert (vgl. Kap. 3.2.2,
Gl. 3.14).

Zur Beschreibung der Aktivierungsdynamik wird die in Rupp et al. [237] ursprüng-
lich verwendete Modellversion mit der Aktivierungsdynamik nach Zajac (vgl. Kap. 3.2.2,
Gl. 3.24) durch eine Modellversion mit der Aktivierungsdynamik nach Hatze ersetzt (vgl.
Kap. 3.2.2, Gl. 3.25). Diese Modifikation geht auf die Ergebnisse der in Kapitel 3 durch-
geführten Simulationsstudie zurück, die erste Hinweise liefert, dass die mathematische
Beschreibung nach Hatze eine größere physiologische Validität aufweist als die Formulie-
rung bei Zajac (vgl. Kap. 3.4.4). Die hier gewählten unspezifischen Parameter der Akti-
vierungsdynamik sind in Tabelle 4.1 zusammengefasst.

Tabelle 4.1: Nicht-spezifische Muskelparameter zur Beschreibung des Hill’schen Muskelmodells für das
komplexe Menschmodell: Parameterwahl geht auf Arbeiten von Günther et al. [87], Mörl et al. [182] und
Haeufle et al. [91] zurück.

Kontraktionsdynamik

CE wexp,des[ ] wexp,asc[ ] νCE,des[ ] νCE,asc[ ] Arel,0[ ] Brel,0 [1/s] Fecc[ ] Secc[ ]

0.25 0.5 3.0 3.0 0.25 2.25 1.8 2.0

PEE LPEE,0[ ] νPEE[ ] FPEE[ ]

0.95 2.5 0.5

SEE ∆USEE,nll[ ] ∆USEE,l[ ] ∆F SEE,0 [N]

0.06 0.02 1
3 · F

max

SDE DSDE[ ] RSDE[ ]

0.15 0.01

Aktivierungsdynamik

Hatze m [1/s] c [mol/L] η [L/mol] a0 [ ] k [ ]

7.0 1.373e−4 5.27e4 1e−4 2.9
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Motorische Kontrolle

Um die große Zahl an MTUs in koordinierter Weise ansteuern und vielseitige Bewegun-
gen generieren zu können, wird im Rahmen dieser Arbeit ein neuer Kontrollalgorithmus
implementiert, welcher die Grundgedanken der Gleichgewichtspunkttheorie nach Feldman
[56] aufgreift. Unterschiedliche Bewegungen können erzeugt werden, indem das zentrale
Nervensystem definierte Gleichgewichtspositionen vorgibt, die vom Menschmodelle suk-
zessive eingenommen werden (vgl. Kap. 2.4). Dieser Ansatz konnte bereits zur Ansteue-
rung des eingelenkigen Armmodells bei schnellen zielgerichteten Bewegungen erfolgreich
eingesetzt werden. Die Ergebnisse aus Kapitel 3 lassen vermuten, dass die Kombination
eines open-loop Controllers mit einem zusätzlichen Feedback-Anteil ein sinnvolles, biolo-
gisch motiviertes Antriebskonzept darstellt. Somit ergibt sich folgende Kontrollstrategie
(Hybrid-Controller), die für jede Muskel-Sehnen-Einheit MTUi das zugehörige neuronale
Stimulationssignal 0 ≤ ui ≤ 1 berechnet:

ui = uopen
i + uclosed

i = uopen
i +

(
kp ·

(
λi − lCE

i

)
lCE,opt
i

)
. (4.5)

Der Wert für den open-loop Anteil (0 ≤ uopen
i ≤ 1) wird vom zentralen Nervensystem

willkürlich gesetzt und kann daher als muskuläre Grundaktivität verstanden werden. Der
closed-loop Anteil (0 ≤ uclosed

i ≤ 1) ist abhängig von der Differenz zwischen der Ziellänge λi
und der aktuellen Länge lCE

i der Muskelfaser, normiert auf die optimale Länge lCE,opt
i . Der

Verstärkungsfaktor kp wird in Anlehnungen an Günther [85] in dieser Studie auf 2 gesetzt.

Position P1 Position P2 Position P3 Position P4Gelenk

Sprunggelenk

Kniegelenk

Hüftgelenk

5°

12°

13°

5° 5° 5°

40°

120°

110°

103°

83°

82°

Abbildung 4.8: Vier definierte Körperpositionen P1, ..., P4, die als Zielvektoren zur Bewegungskontrolle
beim Hinsetzen eingesetzt werden.

Zur Bestimmung der notwendigen Gleichgewichtspositionen bzw. Zielkonfigurationen
kann mit Hilfe der zehn definierten Gelenkwinkel (Sprunggelenk, Knie, Hüfte, IVD L5/S1,
IVD L4/5, IVD L3/4, IVD L2/3) jede beliebige Position eingenommen werden. Über die
zuvor festgelegte Modellgeometrie kann die definierte Gleichgewichtsposition auch in die
zugehörigen Ziellängen (Solllängen) λi der einzelnen MTUs umgerechnet werden. Me-
thodisch wird diese Transformation unter der direkten Verwendung des Simulationspro-
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gramms durchgeführt. Vor der eigentlichen Simulation können verschiedene Körperpo-
sitionen P1, ...,Pk über fest definierte Gelenkwinkel eingenommen werden. Anschließend
wird für jede dieser Positionen ein Vektor

λPk
=

 λ1
...

λ252

 (4.6)

mit den zugehörigen Solllängen der 252 MTUs aus dem Programm herausgeschrieben
und abgespeichert. Nach der Bestimmung eines definierten Zielvektors λPk

wird dieser

als Sollgröße (Führungsgröße) der eigentlichen Simulation zugeführt. Über den in uclosed
i

definierten Soll-Ist-Abgleich der Muskellängen kann möglichst nahe an die Zielposition Pk
geregelt werden. Durch Hintereinander- bzw. Umschalten von Zielvektoren ist es letztlich
möglich, synthetisch Bewegung zu generieren. In dieser Arbeit sind beispielweise k = 4
Zielvektoren notwendig, um das Hinsetzen zu simulieren (Abb. 4.8).

4.2.2 Sitzmodell

Um das Antwortverhalten des Menschen in einer dynamischen Umgebung zu untersuchen,
wird das zuvor beschriebene Menschmodell in eine aufrechte Sitzposition gebracht und
dem Einfluss mechanischer Schwingungen ausgesetzt. Dabei werden harmonische Schwin-
gungen, stochastische Schwingungen und einzelne Stoßanregungen getestet, die mit Hilfe
eines Starrkörper-Sitzmodells auf das Menschmodell übertragen werden. Wie aus Abbil-
dung 4.9 hervorgeht, besteht der Sitz aus einer Sitzfläche und einer Rückenlehne, die
über einen Inklinationswinkel von 95◦ fest miteinander verbunden sind. Der gesamte Sitz
ist um 5◦ (bezogen auf die Horizontale) nach hinten rotiert. Die Angaben zum Gewicht
(50 kg) und zu den Feder- und Dämpferkennlinien (Elastizität: 120 000 N/m, Dämp-
fung: 4000 Nm/s) des Sitzes sind speziellen Datensätzen entnommen, die vom Institut
für Arbeitsschutz (IFA) in Bonn zur Verfügung gestellt wurden (Sitztyp Actimo XXL,
MSG 95 A/722 der Firma Grauer AG Seating Systems). Der Sitz ist über ein sogenanntes
Prismagelenk am Boden befestigt (initiale Sitzhöhe bei 0.44 m) und erlaubt eine relative
Translationsbewegung entlang einer definierten Achse. Da in dieser Simulationsstudie nur
der Einfluss von vertikalen Sitzanregungen untersucht werden soll, entspricht die Richtung
der Gelenkachse der Erdbeschleunigungsachse (globale z-Achse).

Tabelle 4.2: Parameter für die Kontaktelemente zwischen dem Sitz- und Menschmodell.

Kontakte Anzahl Steifigkeit [N/m] Dämpfung [Nm/s] Reibung [ ]

Becken (Sitzbein) 3 55 000 100 0.8

Oberschenkelrückseite 2 55 000 100 0.8

Kreuzbein (S3) 2 5 000 500 0.1

BWS (T11) 2 10 000 500 0.1

LWS (L5) 2 10 000 500 0.1
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Das hier verwendete Simulationsprogramm demoa bietet die Möglichkeit, mit Hilfe von
benutzerdefinierten Programmroutinen Schwingungsdaten auf das Sitzmodell aufzubrin-
gen. Die Schwingungen können zum einen direkt als kinematische Daten (Sitzauslenkung)
zu jedem Integrationszeitschritt hart vorgegeben werden (über UserSetMKS, vgl. An-
hang B.5). Alternativ können durch die benutzerdefinierte Eingabe von Beschleunigungen
a und einer entsprechenden Massenverteilung m, generalisierte Kräfte F ext(t) = m · a(t)
berechnet werden, die auf das mechanische System, in diesem Fall den Sitz, aufgebracht
werden (über ApplyForce, vgl. Anhang B.4). F ext ist diejenige externe Kraft, die über
den Term E(q, q̇) in der Bewegungsgleichung (4.3) berücksichtigt wird.

Die Schwingungen des Sitzes werden über drei definierte Kontaktelemente am Becken
(Sitzbein) und jeweils einem Kontaktelement an der Oberschenkelrückseite auf das Men-
schmodell übertragen. Um dabei sicherzustellen, dass eine angelehnte, annähernd aufrech-
te Sitzposition eingehalten werden kann, sind zwischen der Sitzlehne und dem Oberkörper
weitere sechs Kontaktelemente definiert, die jeweils rechts und links der Wirbelsäule auf
Höhe des T11, L5 und S3 des Kreuzbeines angeordnet sind. Das zugrundeliegende Kraft-
gesetz in den definierten Kontakten wird als lineares Feder-Dämpfer Element modelliert,
das zusätzlich auch noch den Kraftbeitrag von Gleit- und Haftreibung berücksichtigt. Die
notwendigen Dämpfungs-, Steifigkeits- und Reibungskoeffizienten sind experimentellen Li-
teraturdaten [28, 64, 224] entnommen (vgl. Tab. 4.2). Eine ausführliche mathematische
Herleitung des verwendeten Kontaktmodells ist in den Veröffentlichungen von Günther
[85], Henze [99] sowie Günther & Ruder [86] zu finden.
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Abbildung 4.9: Das Sitzmodell besteht aus einer Sitzschale und einer Rückenlehne, die über einen
Inklinationswinkel von 95◦ fest miteinander verbunden sind. Der gesamte Sitz ist um 5◦, bezogen auf
die Horizontale, nach hinten geneigt. Die Sitzkinematik kann durch explizite Eingabedaten (Messdaten,
Testfunktionen) vorgegeben werden. Das hier abgebildete Eingabebeispiel zeigt eine harmonische Sinus-
schwingung mit einer Amplitude von 3 mm (rote Kurve). Über die dargestellten 11 Kontaktelemente
werden die Schwingungen des Sitzes auf das Menschmodell übertragen.
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4.2.3 Simulationsexperimente

Das Ziel der hier vorgestellten Simulationsstudie besteht darin, die interne Wirbelsäu-
lenkinematik und -dynamik unter dem Einfluss externer mechanischer Schwingungen zu
untersuchen. Um darüber hinaus zu verstehen, welchen Effekt die Muskelaktivität auf
die Lastverteilung in der Wirbelsäule und den umliegenden Strukturen hat, werden zwei
Menschmodelle Maktiv und Mpassiv mit unterschiedlich stark aktivierter Muskulatur im-
plementiert. Für das Modell Maktiv werden alle Muskel-Sehnen-Einheiten MTUi mit Hilfe
des zuvor beschriebenen Hybrid-Controllers aktiv angesteuert und geregelt. Dabei wird die
Grundaktivität uopen

i für die Rückenmuskulatur auf 2% der maximalen Stimulation und
für die Bauchmuskulatur auf 6% festgelegt. Der closed-loop bzw. Feedback-Anteil uclosed

i

wird über die Differenz zwischen der aktuellen Muskellänge lCE
i und der zu erreichenden

Muskelsolllänge λi bestimmt. Die Solllängen λi entsprechen der Zielposition P4, d.h. ei-
ner aufrechten Sitzposition mit einem Sprunggelenkswinkel von 5◦, einem Kniewinkel von
83◦ und einem Hüftwinkel von 82◦. In einem zweiten Modell Mpassiv wird das Stimulati-
onssignal uopen

i auf 0 gesetzt. Durch die Wahl des Verstärkungsfaktors kp = 0 kann der
Feedback-Anteil uclosed

i ebenfalls ausgeschaltet werden, so dass alle Muskelfasern deakti-
viert und entspannt sind. Dies hat zur Folge, dass für Mpassiv nur die passiven Muskelei-
genschaften, d.h. die seriell-elastischen, seriell-dämpfenden und parallel-elastischen Struk-
turen, das dynamische Gesamtverhalten beeinflussen. Beide Modelle Maktiv und Mpassiv

werden drei Schwingungsexpositionen ausgesetzt: stochastischen Schwingungen, harmoni-
schen Schwingungen und einzelnen Stoßanregungen.

Stochastische Schwingungen

In einem ersten Simulationsexperiment soll der Einfluss von stochastischen Sitzanregun-
gen untersucht werden. In der Kybernetik wird zur Charakterisierung des Input-Output-
Verhaltens eines Systems ein solches stochastisches Testsignal vorwiegend dann verwen-
det, wenn nur relativ kleine Amplituden bzw. Effektivwerte für das Eingangssignal zuläs-
sig sind. Da die experimentell gemessenen Effektivwerte für die Sitzbeschleunigungen im
Feld einen Wert von 1.0 m/s2 meist nicht überschreiten [24, 63, 141, 260], soll diese Art
der Sitzanregung als mögliches Testsignal zur Bestimmung des dynamischen Verhaltens
bei berufsbedingten mechanischen Schwingungen in sitzender Körperhaltung eingesetzt
werden.

Zur experimentellen Untersuchung von stochastischen Humanschwingungen am Ar-
beitsplatz, entwickelten Ellegast [54] und Kollegen am Forschungszentrum des Instituts
für Arbeitsschutz (IFA) der Deutschen Gesetzlichen Unfallversicherung (DGUV) in Bonn
das sogenannte CUELA-Messsystem (Computer-Unterstützte Erfassung und Langzeit-
Analyse), welches über Inertialsensoren die zu beobachtenden Beschleunigungen aufzeich-
net. Im Kontext dieser Arbeit war es deshalb vor Ort möglich, typische stochastische EM5
Beschleunigungsprofile zu messen, um diese als Eingabesignale für die Simulation zu nut-
zen. EM5 bezeichnet in diesem Zusammenhang die Spektralklasse (Prüfspektrum), die
einer entsprechenden Maschinenart zugeordnet ist (ISO 7096:2000). Zur Spektralklasse
EM5 gehören im Allgemeinen Fahrzeuge, wie Planiermaschinen auf Rändern, Bodenver-
dichter auf Rädern oder auch Baggerlader.
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Abbildung 4.10: Gemessene Sitzbeschleunigung (grau) am IFA über ein Intervall von 80 s mit Hilfe
von Beschleunigungssensoren am Sitz. Aus diesem Datensatz werden drei Zeitintervalle I1, I2 und I3 von
3.5 s festgelegt, die sich in ihren Effektivwerten unterscheiden.

Aus dem vom IFA zur Verfügung gestellten Datensatz zu gemessenen Sitz-Beschleuni-
gungen (über 80 s) werden drei kurze Teilabschnitte I1, I2 und I3 von jeweils 3.5 s aus-
gewählt (Abb. 4.10). Dabei unterscheiden sich die Intervalle in ihrem Effektivwert und
folglich in ihrer tatsächlichen mittleren Beschleunigung: das Intervall I1 hat den gerings-
ten Effektivwert āe = 0.25 m/s2, wohingegen das Intervall I2 mit āe = 0.54 m/s2 einen
fast doppelt so großen Effektivwert aufweist. Das dritte Intervall I3 wird so gewählt, dass
āe = 1.17 m/s2 beträgt und den höchsten Zahlenwert besitzt.

Die gemessenen Beschleunigungsdaten aI(t) werden über eine benutzerdefinierte Pro-
grammroutine ApplyForce (vgl. Anhang B.4) in Form einer externen Kraft F ext auf das
Starrkörper-Sitzmodell aufgebracht. Diese Kraft berechnet sich aus dem Produkt

F ext(t) = aI(t) ·m, (4.7)

wobei aI das Beschleunigungssignal des jeweiligen Intervalls (I1, I2 bzw. I3) und m = 50 kg
die Masse des Sitzes beschreibt. Die Kraft F ext bewegt den Sitz, welcher wiederum über
die Sitzkontakte den entsprechende Kraftbeitrag ins Menschmodell einleitet. Alle drei
Beschleunigungsprofile werden sowohl für das Modell Maktiv als auch Mpassiv getestet.
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Harmonische Schwingungen

Um deterministische Aussagen über den Zusammenhang zwischen einer bestimmten An-
regungsfrequenz und den internen Belastungen treffen zu können [73, 88, 261, 323], werden
in einem zweiten Simulationsexperiment definierte Sinusschwingungen über den Sitz auf
das Menschmodell übertragen. Diese harmonischen Testsignale erlauben eine, im Vergleich
zu stochastischen Signalen, einfachere mathematische Handhabung. Die auszuwertenden
Ergebnisse (interne Wirbelsäulenkinematik und -dynamik) stehen in direktem Zusammen-
hang mit der zugehörigen Anregungsfrequenz und können zur Bestimmung des Resonanz-
verhaltens genutzt werden. Die Sinusschwingungen werden in Form von kinematischen
Zwangsbedingungen auf das Sitzmodell aufgebracht (UserSetMKS, vgl. Anhang B.5).
Die Sitzauslenkung h(t) ist dabei definiert als Sinusfunktion

h(t) = h0 · sin(2π ·f ·t) (4.8)

in Abhängigkeit der Zeit, wobei über ein Intervall von 2.5 s simuliert wird. Die Frequenz f
des Sitzes variiert zwischen 2 Hz und 20 Hz und deckt sich mit den relevanten Frequenzbe-
reichen bei Ganzkörperschwingungen, die in nationalen [292] und internationalen Normen
[115, 174, 323] dokumentiert sind. Gemäß den experimentellen Untersuchungen von Pol-
lock et al. [219] wird eine konstante Amplitude von h0 = 3 mm angenommen. Mit dieser
Wahl können die von Waters et al. [297] und Sandover [242] in Feldexperimenten gemes-
senen Spitzenbeschleunigungen zwischen 8.5 m/s2 und 53.2 m/s2 erreicht werden. Für
den hier gewählten Frequenzbereich und die konstante Amplitude von 3 mm ergeben sich
Effektivwerte zwischen 0.35 m/s2 und 33.1 m/s2.

Stoßanregung

Um das gesamte Spektrum an möglichen Schwingungsexpositonen abzudecken, werden
in einem dritten Simulationsexperiment transiente Sitzanregungen (kurzzeitige Stoßbe-
lastungen) untersucht. Diese sind vor allem für die Militärforschung von großem Inter-
esse, da beispielsweise bei Abwürfen aus Schleudersitzen oder auch unruhigen Fahrten
mit Offshore-Schnellbooten extrem kurzzeitige Spitzenlasten auf die Wirbelsäule wirken
können [195, 297]. Die Sitzkinematik zur Beschreibung eines Stoßes wird mit Hilfe einer
Halbsinus-Funktion abgebildet:

h(t) = h0 · sin (2π ·f ·(t− t0)) =
a0

(2π · f)2 · sin (2πf · (t− t0)) . (4.9)

h0 beschreibt die Sitzamplitude (in [m]), während die Stoßdauer vom Startpunkt t0 bis
T/2 definiert ist. Da nur wenige und sehr divergente Angaben (0.025 s ≤ T/2 ≤ 0.25 s)
zu typischen Zeitkonstanten für die Stoßdauer in sitzender Körperhaltung bekannt sind
[36], wird in Anlehnung an Luo & Goldsmith [166] ein gemittelter Wert von T/2=0.04 s
angenommen [166]. Mit f = 1/T ergibt sich eine konstante Frequenz von 12.5 Hz. Wie
aus Gleichung (4.9) hervorgeht, kann die Sitzamplitude h0 in Abhängigkeit der Beschleu-
nigungsamplitute a0 definiert werden. In der hier vorgestellten Simulationsstudie werden
zur Untersuchung von externen Stoßbelastungen die Beschleunigungsamplituden zwischen
4g und 16g (g=9.81 m/s2) variiert.
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Hinsetzen

Zur Bestimmung der internen Belastungen beim Hinsetzen, muss zuvor ein Kontrollalgo-
rithmus implementiert werden, der eine solche Bewegung synthetisch erzeugt. In Kapitel 3
wurde bereits gezeigt, dass durch Umschalten zwischen Zielvektoren einfache Bewegun-
gen generiert werden können. Um ein kontrolliertes Hinsetzen mit dem Menschmodell
zu beschreiben, sind vier Zielvektoren notwendig, zwischen welchen zu definierten Zeiten
umgeschaltet werden muss (vgl. Abb. 4.8 und 4.21):

P1: aufrechter Stand t < 0.1 s,

P2: Hüftflexion 0.1 s ≤ t < 0.15 s,

P3: Kniebeugung 0.15 s ≤ t < 0.55 s,

P4: aufrechte Sitzposition 0.55 s ≤ t.

Da der Feedback-Anteil uclosed
i nicht vollständig ausreicht, um die notwendige Hüft-

beugung beim Hinsetzen einzuleiten, wird für die abdominale Muskulatur noch ein zu-
sätzliches open-loop Stimulationssignal uopen

abdominal = 0.2 für das Zeitintervall [0.0 s, 0.15 s]
hinzugeschaltet.

Während des Hinsetzens entstehen durch die noch fehlende Muskelumlenkung in eini-
gen Beinmuskeln sehr große passive Kräfte, die eine Hüftflexion scheinbar verhindern. Um
diese Schwierigkeit zu umgehen, müssen die Nulllängen des parallel-elastischen Elements
lPEE,0
i =LPEE,0 · lCE

i für die Muskeln M. gluteus maximum, minimum und medialis (Gesäß-
muskulatur), M. piriformis (Hüftmuskel), M. semimembranous und M. semitendinosous
(Oberschenkelflexoren) sowie M. adductor brevis (Oberschenkeladduktor) angepasst wer-
den. Dabei wird der ursprüngliche Wert für LPEE,0 = 0.9 auf 1.95 gesetzt. Dies hat zur
Folge, dass die Kräfte des parallel-elastischen Elements reduziert werden und eine realis-
tische Hüftbeugung eingeleitet werden kann.

4.2.4 Auswertungsgrößen und Kennwerte

Zur Untersuchung des Ursachen-Wirkungs-Zusammenhangs zwischen den externen glo-
balen Lasten und den spezifischen internen Lasten der Wirbelsäule werden zwei Auswer-
tungsgrößen festgelegt: die relative Verschiebung der lokalen Koordinatensysteme (Mas-
senschwerpunkt) zweier benachbarter Wirbel (Abb. 4.11A) in horizontaler (dx) bzw. ver-
tikaler Richtung (dz) sowie die Scher- (Fx) bzw. Kompressionskraft (Fz) zwischen zwei
Wirbeln (Abb. 4.11B).

Die beiden Auswertungsgrößen werden exemplarisch für das Bewegungssegment L4/5
der Lendenwirbelsäule dargestellt und interpretiert. Diese Auswahl begründet sich zum
einen darin, dass bis zu 64.4% aller Wirbelsäulenbeschwerden auf das Bandscheibenele-
ment zwischen L4 und L5 zurückzuführen sind [240]. Zum zweiten ist aus methodischer
Sicht zu beobachten, dass die Orientierung der lokalen z-Achse der Bandscheibe L4/5 mit
der globalen z-Achse (Erdbeschleunigungsachse) übereinstimmt (maximale Abweichun-
gen von 4◦). Somit deckt sich die Orientierung der lokalen z-Achse mit der vertikalen
Anregungsrichtung des Sitzes.
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Abbildung 4.11: Detailansicht des Bewegungssegments L4/5 mit den zugehörigen lokalen Koordina-
tensystemen der Wirbel L4 und L5 sowie der Bandscheibe IVD L4/5. Die horizontale und vertikale
Verschiebung des Wirbels L4 wird bezüglich des lokalen Koordinatensystems von L5 angegeben. Die
Scher- (x-Richtung) und Kompressionskraft (z-Richtung) in IVD L4/5 wird in derselben Konvention wie
die relative Verschiebung angegeben.

Für die berechneten Wirbelverschiebungen dx und dz sowie die Bandscheibenkräfte Fx
und Fz lassen sich drei Schwingungskennwerte angeben (Kap. B.1), die im Folgenden für
ein definiertes Zeitintervall t0 ≤ t ≤ T bestimmt werden sollen: der Mittelwert, die ma-
ximale Amplitude in positiver und negativer Richtung sowie der normierte Effektivwert.
In Abbildung 4.12 sind die genannten Kennwerte am Beispiel der Kompressionskraft Fz
veranschaulicht.

Der Mittelwert definiert sich für die Wirbelverschiebungen als

d̄x = dx,ref =
1

T − t0

∫ T

t0

dx(t) dt , d̄z = dz,ref =
1

T − t0

∫ T

t0

dz(t) dt , (4.10)

und für die Bandscheibenkräfte als

F̄x = Fx,ref =
1

T − t0

∫ T

t0

Fx(t) dt , F̄z = Fz,ref =
1

T − t0

∫ T

t0

Fz(t) dt (4.11)

in horizontaler (x) bzw. vertikaler (z) Richtung. Diese Werte entsprechen dabei in et-
wa den statischen Wirbelverschiebungen (Grundverschiebung) bzw. Bandscheibenkräften
(Grundlast) in Ruhe und werden deshalb im Weiteren auch als Referenzwerte bezeichnet.

In einem nächsten Schritt lassen sich mit Hilfe der berechneten Referenzwerte die
maximalen Amplituden in positiver (δ+) und negativer Richtung (δ−) sowohl für die
Wirbelverschiebungen

δ+
dx

= max
t0≤t≤T

(dx)− dx,ref , δ+
dz

= max
t0≤t≤T

(dz)− dz,ref , (4.12)

δ−dx = min
t0≤t≤T

(dx)− dx,ref , δ−dz = min
t0≤t≤T

(dz)− dz,ref , (4.13)
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als auch die Bandscheibenkräfte

δ+
Fx

= max
t0≤t≤T

(Fx)− Fx,ref , δ+
Fz

= max
t0≤t≤T

(Fz)− Fz,ref , (4.14)

δ−Fx
= min

t0≤t≤T
(Fx)− Fx,ref , δ−Fz

= min
t0≤t≤T

(Fz)− Fz,ref , (4.15)

bestimmen. An dieser Stelle ist anzumerken, dass die Werte δ+ und δ− eine zeitun-
abhängige Kenngröße darstellen.

Um bei der Auswertung auch den zeitlichen Verlauf zu berücksichtigen, wird zuletzt
der normierte Effektivwert als Maß für die Streuung (Standardabweichung) um den
Referenzenwert ermittelt. Im übertragenen Sinne beschreibt der Effektivwert demnach die
über ein definiertes Zeitintervall gemessenen Abweichungen von der Grundverschiebung
bzw. der Grundlast. Die Effektivwerte für die relativen Wirbelverschiebungen berechnen
sich mit

dx,eff =

[
1

T−t0

∫ T

t0

(dx(t)−dx,ref)
2 dt

] 1
2

, dz,eff =

[
1

T−t0

∫ T

t0

(dz(t)−dz,ref)
2 dt

] 1
2

, (4.16)

und für die Scher- und Kompressionskräfte mit

Fx,eff =

[
1

T−t0

∫ T

t0

(Fx(t)−Fx,ref)
2 dt

] 1
2

, Fz,eff =

[
1

T−t0

∫ T

t0

(Fz(t)−Fz,ref)
2 dt

] 1
2

. (4.17)

Abbildung 4.12: Zeitlicher Verlauf der Kompressionskraft in IVD L4/5 für Maktiv während einer harmo-
nischen Anregungsfrequenz von 15 Hz. 1©: Mittelwert der Kompressionskraft Fz,ref für das Auswertungs-
intverall ∆t = [1.0 s, 2.0 s] nach einem Einschwingvorgang von 1 s; 2©: ausgehend von diesem Referenzwert
zeigen die blauen Balken die maximale Schwingungsamplitude in positiver (δ+

Fz
) und negativer Richtung

(δ−Fz
); 3©: normierte Effektivwert Fz,eff über ∆t = [1.0 s, 2.0 s].
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Um die ermittelten Schwingungskennwerte für beide Modelle Maktiv und Mpassiv ver-
gleichen zu können, muss sichergestellt sein, dass die globale Kinematik der gesamten
Wirbelsäule (= Sagittalwinkel) als auch die lokale Kinematik des lumbalen Bereichs
(= Lordosewinkel) übereinstimmt. Auf Grundlage von Gracovetsky et al. [78] wird in die-
ser Simulationsstudie der Sagittalwinkel ϕs als Schnittwinkel der globalen z-Achse mit der
Verbindungsgerade durch die Wirbelzentren des S1 (erster Sakralwirbel) und C7 definiert.
Der Lordosewinkel ϕl berechnet sich als Differenz zwischen dem globalen Neigungswinkel
der Bandscheibe L5/S1 und der Bandscheibe T12/L1 [220]. Aus den jeweiligen Zeitver-
läufen des Sagittal- ϕs(t) und Lordosewinkels ϕl(t) werden für jede Anregungsfrequenz
zwischen 2 Hz und 20 Hz die zugehörigen Mittelwerte (Referenzwerte)

ϕ̄s = ϕs,ref =
1

T − t0

∫ T

t0

ϕs(t) dt , ϕ̄l = ϕl,ref =
1

T − t0

∫ T

t0

ϕl(t) dt (4.18)

und die maximalen Amplituden in positiver

δ+
ϕs

= max
t0≤t≤T

(ϕs)− ϕs,ref , δ+
ϕl

= max
t0≤t≤T

(ϕl)− ϕl,ref (4.19)

sowie negativer Richtung

δ−ϕs
= min

t0≤t≤T
(ϕs)− ϕs,ref , δ−ϕl

= min
t0≤t≤T

(ϕl)− ϕl,ref (4.20)

bestimmt. Ein Vergleich der berechneten Kennwerte zwischen Maktiv und Mpassiv zeigt,
dass sich nur geringe Unterschiede von maximal 1.5◦ für den Sagittal- bzw. 4.5◦ für den
Lordosewinkel beobachten lassen (vgl. Abb. 4.13). Für die Simulationsexperimente mit
stochastischer und transienter Sitzanregung lassen sich ähnlich geringe Abweichungen für
den Sagittal- (1.5◦±0.3◦) bzw. Lordosewinkel (4.5◦±0.5◦) erkennen. Es ist deshalb davon
auszugehen, dass die globale als auch die lokale Kinematik für beide Modelle Maktiv und
Mpassiv übereinstimmt und die dynamischen Auswertungsgrößen, d.h. die Wirbelverschie-
bungen und die Bandscheibenkräfte ohne Einschränkung miteinander verglichen werden
können.

Um ein standardisiertes quantitatives Maß für den Vergleich zwischen den Modellen
Maktiv und Mpassiv festzulegen, wird die prozentuale Abweichung χ∗ [%] für die einzelnen
Schwingungskennwerte bestimmt:

χ∗ =
χ
(
Maktiv

)
− χ

(
Mpassiv

)
χ (Mpassiv)

· 100% (4.21)

Für den Platzhalter χ können die Referenzwerte (dref, Fref), die maximalen Amplituden
(δ±d , δ±F ) oder auch die Effektivwerte (deff, Feff) eingesetzt werden. Im Weiteren kennzeich-
net das Symbol ∗ grundsätzlich die prozentuale Abweichung zwischen Maktiv und Mpassiv

für die gewählte Kenngröße.
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Abbildung 4.13: Referenzwerte ϕs,ref und ϕl,ref sowie das absolute Maximum (max(ϕs), max(ϕl))
und Minimum (min(ϕs), min(ϕl)) des Sagittalwinkels (A) und Lordosewinkels (B) in Abhängigkeit der
Anregungsfrequenz zwischen 2 und 20 Hz für das entspannte Modell Mpassiv (rot) und angespannte Modell
Maktiv (blau). Für Maktiv und 15 Hz ist der Referenzwert, das Maximum sowie das Minimum sowohl für
den Sagittal- als auch den Lordosewinkel exemplarisch hervorgehoben.

4.3 Validierung

Ein notwendiger Bestandteil aller biomechanischer Modellsimulationen ist der Prozess der
Validierung. Deshalb muss das in Kapitel 4.2.1 beschriebene Menschmodell experimentel-
len Messergebnissen gegenübergestellt und anhand verschiedener geometrischer, statischer
und dynamischer Eigenschaften überprüft werden.

Zur Validierung des Gesamtmodells sind zunächst die vier grundlegenden Modellkom-
ponenten im Einzelnen zu betrachten. Das mechanische System, d.h. im Speziellen die
Massen, Trägheiten, Schwerpunkte und Orientierungen der Wirbelkörper sowie der unte-
ren Extremität sind anatomisch fundierten Datensätzen entnommen (vgl. Kap. 4.2.1) und
wurden bei Rupp et al. [237], Günther [85] und Günther & Ruder [86] bereits verifiziert.
Auf Grundlage experimenteller Messungen an Tiermuskeln, stellten Günther et al. [87]
die Gültigkeit des hier implementierten Hill’schen Muskelmodells sicher. Die Modellie-
rung der passiven Strukturen, wie Bänder und Bandscheiben, orientiert sich ebenfalls an
in-vitro Experimenten [6, 37, 67, 276] und wurde in den Studien von Günther et al. [87]
und Karajan [126] ausführlich getestet. Das neuronale Konzept zur Bewegungskontrolle
beschreibt in vereinfachter Form die real zu beobachtenden biologischen Prozesse. Die
Legitimation zur Verwendung eines solchen Kontrollansatzes geht auf die Ergebnisse und
die Diskussion aus Kapitel 3 zurück.

Für den aufrechten Stand und eine einfache Flexionsbewegung des Oberkörpers wur-
de das statische und dynamische Gesamtverhalten des Menschmodells bereits überprüft
[237]. Da das hier vorgestellte Menschmodell in einigen Punkten erweitert (Kap. 4.2) und
im Anwendungsfeld der Ganzkörperschwingungen untersucht werden soll, muss das Mo-
dellverhalten mit den bereits validierten Ergebnissen aus experimentellen Schwingungs-
messungen abgeglichen werden.
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4.3.1 Übertragungsfunktionen

Aus der aktuellen Literatur zu Ganzkörperschwingungen geht hervor, dass das dyna-
mische Verhalten für das aufrechte Sitzen relativ umfassend untersucht wurde. Zur Be-
schreibung der charakteristischen Schwingungseigenschaften des Menschen werden Über-
tragungsfunktionen gemessen [226, 241], die das spektrale Verhältnis zwischen einer de-
finierten Eingangs- und Ausgangsgröße angeben. Da das Resonanzverhalten eines Pro-
banden von der Körperposition [55, 141, 173, 296], dem Körpergewicht [226] und auch
den Sitzeigenschaften (Polsterung [321], Rückenlehne [40, 102, 173, 174, 197], Sitzneigung
[106, 296]) abhängt, müssen die genannten Faktoren beim Vergleich der Ergebnisse aus
den Experimenten und der numerischen Simulation berücksichtigt werden. Um mit Hilfe
einer Sitz-Oberkörper-Übertragungsfunktion

G(f) =
maxt0≤t≤T (az,Oberkörper)

maxt0≤t≤T (az,Sitz)
(4.22)

die globale Dynamik des Menschmodells zu überprüfen, werden die simulierten Ergebnisse
mit den Daten aus der Publikation von Paddan & Griffin [197] verglichen (vgl. Abb. 4.14).
Paddan & Griffin [197] ermittelten den minimalen und maximalen Wertebereiche für die
Transmissibilität der gemessenen Übertragungsfunktionen aus 46 experimentellen Studi-
en. Zur weiteren Überprüfung der Modellergebnisse wird ebenfalls die Übertragungsfunk-
tion aus der Norm ISO-5982 [116] herangezogen (vgl. Abb. 4.14).
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Abbildung 4.14: Beschleunigungs-Übertragungsfunktion von Sitz zu Oberkörper-Segment für das pas-
sive (rot) und aktive (blau) Menschmodell. Zum Vergleich sind die Übertragungsfunktion aus der Norm
ISO 5982 sowie die maximalen und minimalen Werte für die Übertragungsfunktionen aus Paddan &
Griffin [197] dargestellt.

Ein erster qualitativer Vergleich der in Abbildung 4.14 dargestellten Kurven zeigt,
dass bei sehr niedrigen Anregungsfrequenzen ein Verstärkungsfaktor um 1 zu beobachten
ist. Dies bedeutet, dass eine definierte Eingangsamplitude am Sitz zur gleichen vertika-
len Kopf-Oberkörper-Amplitude führt. Für sehr hohe Frequenzen ergeben sich aufgrund
der größeren Sitzbeschleunigungen starke Trägheitskräfte für den Probanden bzw. das
Menschmodell, die dafür sorgen, dass die berechneten Schwingungsamplituden am Kopf
bzw. Oberkörper gegen Null gehen. Die ermittelten Übertragungsfunktionen aus Paddan
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4.3 Validierung

& Griffin [197] und ISO-5982 [116] zeigen eine maximale Überhöhung im Bereich von 5 Hz
(Resonanzfrequenz). Auch Fairley & Griffin [55] und Mansfield & Griffin [172] geben eine
Resonanzfrequenz bei Ganzkörperschwingungen von knapp 5 Hz an. Im Vergleich dazu ist
für das Modell Mpassiv eine maximale Überhöhung bei 5.5 Hz und für Maktiv eine Überhö-
hung bei 5.7 Hz festzustellen. Die zu beobachtenden Abweichungen von 0.5 Hz bzw. 0.7 Hz
lassen sich möglicherweise auf die noch fehlende Weichteilankopplung zurückführen (vgl.
Kap. 5).

Der Unterschied von 0.2 Hz zwischen den beiden Modellen Maktiv und Mpassiv ist damit
zu erklären, dass die erhöhte Muskelaktivität zu einer Verschiebung der Resonanzfrequenz
in positiver Richtung führt. Fairley & Griffin [55] haben gezeigt, dass bei vollständig ange-
spannter Muskulatur eine Verschiebung um bis 1.5 Hz zu erwarten ist. Da die Muskelak-
tivität für das Modell Maktiv einen Wert von 12.4% der maximal möglichen Stimulation
nicht übersteigt, ist die geringere Verschiebung gut zu erklären.

Die quantitative Auswertung der in Abbildung 4.14 dargestellten Übertragungsfunk-
tionen zeigt, dass die Werte für die Transmissibilität (Verstärkungsfaktor) für fast alle
Frequenzen in dem von Paddan & Griffin [197] angegebenen Bereich liegen. Darüber hin-
aus stimmen die von Rakheja et al. [226], Sandover [241] und Mansfield & Griffin [173]
dokumentierten Wertebereiche für die Verstärkungsfaktoren von minimal 0.3 bis maxi-
mal 2.2 ebenfalls überein. Ab einer Frequenz von 10 Hz ist zu erkennen, dass sich das
Übertragungsverhalten der beiden Modelle Maktiv und Mpassiv den gemessenen Werten
der internationalen Norm ISO-5982 [116] annähert.

Zusammenfassend bleibt festzuhalten, dass das dynamische Modellverhalten mit den
real gemessenen Übertragungseigenschaften im Experiment gut übereinstimmt. Sowohl
der qualitative als auch der quantitative Vergleich lässt den Schluss zu, dass der hier vor-
gestellte Modellierungsansatz das globale Schwingungsverhalten des sitzenden Menschen
unter vertikalen Sitzanregungen in validem Maße abbildet.

4.3.2 Laufzeiten

Neben dem Vergleich der globalen Sitz-Oberkörper-Übertragungsfunktion soll zur Validie-
rung auch das lokale Übertragungsverhalten zu ausgewählten Wirbelkörpern untersucht
werden. Hierzu werden die sogenannten Laufzeiten der zu erwartenden Schockwelle durch
den Körper in Abhängigkeit einer definierten Stoßanregung bestimmt und analysiert. In
diesem Kontext ist unter dem Begriff

”
Laufzeit“ die gemessene zeitliche Verschiebung der

maximalen Beschleunigungsspitzen einzelner Körpersegmente zu verstehen.
Mit Hilfe des hier vorgestellten Menschmodells ist es ohne Einschränkungen möglich,

die Laufzeiten für das Becken und die einzelnen Wirbelkörper zu ermitteln. Im Gegensatz
dazu ist bei in-vivo Experimenten die direkte Bestimmung dieser Größen aus ethischer
Sicht nur sehr schwer möglich, da Messinstrumente (Beschleunigungssensoren) über

”
bone

pins“ invasiv an der Wirbelsäule anzubringen sind. Aus diesem Grund ist es im Rahmen
dieser Arbeit nicht möglich auf solche experimentellen Daten zuzugreifen. Um jedoch die
im Modell bestimmten Laufzeiten mit Literaturdaten vergleichen zu können, werden Er-
gebnisse aus Studien mit indirekten Messmethoden in Betracht gezogen [8, 36, 201, 221].
In diesen Studien werden Wirbelbeschleunigungen und die damit einhergehenden Laufzei-
ten über Beschleunigungssensoren auf der Haut bestimmt. Da in den Experimenten von
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Abbildung 4.15: Beschleunigungsverläufe der Wirbelkörper L2, L3, L4 und L5 sowie die Sitzbeschleu-
nigung bei einer Stoßbelastung mit einer Frequenz f = 20 Hz und Beschleunigungsamplitude von 4g.

Cameron et al. [36] variierende Stoßanregungen (unterschiedliche Beschleunigungsprofile
und Frequenzen) durchgeführt und die tatsächlich zu bestimmenden Wirbelbeschleuni-
gungen über Haut-Transfer-Funktionen ausreichend genau berechnet werden, soll dieser
Datensatz als Grundlage zur Überprüfung der Modelleigenschaften dienen.

Um die Ergebnisse aus der Simulation und den Experimenten sinnvoll miteinander
vergleichen zu können, ist das experimentelle Setup für das hier verwendete Menschmo-
dell an dasjenige von Cameron et al. [36] anzupassen. Zunächst muss die Rückenlehne des
Sitzes entfernt und das Modell in eine freisitzende, aufrechte Position P4 gebracht werden
(vgl. Abb. 4.8). Bedingt durch die leicht veränderte Sitzposition, ist für das Menschmodell
ein veränderter Neigungswinkel des Beckens zu beobachten. Aus diesem Grund muss ein
zusätzlicher Kontakt zwischen Becken und Sitz hinzugefügt werden, um das Modell für
etwa 1.5 s Simulationszeit auf dem Sitz zu halten. Die Sitzkinematik zur Beschreibung von
Stoßbelastungen wird in Analogie zu Cameron et al. [36] über eine Halbsinus-Funktion
beschrieben und in Form einer externen Kraftroutine (ApplyForce, vgl. Kap. 4.2.3) auf
das Menschmodell übertragen. Zur Simulation einer typischen Stoßanregung wird gemäß
den experimentellen Messungen von Cameron et al. [36], der Sitz mit einer Beschleuni-
gungsamplitude von 4g und einer Frequenz von 20 Hz angeregt.

Die im globalen Referenzkoordinatensystem berechneten Beschleunigungsverläufe des
Sitzes und der vier Lendenwirbel L2 bis L5 sind in Abbildung 4.15 dargestellt. Es ist eine
Schockwelle zu beobachten, die vom Sitz über die Lendenwirbel bis hin zum Oberkörper-
Kopf-Segment durch das Modell läuft. Dabei nehmen die Beschleunigungsamplituden von
caudal nach cranial ab. Es ist zu erkennen, dass die Beschleunigungsspitzen der einzelnen
Segmente zeitlich verschoben sind. Für die Laufzeiten ergeben sich folgenden Abhängig-
keiten:

Sitz
8.1 ms−−−→ L5

1.3 ms−−−→ L4
2.4 ms−−−→ L3

2.4 ms−−−→ L2
8.5 ms−−−→ Oberkörper-Kopf-Segment.

Aus den einzelnen Laufzeiten lässt sich abschließend eine Gesamtlaufzeit von 22.7 ms (von
Sitz zu Oberkörper-Kopf-Segment) bestimmen. Ein Vergleich mit den in Cameron et al.
[36] gemessenen Laufzeiten von durchschnittlich 19 ms (von Sitz zu T3) lässt annehmen,
dass das implementierte Menschmodell das Übertragungsverhalten in realistischem Maße
abbildet.
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4.4 Ergebnisse des komplexen Menschmodells

4.4.1 Stochastische Schwingungen

In Abbildung 4.16 und 4.17 sind die horizontalen (dx) bzw. vertikalen Wirbelverschiebun-
gen (dz) sowie die Scher- (Fx) bzw. Kompressionskräfte (Fz) für das Bewegungssegment
L4/5 in Abhängigkeit der drei unterschiedlichen stochastischen Sitzbeschleunigungsprofi-
le dargestellt. Dabei beschreiben die roten Kurven die Ergebnisse für Mpassiv, die blauen
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Abbildung 4.16: Zeitlicher Verlauf der Wirbelverschiebungen dx und dz in horizontaler (A, B, C)
und vertikaler Richtung (D, E, F) für Modell Mpassiv (rot) und Maktiv (blau). (A) und (D) zeigen die
Ergebnisse für das Intervall I1 mit āe = 0.25 m/s2, (B) und (E) die Ergebnisse für das Intervall I2 mit
āe = 0.54 m/s2 sowie (C) und (F) die Ergebnisse für das Intervall I3 mit āe = 1.17 m/s2. dx,ref und dz,ref

repräsentieren die Mittelwerte (Referenzwerte) der Wirbelverschiebungen.
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4 Menschmodell

Kurven die Ergebnisse für Maktiv. Im Generellen ist die Tendenz zu beobachten, dass die
internen Wirbelverschiebungen und Bandscheibenkräfte mit steigendem Effektivwert der
Sitzbeschleunigung (āe,I1<āe,I2<āe,I3) zunehmen.
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Abbildung 4.17: Zeitlicher Verlauf der Kräfte Fx und Fz in horizontaler (A, B, C) und vertikaler
Richtung (D, E, F). (A) und (D) zeigen die Ergebnisse für das Intervall I1 mit āe = 0.25 m/s2, (B)
und (E) die Ergebnisse für das Intervall I2 mit āe = 0.54 m/s2 sowie (C) und (F) die Ergebnisse für
das Intervall I3 mit āe = 1.17 m/s2. Fx,ref und Fz,ref repräsentieren die Mittelwerte (Referenzwerte) der
Bandscheibenkräfte.

Um quantitative Aussagen zur Aufklärung des Ursachen-Wirkungs-Zusammenhangs
zwischen der externen Sitzanregung und der internen Wirbelkinematik bzw. -dynamik
treffen zu können, sind neben dem zeitlichen Verlauf auch die Referenzwerte dx,ref bzw.
dz,ref (vgl. Abb. 4.16) und Fx,ref bzw. Fz,ref (vgl. Abb. 4.17) für die Intervalle I1, I2 und
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4.4 Ergebnisse des komplexen Menschmodells

I3 zu bestimmen. Aus dieser Berechnung geht hervor, dass sowohl die Werte dx,ref und
dz,ref (Grundverschiebung) als auch Fx,ref und Fz,ref (Grundlast) für das Modell Maktiv

grundsätzlich größer sind als bei Mpassiv.
Ein Vergleich der Effektivwerte für die Wirbelverschiebungen und Bandscheiben-

kräfte (vgl. Tab. 4.3) zeigt, dass dx,eff, dz,eff, Fx,eff und Fz,eff für das Modell Maktiv geringer
sind als bei Mpassiv. Eine Ausnahme dieser Beobachtung ist lediglich für die lokale Ver-
schiebung in x-Richtung (dx,eff) für das Intervall I3 festzustellen.

Tabelle 4.3: Normierte Effektivwerte für die Verschiebungen dx,eff und dz,eff sowie Kräfte Fx,eff und Fz,eff

für Maktiv und Mpassiv in Abhängigkeit der drei stochastischen Anregungsintervalle. Die rechte Tabelle
zeigt die prozentualen Abweichungen zwischen Maktiv und Mpassiv (Gl. 4.21).

āe,I1 āe,I2 āe,I3

M
p
a
ss

iv

dx,eff [mm] 0.036 0.053 0.051

dz,eff [mm] 0.013 0.015 0.068

Fx,eff [N] 1.582 2.319 2.258

Fz,eff [N] 8.618 13.69 47.10

āe,I1 āe,I2 āe,I3

M
a
k
ti

v

dx,eff [mm] 0.013 0.030 0.088

dz,eff [mm] 0.009 0.015 0.062

Fx,eff [N] 0.590 1.364 3.992

Fz,eff [N] 7.200 12.23 42.19

āe,I1 āe,I2 āe,I3

p
ro

ze
n
tu

a
le

A
b
w

ei
ch

u
n

g d∗x,ref [%] -63.60 -43.02 73.13

d∗z,ref [%] -27.45 -22.32 -8.732

F ∗
x,ref [%] -62.52 -41.18 76.73

F ∗
z,ref [%] -16.43 -10.64 -10.33

Die maximalen Amplituden δ± der internen Wirbelverschiebungen und Bandschei-
benkräfte werden für dieses Simulationsexperiment nicht ausgewertet, da bei stochas-
tischen Schwingungen ein einmaliger, nicht-repräsentativer Spitzenwert das tatsächliche
Ergebnis der Auswertung stark beeinflussen würde (vgl. Kap. 4.1).

4.4.2 Harmonische Schwingungen

Für die Simulationsexperimente mit harmonischer Sitzanregung zwischen 2 Hz und 20 Hz
sind ebenfalls die Referenzwerte, die maximalen Amplituden sowie die Effektivwert aus-
zuwerten.

Tabelle 4.4 fasst die berechneten Referenzwerte dx,ref, dz,ref, Fx,ref und Fz,ref für das
Bewegungssegment L4/5 zusammen. Wie auch schon aus den Ergebnissen der stochasti-
schen Simulationsexperimente hervorgeht, sind diese Werte sowohl für die Verschiebungen
als auch die Kräfte für das Modell Maktiv größer als bei Mpassiv.

Mit Hilfe der berechneten Referenzwerte werden die maximalen Amplituden δ±d
und δ±F in Abhängigkeit der gewählten Frequenz zwischen 2 Hz bis 20 Hz bestimmt. Ab-
bildung 4.18 zeigt die Wirbelverschiebungen in x- (A) und z-Richtung (B) bzw. die Scher-
(C) und Kompressionskräfte (D) in positiver und negativer Richtung für Maktiv (blau)
und Mpassiv (rot). Um die Ergebnisse der beiden Modelle besser vergleichen zu können,
werden die einzelnen prozentualen Abweichungen δ∗d bzw. δ∗F für jede Frequenz bestimmt.
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Anschließend kann daraus die durchschnittliche prozentuale Abweichung

∅δ∗d =
1

N

20∑
f=2

δ∗d und ∅δ∗F =
1

N

20∑
f=2

δ∗F (4.23)

mit N = 19 für den gesamten Frequenzbereich f = 2, ..., 20 Hz ermittelt werden. Aus die-
ser Berechnung geht hervor, dass sowohl die Amplituden der Wirbelverschiebungen in
vertikaler Richtung δ±dz als auch die der Kompressionskräfte δ±Fz

für das Modell Maktiv

durchschnittlich um bis zu -37.2% (vgl. Tab. 4.5) geringer sind als bei Mpassiv. Für die
Amplituden in horizontaler Richtung ist zu erkennen, dass δ+

dx
und δ+

Fx
für Maktiv eben-

falls geringer sind (-21.2% bzw. -25.9%, Tab. 4.5). Lediglich für Frequenzen zwischen 4 Hz
und 5 Hz bzw. zwischen 8 Hz und 18 Hz sind die maximalen Amplituden der Wirbelver-
schiebungen δ−dx und Bandscheibenkräfte δ−Fx

in dorsaler Richtung für Maktiv größer (vgl.
Abb. 4.18 A,C).

Abbildung 4.18: Maximale Amplituden (in positiver und negativer Richtung) der Wirbelverschiebungen
δ±d (A, B) und Bandscheibenkräfte δ±F (C, D) in horizontaler und vertikaler Richtung für den Frequenz-
bereich von 2 bis 20 Hz.
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Für die berechneten Effektivwerte dx,eff, dz,eff, Fx,eff und Fz,eff lassen sich dieselben
Tendenzen beobachten, wie bereits bei der Bestimmung der maximalen Amplituden. Aus
Tabelle 4.6 geht hervor, dass in vertikaler Richtung für das Modell Maktiv um bis zu durch-
schnittlich −37.6% geringere Wirbelverschiebungen bzw. −28.8% geringer Kompressions-
kräfte zu erwarten sind als bei Mpassiv.

Tabelle 4.4: Referenzwerte für die Verschiebungen dx,ref bzw. dz,ref sowie Kräfte Fx,ref bzw. Fz,ref. In
der letzten Spalte wird das arithmetische Mittel (∅) über den gesamten Frequenzbereich berechnet.

2 Hz 3 Hz 4 Hz 5 Hz 6 Hz 7 Hz 8 Hz 9 Hz 10 Hz 11 Hz

M
p
a
ss

iv

dx,ref [mm] 0.15 0.12 0.14 0.08 0.29 0.32 0.30 0.19 0.10 0.07

dz,ref [mm] -1.18 -1.18 -1.19 -1.16 -1.10 -1.10 -1.11 -1.13 -1.15 -1.16

Fx,ref [N] 6.64 5.50 6.26 3.90 18.0 24.7 19.6 11.3 5.76 3.90

Fz,ref [N] -581 -582 -578 -590 -561 -572 -568 -575 -585 -591

M
a
k
ti

v

dx,ref [mm] 0.20 0.20 0.20 0.19 0.18 0.19 0.18 0.17 0.17 0.17

dz,ref [mm] -1.44 -1.45 -1.45 -1.45 -1.40 -1.37 -1.36 -1.38 -1.40 -1.42

Fx,ref [N] 9.08 8.91 8.96 9.55 11.8 13.8 11.6 9.69 9.00 8.99

Fz,ref [N] -764 -769 -790 -799 -765 -747 -739 -746 -756 -770

12 Hz 13 Hz 14 Hz 15 Hz 16 Hz 17 Hz 18 Hz 19 Hz 20 Hz ∅

M
p
a
ss

iv

dx,ref [mm] 0.07 0.08 0.08 0.08 0.08 0.09 0.10 0.13 0.15 0.13

dz,ref [mm] -1.15 -1.15 -1.15 -1.16 -1.15 -1.15 -1.14 -1.14 -1.13 -1.14

Fx,ref [N] 3.59 4.48 4.15 4.76 4.76 4.89 6.07 7.48 8.73 8.14

Fz,ref [N] -588 -588 -590 -594 -592 -593 -595 -599 -605 -586

M
a
k
ti

v

dx,ref [mm] 0.18 0.16 0.17 0.16 0.18 0.17 0.17 0.17 0.17 0.18

dz,ref [mm] -1.42 -1.40 -1.40 -1.40 -1.41 -1.40 -1.40 -1.40 -1.40 -1.40

Fx,ref [N] 9.19 8.25 8.60 8.29 8.89 8.41 8.37 8.39 8.33 9.38

Fz,ref [N] -775 -760 -759 -758 -763 -757 -756 -753 -751 -761

Tabelle 4.5: Die gemittelten prozentualen Abweichungen ∅δ∗±d und ∅δ∗±F zwischen den maximalen
Amplituden δ±d und δ±F von Maktiv und Mpassiv über den gesamten Frequenzbereich (2 . . . 20 Hz).

∅δ∗+
dx

∅δ∗−dx
∅δ∗+

dz
∅δ∗−dz

∅δ∗+
Fx

∅δ∗−Fx
∅δ∗+

Fz
∅δ∗−Fz

-21.2% +15.3% -37.2% -34.0% -25.9% +15.7% -29.8% -22.9%

Tabelle 4.6: Die gemittelten prozentualen Abweichungen ∅d∗eff [%] und ∅F ∗
eff [%] von Modell Maktiv

und Mpassiv über den gesamten Frequenzbereich (2 . . . 20 Hz).

∅d∗x,eff ∅d∗z,eff ∅F ∗
x,eff ∅F ∗

z,eff

+2.7% -37.6% +0.44% -28.8%
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4 Menschmodell

Aufgrund des hier vorgestellten vorwärtsdynamischen Modellierungsansatzes ist es
möglich, alle relevanten krafttragenden biologischen Strukturen, wie Muskel-Sehnen-Ein-
heiten (MTU), Bänder (LIG) und Bandscheiben (IVD), als individuelle Teilmodelle zu
implementieren. Aus diesem Grund können die jeweiligen Kraftbeiträge der einzelnen
Strukturen ermittelt werden. Da die Bandscheibenkräfte bereits berechnet wurden, sind
an dieser Stelle noch die Kraftbeiträge der Muskel-Sehnen-Einheiten FMTU

k und Bänder
F LIG
j zu bestimmen. k und j bezeichnen dabei die Anzahl der Muskel-Sehnen-Einheiten

bzw. Bänder, die an der Bewegung bzw. Stabilisierung des Bewegungssegments L4/5 be-
teiligt sind. Für diese Muskel- bzw. Bandauswahl wird jeweils eine Nettokraft

FMTU, L4/5 =
∑
k

FMTU
i und F LIG, L4/5 =

∑
j

F LIG
j (4.24)

kalkuliert. Daraufhin werden die Referenzwerte Fx,ref bzw. Fz,ref sowie die zugehörigen
maximalen Amplituden δ+

Fx
bzw. δ+

Fz
in positiver und δ−Fx

bzw. δ−Fz
in negativer Richtung

bestimmt. Die Ergebnisse sind in Abbildung 4.19 über den Frequenzbereich von 2 Hz
bis 20 Hz für Mpassiv (A) und Maktiv (B) dargestellt. Aus den Abbildungen geht hervor,
dass die Nettomuskelkräfte FMTU,L4/5 (rot) und die Nettobandkräfte F LIG,L4/5 (blau) für
beide Modelle mit zunehmender Frequenz größer werden. Ein Vergleich der beiden Mo-
delle zeigt, dass die Werte FMTU,L4/5 von maximal 30 N für Mpassiv deutlich geringer sind
als bei Maktiv (maximal 380 N). Im Gegensatz dazu sind die Kraftbeiträge der Bänder
F LIG,L4/5 für Mpassiv (maximal 473 N) mehr als doppelt so groß, wie die Bandkräfte bei
Maktiv (maximal 210 N).

Abbildung 4.19: Interne Lastverteilung für das Bewegungssegment L4/5 in Abhängigkeit der Anre-
gungsfrequenzen zwischen 2 Hz und 20 Hz für das Modell Mpassiv (A) und Maktiv (B). Die Gesamtlast
berechnet sich aus den einzelnen Kraftbeiträgen der umliegenden Muskel-Sehnen-Einheiten (MTU), Bän-
der (LIG) und Bandscheiben (IVD).
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4.4 Ergebnisse des komplexen Menschmodells

4.4.3 Stoßartige Anregungen

Zur Untersuchung des Einflusses von stoßartigen Sitzanregungen sind die Referenzwerte
für die Verschiebungen und Kräfte in den jeweiligen x- bzw. z-Richtungen im eingeschwun-
genen Zustand in der aufrechten Sitzposition P4 zu bestimmen (vgl. Tab. 4.7).

Tabelle 4.7: Referenzwerte (Mittelwerte) der Wirbelverschiebungen dx,ref bzw. dz,ref und Bandscheiben-
kräfte Fx,ref bzw. Fz,ref in horizontaler und vertikaler Richtung für die IVD L4/5. Die Referenzwerte sind
sowohl für das Modell Mpassiv als auch Maktiv in Abhängigkeit der Sitzbeschleunigung zwischen 4g und
16g angegeben.

M
p
a
ss

iv

dx,eff [mm] 0.01

dz,eff [mm] -1.18

Fx,eff [N] 0.41

Fz,eff [N] -589.20

M
a
k
ti

v

dx,eff [mm] 0.18

dz,eff [mm] -1.45

Fx,eff [N] 7.67

Fz,eff [N] -788.31

Anschließend werden die maximalen Amplituden für das Zeitintervall [0, 0.04] in
Abhängigkeit der Sitzbeschleunigung zwischen 4g und 16g ermittelt. Da die Stoßanregung
als eine Halbsinus-Funktion implementiert wird und in diesem Fall nur eine nach oben
gerichtete Wirkungsrichtung (entlang der Erdbeschleunigungsachse) hat, ergeben sich für
die Wirbelverschiebungen und Bandscheibenkräfte in x-Richtung nur maximal positive
Amplituden δ+

dx
bzw. δ+

Fx
. Für die z-Richtung hingegen sind ausschließlich maximale Am-

plituden δ−dz bzw. δ−Fz
in negativer Richtung zu beobachten (Abb. 4.20).

Abbildung 4.20: Maximale Amplituden der Wirbelverschiebungen δ±d (A, B) und Bandscheibenkräfte
δ±F (C, D) in horizontaler und vertikaler Richtung in Abhängigkeit der Stoßbeschleunigungen zwischen
4g und 16g.
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4 Menschmodell

Ein Vergleich der Ergebnisse zwischen den beiden Modellen zeigt, dass die Amplituden
der Wirbelverschiebungen im Mittel um ∅δ∗+dz = −33.6% und für die Bandscheibenkräfte
um ∅δ∗−Fz

= −28.2% geringer sind als bei Mpassiv. Für die Amplituden in horizontaler Rich-
tung ist hingegen zu erkennen, dass die maximalen Verschiebungen δ+

dx
und Scherkräfte δ+

Fx

für Maktiv immer größer sind (+6.8% und +21.7%).

Tabelle 4.8: Die gemittelten Differenzen ∅δ∗±d [%] und ∅δ∗±F [%] zwischen den maximalen bzw. mini-
malen Amplituden δ∗±d und δ∗±F von Modell Maktiv und Mpassiv in Abhängigkeit der Stoßbeschleunigung
(4g, ..., 16g).

∅δ∗+
dx

∅δ∗−dz
∅δ∗+

Fx
∅δ∗−Fz

+6.8% -33.6% +21.7% -28.2%

4.4.4 Interne Belastungen beim Hinsetzen

In der vorliegenden Arbeit kann gezeigt werden, dass es mit Hilfe eines einfachen Hybrid-
Controllers und der Wahl von lediglich vier Zielvektoren möglich ist, synthetisch Bewe-
gungen zu erzeugen (vgl. Abb. B.2): ausgehend vom aufrechten Stand (P1) wird sukzessive
eine Hüft- (P2) und eine Kniebeugung (P3) eingeleitet, bis das Menschmodell nach 0.75 s
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Abbildung 4.21: (A): Horizontale (rechte Ordinate, blau) und vertikale (linke Ordinate, rot) Verschie-
bung der Wirbelkörper L4 und L5; (B): Scher- (rechte Ordinate, blau) und Kompressionskraft (linke
Ordinate, rot) in der IVD L4/5. Im unteren Teil der Abbildung sind die jeweiligen Zielkonfigurationen
zur Bewegungskontrolle abgebildet. Der Übergang von grau zu weiß und umgekehrt zeigt den Umschalt-
zeitpunkt zwischen den Zielpositionen.
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4.5 Diskussion des komplexen Menschmodells

Simulationszeit in einer aufrechten Position (P4) zum Sitzen kommt. Die während der Be-
wegung entstehenden internen Wirbelverschiebungen dx bzw. dz und Bandscheibenkräfte
Fx bzw. Fz für das Bewegungssegment L4/5 sind in Abbildung 4.21 dargestellt.

Bedingt durch den Einschwingvorgang (Setzprozess) zu Beginn einer jeden Simulation,
lassen sich während der ersten 0.2 s starke Schwankungen der kinematischen und dynami-
schen Auswertungsgrößen erkennen. Ausgehend von einem gesetzten Modellzustand zum
Zeitpunkt tset =0.23 s, ist mit Einleitung der Oberkörperflexion ein Anstieg der vertikalen
Wirbelverschiebungen bis 1.5 mm sowie ein Anstieg der Kompressionskräfte bis 987 N
zu beobachten. Mit Beginn des Sitzkontakts (tKontakt = 0.637 s) erhöhen sich diese Wer-
te um das 2- bzw. 3-fache. Es werden Spitzenwerte von bis zu 3.32 mm für die lokalen
Wirbelverschiebungen und bis zu 3202 N für die Bandscheibenkräfte in vertikaler Rich-
tung erreicht. Die Verschiebungen und Kräfte in horizontaler Richtung variieren zwischen
maximal +2 mm und -1.4 mm bzw. +270 N und -128 N.

4.5 Diskussion des komplexen Menschmodells

Mit dem hier vorgestellten komplexen vorwärtsdynamischen Menschmodell können die
Belastungen in der Lendenwirbelsäule unter dem Einfluss mechanischer Schwingungen
– von einer einzelnen Stoßanregung, über harmonische bis hin zu stochastischen Anreg-
ungen – untersucht werden. Eine wichtige Erkenntnisse der hier vorgestellten Simulations-
studie besteht darin, dass die dynamischen Spitzenkräfte, d.h. im Besonderen die durch
Ganzkörperschwingungen induzierten Kraftamplituden δ±F in den Bandscheiben durch ei-
ne erhöhte Muskelaktivität (Maktiv) reduziert werden.

Ein zweites interessantes Ergebnis, welches aus Kapitel 4.4.2 abzuleiten ist, bezieht
sich auf die Umverteilung von internen Lasten in den einzelnen biologischen Strukturen.
Im statischen Fall kommt es durch eine erhöhte Muskelaktivität zu einer Lastverschiebung
von den Bändern in Richtung der Bandscheibe und den umliegenden Muskeln. Für den
dynamischen Fall zeigt sich hingegen eine Umverteilung der Lasten von den Bändern und
der Bandscheibe hin zu den aktivierten Muskeln.

Im Weiteren kann mit dieser Simulationsstudie gezeigt werden, dass es mit dem zuvor
entwickelten Kontrollkonzept für eingelenkige Systeme möglich ist, das von Rupp et al.
[237] vorgestellte komplexe Gesamt-Menschmodell zu kontrollieren und synthetisch Bewe-
gungen zu generieren. Ein solches vorwärtsdynamisches muskel-getriebenes Menschmodell
kann schließlich auch dazu genutzt werden, die internen Belastungen einzelner biologischer
Strukturen bei einfachen Alltagsbewegungen (Hinsetzen) zu analysieren.

4.5.1 Reduktion der dynamischen Spitzenlasten – eine Erklä-
rung aus Sicht der Mechanik

Aus den zuvor dargestellten Ergebnissen geht hervor, dass eine erhöhte Muskelaktivität im
Oberkörper zu einer Reduktion der maximalen Auslenkungs- (δ±d ) und Kraftamplituden
(δ±F ) in den Bandscheiben führt. Diese Beobachtung lässt sich auf die Interaktion der hier
implementierten nicht-linearen Strukturen zurückführen. Bedingt durch die submaximale
Muskelstimulation bei Maktiv wird eine größere Nettomuskelkraft FMTU,L4/5 generiert,
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4 Menschmodell

die einerseits eine erhöhte Nettokraft in der Bandscheibe F IVD,L4/5 und andererseits ei-
ne verringerte Nettokraft der Bänder F LIG,L4/5 mit sich bringt. Die dadurch veränderten
Kraftsituationen der einzelnen Strukturen bewirken eine Verschiebung der jeweiligen Ar-
beitspunkte. Die Steifigkeiten der Sehnen und Bandscheiben werden größer, während die
Steifigkeit der Bänder abnimmt. Insgesamt kann angenommen werden, dass die Steifigkeit
des Gesamtsystems bei submaximalen Muskelstimulationen ansteigt und der Widerstand
des Menschmodells gegenüber externen Schwingungsanregungen größer wird.

Aus mechanischer Sicht ist neben der erhöhten Gesamtsteifigkeit auch das dämpfen-
de Verhalten des Muskels selbst für eine Reduktion der maximalen Auslenkungs- und
Kraftamplituden verantwortlich, da mit ansteigender Muskelkraft sowohl die Dämpfung
in der Muskelfaser als auch in der Sehne größer wird [87, 90].

4.5.2 Biologische Bedeutung der mechanischen Last

Wie bereits im Ergebnisteil ausführlich dargestellt, bewirkt eine erhöhte Muskelaktivi-
tät zum einen eine Reduktion der dynamischen Spitzenlasten, zum anderen steigt mit
zunehmender Aktivität auch die Grundlast (vgl. Abb. 4.19). Deshalb ist an dieser Stel-
le zu hinterfragen, welche Art von mechanischer Last – statisch vs. dynamisch – vom
menschlichen Organismus besser kompensiert werden kann.

Um die Beanspruchung der internen biologischen Strukturen im Sinne von Abnutzung
oder auch Degeneration bewerten zu können, müssen zunächst Regenerationsprozesse und
die dazugehörigen Zeitkonstanten untersucht werden. Aus zahlreichen Studien geht her-
vor, dass Regenerationszeiten sehr unterschiedlich sein können und grundsätzlich vom
Belastungsumfang und der Belastungsintensität abhängen [39, 119, 165, 278]. So ist bei-
spielsweise aus in-vitro Experimenten bekannt, dass sich eine Bandscheibe nach zyklischen
bzw. quasi-statischen Belastungen innerhalb von 18 h vollständig regeneriert [119]. Obwohl
sich Bandstrukturen nach zyklischen Belastungen innerhalb der ersten Stunde zu 40−60%
regenerieren, kann eine vollständige Erholung erst nach 48 h erreicht werden [39, 165, 278].
Für die Bänder lässt sich ein typisches Kriechverhalten erkennen, welches am Ende eines
Tages (24 h) zu einer Restdeformation führt [277].

Die Bestimmung typischer Regenerationszeiten als Reaktion auf definierte externe Las-
ten lässt vermuten, dass das biologische System in der Lage ist, statische Lasten in den
Bandscheiben eher zu tolerieren als in den Bändern. Die Simulationsergebnisse zeigen,
dass durch eine erhöhte Muskelaktivität eine Umverteilung der Lasten von den Bändern
hin zu den Bandscheiben realisiert werden kann. Aus diesen beiden Effekten ist abzulei-
ten, dass erhöhte statische Grundlasten von der Wirbelsäule selbst und den umliegenden
Strukturen recht gut kompensiert werden können. Im Vergleich dazu führen dynamische
Spitzenlasten in der Regel sehr schnell zu ersten Ermüdungserscheinungen, Mikrotrauma-
ta oder auch Rupturen in den jeweiligen biologischen Strukturen [3, 119].

Wenngleich weitere Experimente notwendig sind, die den Ursachen-Wirkungs-Zusam-
menhang zwischen statischen bzw. dynamischen Lasten und der zu erwartenden Degene-
ration untersuchen, ist anzunehmen, dass sich das biologische System an statische Lasten
besser adaptieren kann als an dynamische Lasten. Die hier dargestellten Simulationser-
gebnisse lassen vermuten, dass durch eine erhöhte Muskelaktivität die Beanspruchung und
somit auch die Degeneration von biologischen Strukturen reduziert werden kann.
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4.5 Diskussion des komplexen Menschmodells

4.5.3 Beurteilung der Gesundheitsrisiken: Belastung, Beanspru-
chung und Belastbarkeit der Wirbelsäule

Im Generellen ist es oft sehr schwierig die Eigenschaften biologischer Materialien vollstän-
dig mathematisch zu beschreiben, da diese ein inhomogenes, anisotropes oder auch visko-
elastisches Verhalten zeigen. Die im Versuch gemessenen Spannungs-Dehnungs-Kurven
dieser Materialien sind meist nicht-linear, hängen von den externen Umweltbedingungen
ab und können sich im Laufe einer Lebensspanne immer wieder verändern. Bedingt durch
die Vielzahl an Materialeigenschaften, ist die Definition von Grenzwerten zur Bestimmung
eines Materialversagens sowie die Beurteilung des Gesundheitsrisikos nicht intuitiv und
meist nur schwer möglich. Nichtsdestotrotz besteht seit mehr als 50 Jahren das Interesse,
ein allgemeines Beurteilungskriterium zu finden, das sowohl das strukturelle als auch das
funktionelle Materialversagen berücksichtigt [159].

Für den Bereich der Ganzkörperschwingungen gelten bisher die maximalen Kompressi-
onskräfte als eine wesentliche Ursache von degenerativen Veränderungen der Wirbelsäule
[262]. So lässt sich auch aus den hier vorgestellten Simulationsergebnissen ein quantifizier-
barer Zusammenhang zwischen den maximalen Kompressionskräften in den Bandschei-
ben und den maximal gemessenen Sitzbeschleunigungen feststellen. Deshalb stellt sich die
Frage, ob – und wenn ja, ab wann – bei wiederholter Überschreitung eines bestimmten
Spitzenkraftbereichs mit einer Überlastung bzw. einer Schädigung zu rechnen ist.

Um Überlastungen der Wirbelsäule abschätzen zu können, scheint es nach Seidel et al.
[262] und Buck [31] angemessen, zunächst von orientierenden Werten der statischen und
dynamischen Belastbarkeit auszugehen und theoretische Erkenntnisse zur Entstehung von
Ermüdungsbrüchen zu berücksichtigen. In der Literatur [26, 95] lassen sich für die mitt-
lere statische Bruchfestigkeit (Bruchspannung) eines Wirbels in Abhängigkeit des Alters
(zwischen 20 und 80 Jahren) Werte zwischen 2,8 und 4,4 MPa finden [262, S. 112]. Die
Zahlenwerte für die statische Bruchfestigkeit werden bezüglich der gemessenen Bandschei-
benquerschnittsfläche AIVD angegeben. Somit ergeben sich für den Wirbelkörper L4 unter
der Annahme AIVD = 1800 mm2 [302] resultierend Bruchkräfte Fstatisch zwischen 5040 N
und 7920 N. Da es wenig sinnvoll erscheint die mittlere Bruchkraft als Belastungsgrenze
zur Risikobewertung zu verwenden, werden sowohl bei Fritz et al. [66] als auch bei Buck
[31] Werte um 6000 N für Menschen im Alter von 20 - 30 Jahren und 2300 N für Men-
schen älter als 60 Jahre angenommen. Zur Bestimmung der Bruchfestigkeit eines Wirbels
im dynamischen Fall (Dauerfestigkeit) definieren Seidel et al. [262] einen Wert, der ca. 20%
der statischen Bruchlast entspricht. Abschließend kann mit Hilfe der Regel von Goodman
[66, 262] die resultierende Belastbarkeit bis zur irreversiblen Schädigung als Summe des
Quotienten aus dynamischer Last (Differenz zwischen minimaler und maximaler Druck-
kraft) und Dauerfestigkeit und des Quotienten aus statischer Last und statischer Bruchlast
geschätzt werden:

R =
|max(Fz)−min(Fz)|

0.2 · Fstatisch

+
Fz,ref

Fstatisch

≤ 1. (4.25)

Unter der Annahme, dass die dynamischen Lasten im Wirbelkörper in etwa den berech-
neten Lasten der darunter liegenden Bandscheibe L4/5 entsprechen, kann für die beiden
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Modelle Maktiv und Mpassiv unter dem Einfluss einer stochastischen Schwingungsexpositi-
on (vgl. I3 in Kap. 4.4.1 in Abb. 4.17F) jeweils ein Risikowert R berechnet werden:

Rpassiv =
|805 N− 451 N|

460 N
+

614.4 N

2300 N
= 1.037

Raktiv =
|961 N− 665 N|

460 N
+

803.8 N

2300 N
= 0.992.

Ein Risikowert R größer als 1 impliziert, dass die tatsächlich berechneten Belastungen
für eine Bruchkraft von 2300 N im Wirbel L4 nicht mehr dauerhaft zu ertragen sind und
deshalb bei einer solchen Schwingungsexposition mit Schäden gerechnet werden muss. Ist
der berechnete Risikowert, wie im Fall für Maktiv, kleiner als 1, besitzt die Schwingungs-
anregung kein schädigendes Potential. Dieses Resultat unterstützt die zuvor diskutierte
Annahme, dass mit angespannter Muskulatur eine geringere Spitzenlast und in der Kon-
sequenz ein geringeres Schädigungspotential der Wirbelsäule zu erwarten ist.

In der alltäglichen Praxis werden die Sitzbeschleunigungen zur Risikoabschätzung
von Wirbelsäulenschäden am Arbeitsplatz gemessen, die anschließend gewichtet und mit
Normkurven [115, 292] verglichen werden. Dabei ist allerdings kritisch zu hinterfragen, auf
welcher Grundlage die bestehenden Normkurven aus ISO-2631-1 [115] und VDI-2057 [292]
bestimmt werden. Viele Berechnungen dieser Kurven gehen auf FE-Modelle [31, 262, 274]
zurück, die meist keine oder eine nur sehr grobe Abbildung der dynamischen Eigenschaf-
ten wiedergeben (vgl. Kap. 4.1). An dieser Stelle können die den Normen zugrundeliegen-
den Modelle leider nicht im Detail diskutiert werden, da diese nicht öffentlich zugänglich
gemacht werden. Erste Hinweise deuten darauf hin, dass die generierten Muskelkräfte,
wie sie in dem hier vorgestellten vorwärtsdynamischen Ansatz zum Einsatz kommen, in
den verwendeten FE-Modellen nicht ohne Einschränkungen berücksichtigt werden können
[31, 238, 262, 274]. So ist es bei diesen FE-Modellen nicht möglich, den Einfluss von un-
terschiedlichen Stimulationsniveaus (Kokontraktion) zu testen, da die Muskelkräfte über
Optimierungsalgorithmen bestimmt werden, die nur einen fest definierten Stimulations-
wert zulassen [31]. Des Weiteren werden zur Berechnung der Gesamtmuskelkraft meist
keine oder nur linearisierte Sehneneigenschaften angenommen [31].

Abschließend bleibt zu diskutieren, inwieweit das Ergebnis der zu Beginn vorgestellten
Bestimmung eines Tages-Dosiswerts A(8) mit den real auftretenden Wirbelsäulenbelastun-
gen übereinstimmt. Zur Berechnung von A(8) werden im Feld typische Beschleunigungen
über kurze Zeitintervalle aufgezeichnet und auf eine Tagesdauer von 8 h hochskaliert (vgl.
Gl. 4.2). So ist anzunehmen, dass das ausgewählte Messintervall einen entscheidenden
Einfluss auf die tatsächliche Bewertung der Wirbelsäulenbelastung hat. Zudem beginnen
diese Beschleunigungsmessungen erst in sitzender Körperhaltung, d.h. alle zuvor auftre-
tenden Belastungen werden nicht berücksichtigt. Mit den hier diskutierten Modellrechnun-
gen kann allerdings gezeigt werden, dass die maximalen Kraftspitzen in den Bandscheiben
beim Hinsetzen (Abb. 4.21) größere Werte annehmen als bei Stoßbelastungen (Abb. 4.20).
Es ist zu vermuten, dass durch häufiges Aufstehen und Hinsetzen Spitzenlasten entste-
hen, die sich über die Zeit akkumulieren. Deshalb muss zukünftig überprüft werden, ob
hinsichtlich der Bestimmung des Tages-Dosiswerts bereits die auftretenden Belastungen
zu Beginn der Tätigkeit im Fahrzeug berücksichtigt werden sollten.
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4.5 Diskussion des komplexen Menschmodells

4.5.4 Klinische Relevanz

Wie bereits in Kapitel 2 dargestellt, ist die Vorhersage der Kinematik und Dynamik nur
mit einem detaillierten vorwärtsdynamischen Menschmodell möglich, welches die relevan-
ten biophysikalischen und neuronalen Strukturen abbildet. Ein solcher Ansatz bietet dem-
nach die Möglichkeit, biomechanische Auswirkungen der internen Belastungen in Bezug
auf ergonomische oder auch klinische Pathologien zu beurteilen.

So ist es beispielweise möglich, den Einfluss von muskulären Dysfunktionen am Ar-
beitsplatz zu untersuchen. Dabei können Dysfunktionen der Muskulatur durch Verletzun-
gen, Ermüdung, Altern oder auch Degenerationen hervorgerufen werden [145]. Unabhän-
gig davon, welcher der vier genannten Prozesse bei einem Patienten festzustellen ist, kann
grundsätzlich eine Kraftreduktion der jeweils betroffenen Muskulatur beobachtet werden.
Übertragen auf das hier verwendete Menschmodell bedeutet dies, dass der Einfluss von
Dysfunktionen durch eine gezielte Veränderung der Maximalkraft Fmax analysiert und
quantitativ ausgewertet werden kann.

Neben den degenerativen Veränderungen der aktiven Strukturen ist ebenfalls zu erwar-
ten, dass sich die passiven Eigenschaften der Bänder durch natürliche Degenerationspro-
zesse im Alter verändern. Aus der Literatur ist bereits bekannt, dass zur Implementierung
stark degenerierter Bandstrukturen der nicht-lineare Anlaufbereich der Kraft-Längen-
Kurve verlängert [230] und das Elastizitätsmodul [114, 193] verringert werden muss. Erste
Simulationsergebnisse von Schmitt et al. [254] haben bereits gezeigt, dass stark gealter-
te Bänder an der Wirbelsäule eine um ca. 57% verringerte Last tragen. Mit dieser Art
der Modellierung und Parametrisierung kann der Einfluss des natürlichen Alterns auf die
mechanische Belastung innerer Strukturen in Zukunft systematisch untersucht werden.

Zuletzt besteht aus Sicht der Medizin ein großes Interesse an der vorwärtsdynamischen
Modellierung und Simulation, da sie eine exakte Berechnung der prä- und postoperati-
ven Belastungen in den Wirbelsäulenstrukturen ermöglicht. Um aber Menschmodelle als
modernes Instrument für die OP-Planung effektiv und zuverlässig einsetzen zu können,
ist die Erstellung einer individuellen Modellgeometrie der pathologischen Wirbelsäule des
Patienten unabdingbar. Um zukünftig das in dieser Arbeit verwendete Menschmodell
patienten-spezifisch verändern zu können, muss zunächst der sogenannte Präprozessor
calcman erweitert werden, um über definierte Skalierungsfunktionen die Längen, Mas-
sen und Trägheiten einzelner Körpersegmente automatisch anzupassen (Kap. 5).
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Kapitel 5

Zusammenfassung und Ausblick

Aus historischer Sicht sind die ersten Studien zur Bewegungskontrolle dem Fachgebiet der
Neurologie zuzuordnen, da davon ausgegangen wurde, dass das zentrale Nervensystem als
primäre Kontrollinstanz alle Funktionen unseres Organismus steuert und regelt. Lange
Zeit hielt deshalb die Annahme Stand, dass hoch komplexe Algorithmen notwendig sind,
um die redundante Zahl an Freiheitsgraden unseres Bewegungsapparates zu kontrollie-
ren [194]. In den letzten zwei Jahrzehnten des 20. Jahrhunderts hat sich diese Sichtweise
jedoch nachdrücklich geändert. Aktuell wird angenommen, dass sowohl die selbststabilisie-
renden Eigenschaften der Muskel-Sehnen-Einheiten und somit die Mechanik selbst, einen
wichtigen Beitrag zur Bewegungskontrolle leisten [18, 122, 163]. Vor diesem Hintergrund
besteht die Notwendigkeit physiologisch motivierte Menschmodelle zu entwickeln, welche
die Reflexmechanismen der Muskeln ausnutzen, um den Kontrollaufwand möglichst gering
zu halten und dadurch effizient Bewegungen zu erzeugen.

Zur Untersuchung der eingangs erwähnten Forschungsfrage, wurde im Rahmen dieser
Arbeit sowohl ein einfaches eingelenkiges als auch ein komplexes mehrgelenkiges Muskel-
Skelett-Modell des Menschen erstellt, um im Sinne der vorwärtsdynamischen Mehrkörper-
simulation neue Einblicke in die Funktionsweisen menschlicher Bewegungskontrolle zu
gewinnen.

Zu Beginn dieser Arbeit galt es zunächst herauszufinden, welche biologischen Struktu-
ren in einem Menschmodell überhaupt abgebildet werden müssen. Dabei hat sich gezeigt,
dass die Mehrkörpermodellierung und -simulation unter Verwendung aktiv ansteuerba-
rer makroskopischer Hill’scher Muskelmodelle eine aussichtsreiche Methode darstellt, um
dynamische Prozesse zu untersuchen.

In der Literatur lassen sich eine Vielzahl an mathematischen Formulierungen finden,
welche die relevanten biophysikalischen und neuronalen Modellstrukturen bzw. Prozesse
beschreiben. Da in bisherigen Studien noch nicht gezeigt werden konnte, inwieweit die
grundlegenden Eigenschaften der einzelnen Strukturen die zu simulierende Bewegung be-
einflussen, sollte in Kapitel 3 die Wirksamkeit von Funktions- und Parametervariationen
im Hinblick auf maximale Bewegungsgeschwindigkeiten während eingelenkigen zielgerich-
teten Armbewegungen analysiert werden. Durch Reduktion der Komplexität auf einen
Freiheitsgrad war es möglich, die Wechselwirkungen und Abhängigkeiten der biologischen
Strukturen herauszuarbeiten. Dabei war zu erkennen, dass die maximale Bewegungsge-



schwindigkeit am stärksten von der Voraktivierung der einzelnen Muskeln zu Beginn der
Bewegung sowie der Wahl der Aktivierungsdynamik abhängt. Im Weiteren deuteten die
Ergebnisse darauf hin, dass die Parameterwahl für die Weite w der Kraft-Längen-Kurve
ebenfalls einen nennenswerten Einfluss auf die Bewegungsgeschwindigkeiten hat.

Die Erkenntnisse aus den Simulationen des eingelenkigen Armmodells konnten schließ-
lich genutzt werden, um das bereits existierende komplexe Menschmodell von Rupp et al.
[237] zu modifizieren und anzupassen. So wurden wichtige Muskelgruppen im thorakalen
Bereich ergänzt, die Aktivierungsdynamik verändert (Hatze), neue Regelalgorithmen auf
Grundlage des Hybrid-Controllers entwickelt und ein separates Sitzmodell implementiert.
Anschließend wurden neben einzelnen Stoßanregungen auch stochastische und harmoni-
sche Schwingungen auf das sitzende Menschmodell übertragen und die internen Lasten
einzelner biologischer Strukturen der Wirbelsäule bestimmt. Die Auswertungen haben ge-
zeigt, dass durch eine erhöhte Muskelaktivität die dynamischen Spitzenkräfte, d.h. im Be-
sonderen die durch Ganzkörperschwingungen induzierten Kraftamplituden in den Band-
scheiben reduziert wurden. Ein zweites wichtiges Ergebnis, welches sich aus Kapitel 4
ableiten lässt, bezog sich auf die Umverteilung von Lasten in den biologischen Strukturen.
Im statischen Falle kam es durch eine erhöhte Muskelaktivität zu einer Verschiebung der
Lasten von den Bändern hin zur Bandscheibe und den umliegenden Muskeln. Für den dy-
namischen Fall zeigte sich hingegen eine Umverteilung der Lasten von den Bändern und
der Bandscheibe hin zu den aktivierten Muskeln. Abschließend konnte bestätigt werden,
dass es mit Hilfe einer einfachen Stützstellenregelung (Gleichgewichtspunkttheorie) mög-
lich ist, typische Bewegungen am Arbeitsplatz zu simulieren (Hinsetzen) und die dabei
entstehenden internen Kräfte und Momente zu berechnen.

Zusammenfassend bleibt festzuhalten, dass die Synthese und Analyse biologischer Be-
wegung mit den Methoden der numerischen Computersimulation ein erweitertes Verständ-
nis der real ablaufenden Prozesse ermöglicht. Die einleitend erörterte kybernetische Be-
trachtungsweise hilft dabei, die nicht immer klar zu trennenden biologischen Struktu-
ren des menschlichen Organismus zu identifizieren und deren Beiträge zur Regelung und
Steuerung von Bewegung zu untersuchen.

Der hier vorgestellte vorwärtsdynamische Modellierungsansatz ist ein richtungswei-
sender Startpunkt für Weiterentwicklungen, mit dem Ziel physiologisch motivierte Men-
schmodelle zu implementieren, die in medizinischen, ergonomischen und technischen An-
wendungsbereichen zum Einsatz kommen. Um letztlich die in dieser Arbeit entwickelten
Modelle universell einsetzen zu können, sind einige Erweiterungen und Verbesserungen
sowohl für die biophysikalischen Strukturen als auch die neuronalen Kontrollkonzepte
notwendig.

Das dynamische Verhalten eines realen Muskels kann mit dem modifizierten Hill’sche
Muskelmodell [87, 91] ausreichend genau beschrieben werden. Ein noch ungelöstes Pro-
blem, bezogen auf die Implementierung von einzelnen aktiv ansteuerbaren Muskel-Sehnen-
Einheiten, bezieht sich auf die Wahl des Muskelpfades bzw. der hiermit einhergehenden
Muskelumlenkung. Ändert sich der Gelenkwinkel zwischen zwei Segmenten, so ändert
sich nicht nur die Länge eines Muskels, der über dieses Gelenk zieht, sondern auch seine
Auflage- bzw. Umlenkpunkte (via points). Für eine Muskel-Sehnen-Einheit, die bei voll-
ständig gestrecktem Gelenk geradelinig verläuft, legt sich mit zunehmender Flexion der ex-
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5 Zusammenfassung und Ausblick

zentrisch arbeitende Muskel an das Gelenk an. In der Folge kommt es zu einer veränderten
Hebelarmsituation der Muskeln und deshalb auch zu einer veränderten rotatorischen Wir-
kung auf die Segmente. Dieser Effekt kann in einigen Fällen, wie beispielsweise am Knie-
oder auch Hüftgelenk, einen erheblichen Einfluss auf die Gesamtdynamik des Systems ha-
ben. Der Ausgangspunkt weiterführender Arbeiten besteht damit in der Notwendigkeit,
die bisherigen Modellansätze durch eine Routine zu erweitern, die die Hebelarmverläufe
in Abhängigkeit des aktuellen Systemzustands und den definierten Muskelumlenkpunkten
korrekt vorhersagt und berechnet.

Wie bereits in Kapitel 4.2.1 dargestellt, wurde die Weichteilankopplung in der bis-
herigen Modellierung nicht berücksichtigt. Das Weichteilgewebe (Muskeln, Fettgewebe,
innere Organe) des menschlichen Organismus sorgt dafür, dass bei hochdynamischen Pro-
zessen die Bewegungen abgedämpft werden [46]. Deshalb ist anzunehmen, dass bei der
Starrkörpermodellierung ein Fehlen dieser Strukturen möglicherweise zu unphysiologisch
hohen Werten in den Kraft- und Momentverläufen führen kann. Um dies zu verhindern,
definieren Gruber et al. [83] sogenannte

”
Schwabbelmassen“ (wobbling masses), die das

dynamische Verhalten des menschlichen Weichteilgewebes im Mehrkörpermodell abbil-
den sollen. Hierzu werden zylinderförmige Starrkörper quasi-elastisch und stark gedämpft
an das Skelettsystem gekoppelt. Die Festlegung der funktionalen Kopplungsform sowie
die Größe der Kopplungsparameter kann mit Hilfe von experimentellen Daten bestimmt
werden [83, 253]. Ein möglicher Ansatz, um die Schwabbelmassen in dem bisherigen Men-
schmodell zu integrieren, ist in der Studie von Vette et al. [293] zu finden. Die Autoren
bestimmen aus MRT-Schichtaufnahmen des Visible Human Project [280] die notwendigen
Schwerpunkte, Massen und Trägheiten für 24 Wirbel-Oberkörper-Abschnitte und jeweils
zwei Armabschnitte. Diese Angaben können genutzt werden, um für jeden Wirbelkörper
und die Armsegmente entsprechende Schwabbelmassen zu definieren und an das Starr-
körpermodell zu koppeln. Die zur Implementierung notwendigen Angaben der Schwab-
belmassen für die untere Extremität können den Studien von Günther [85] und Schmitt
& Günther [253] entnommen werden.

Eine weitere Verbesserung, die es zukünftig zu berücksichtigen gilt, bezieht sich auf die
Skalierbarkeit des Menschmodells. Wie aus den Arbeiten von Fairley & Griffin [55] und
Matsumoto & Griffin [175] hervorgeht, haben die individuellen Eigenschaften, wie Kör-
permasse, Körpergröße und Alter einen Einfluss auf das dynamische Verhalten. Für das
hier verwendete Menschmodell ist es bisher nur möglich, auf Grundlage von statistischen
Datensätzen [190] und drei zu wählenden Eingabeparametern (Geschlecht, Körpergröße
und Körpermasse) die Skelettgeometrie probanden-spezifisch zu verändern. Dabei werden
mit Hilfe des Präprozessors calcman sowohl die Längen, die Massen und die Träghei-
ten einzelner Körpersegmente als auch die Wirbelhöhen, -breiten, -tiefen, Orientierungen
und Schwerpunktslagen angepasst [140]. Um ein vollständig skalierbares Menschmodell
implementieren zu können, sind darüber hinaus Skalierungsfunktionen notwendig, die die
relevanten Ansatz- und Ursprungspunkte sowie die spezifischen Parameter der Muskel-
und Bandstrukturen an die probanden-spezifische Geometrie anpassen. Eine solche An-
passung ist zurzeit noch nicht möglich, soll aber in zukünftigen Modellversionen integriert
werden.

103



Zur Beschreibung des neuronalen Kontrollkonzepts hat sich auf Basis der Gleichge-
wichtspunkttheorie nach Feldman [56] ein Ansatz bewährt, bei dem Bewegungen durch
Umschalten zwischen Gleichgewichtspositionen bzw. Stützstellen erzeugt werden können.
Aus mehreren Simulationsstudien geht bereits hervor, dass diese Art der Bewegungskon-
trolle für das Gehen [86], das freie Stehen [179] und das Springen [252] erfolgreich ein-
gesetzt werden konnte. Allerdings verwenden diese Modelle ausschließlich eine klassische
λ-Kontrolle, d.h. Bewegungen werden nur durch Vorgabe von Muskelsolllängen geregelt.
Da mit dieser reinen Feedback-Kontrolle lange Verzögerungszeiten (feedback gains) zu
erwarten sind, ist anzunehmen, dass sehr schnelle Bewegungen nicht ausgeführt werden
können [137]. Um diese Einschränkung zu umgehen, wurde in dieser Arbeit ein open-
loop Anteil hinzugefügt, der es prinzipiell ermöglicht das gesamte Spektrum – von sehr
langsamen bis hin zu sehr schnellen Bewegungen – abzubilden. Bisher ist noch nicht be-
kannt, wie der open-loop Anteil systematisch gewählt werden muss, um eine Bewegung
mit einer gewünschten Bewegungsgeschwindigkeit ausführen zu können. Beobachtungen
aus der Biologie zeigen jedoch, dass wir in der Lage sind, Bewegungen mit unterschiedli-
chen Geschwindigkeiten ausführen zu können. Deshalb muss darüber nachgedacht werden,
inwieweit ein solcher Parameter bzw. Geschwindigkeitsterm in der allgemeinen Form des
Hybrid-Controllers berücksichtigt werden kann.

Für viele Forschungsrichtungen wäre es sicherlich auch lohnenswert zu testen, wie sich
die Erkenntnisse aus den Simulationsexperimenten am Computer auf technische Systeme
übertragen lassen. Eine solche Übertragung in Form eines Hardware-Tests (Roboter) er-
möglicht es, das Verständnis der zugrundeliegenden Prinzipien von Bewegungen kritisch
zu hinterfragen und auf lange Sicht zu verbessern. Es könnte sichergestellt werden, dass
das vorgeschlagene Kontrollkonzept nicht nur im Rahmen der theoretischen Simulation
funktioniert, sondern auch unter realen Bedingungen und mit allen in der Technik zu beob-
achtenden Schwierigkeiten (Rauschen, Verzögerungszeiten, Störungen, Ungenauigkeiten).

Obwohl es unter Verwendung von verschiedenen Simulationsexperimenten, Hardware-
Tests und in-vivo Experimenten (Test-Trilogie nach Kalveram & Seyfarth [123]) bereits
möglich ist, dem physiologischen Vorbild immer näher zu kommen, gibt es eine Vielzahl
an funktionellen und strukturellen Zusammenhänge in unserem Körper, die bisher nur
zu einem kleinen Bruchteil verstanden sind und auch vermutlich in naher Zukunft nicht
vollständig erfasst werden können. Diese Tatsache macht es jedoch gerade so faszinierend,
sich mit dem hoch dynamischen, komplexen und selbstorganisierenden menschlichen Or-
ganismus immer wieder aufs Neue auseinanderzusetzen.
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Anhang A

Armmodell

A.1 Optimierung zur Bestimmung der Startbeding-

ungen

1 %===================================================================================
2 % Optimierung der Startbedingungen ( main f i l e )
3 %===================================================================================
4 c l e a r
5 a n g l e v e c t o r = 0 . 8 : 0 . 1 : 2 . 4 ;
6 f o r i =1: l ength ( a n g l e v e c t o r )
7 MP optim . phi = a n g l e v e c t o r (1 , i ) ;
8 MP optim . ph i De l ta =0.01; %[ rad ]
9

10 % Eingabe der ver sch i edenen Modal i taeten
11 %===================================================================================
12 %−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−
13 % Kraft−Laengen−Kurve des CE
14 %−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−
15 % 1 = Exponent ia l funkt ion ( nach Moerl e t a l . , 2012)
16 % 0 = Parabel ( nach Kistemaker et a l . , 2006)
17 MP optim . mode Fisom = 1 ;
18

19 %−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−
20 % Kraft−Laengen−Kurve des SEE
21 %−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−
22 % 1 = SEE mit nicht−l i n e a r−−l i n e a r e r Uebergang ( nach Moerl e t a l . , 2012)
23 % 0 = SEE a l s nicht−l i n e a r e quadrat i s che Funktion ( nach Kistemaker et a l . , 2006)
24 MP optim . mode SEE = 1 ;
25

26 %−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−
27 % Aktivierungsdynamik
28 %−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−
29 % 1 = Hatze
30 % 0 = Zajac
31 MP optim . mode Activation = 1 ;
32 save MP optim MP optim
33

34 % Startbedingungen
35 %===================================================================================
36 % man sucht zunaechst e in e Startbedingung ( St imulat ionskombinat ionen ) , f u e r d i e d i e
37 % Nebenbedingung e r f u e l l t i s t :
38 STIM start (2 ) = 0 . 0 8 ;
39 STIM start (4 ) = STIM start (2 ) ;
40 fhand le = @(STIM1) M sum init 0 (STIM1 , STIM start (2 ) ) ;
41 STIM start (1 ) = f z e r o ( fhandle , [ 0 1 ] ) ;
42 STIM start (3 ) = STIM start (1 ) ;
43 c l e a r fhand le
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44 % Optimierung
45 %===================================================================================
46 optimproblem . s o l v e r = ’ fmincon ’ ;
47 optimproblem . o b j e c t i v e = @ l f s t i f f n e s s ; % Wert der Optimierung , der minimiert wird
48 optimproblem . x0 = STIM start ;
49 optimproblem . Aineq = [ ] ;
50 optimproblem . bineq = [ ] ;
51 optimproblem . Aeq = [ ] ;
52 optimproblem . beq = [ ] ;
53 optimproblem . lb = [ 0 . 0 0 1 0 .001 0 .001 0 . 0 0 1 ] ;
54 optimproblem . ub = [ 1 1 1 1 ] ;
55 optimproblem . nonlcon = @M sum end ; % Nebenbedingung : M sum=0!
56

57 opt ions = opt imopt ions ( ’ fmincon ’ ) ;
58 opt ions = opt imopt ions ( opt ions , ’ Display ’ , ’ no t i f y−d e t a i l e d ’ ) ;
59 opt ions = opt imopt ions ( opt ions , ’ MaxFunEvals ’ , 3000) ;
60 opt ions = opt imopt ions ( opt ions , ’ MaxIter ’ , 1000) ;
61 opt ions = opt imopt ions ( opt ions , ’ TolFun ’ , 1e−6) ;
62 opt ions = opt imopt ions ( opt ions , ’TolX ’ , 1e−6) ;
63 opt ions = opt imopt ions ( opt ions , ’ PlotFcns ’ ,
64 {@optimplotx @optimplotfunccount @opt imp lo t cons t rv i o l a t i on @opt implot s teps i ze }) ;
65 opt ions = opt imopt ions ( opt ions , ’ Algorithm ’ , ’ i n t e r i o r−point ’ ) ;
66 opt ions = opt imopt ions ( opt ions , ’ FinDiffType ’ , ’ c e n t r a l ’ ) ;
67 opt ions = opt imopt ions ( opt ions , ’ Object iveLimit ’ , −1e20 ) ;
68 opt ions = opt imopt ions ( opt ions , ’ TolCon ’ , 1e−6) ;
69 optimproblem . opt ions = opt ions ;
70

71 [ x , f v a l ] = fmincon ( optimproblem ) ;
72 toc
73

74 % E r s t e l l e n der Lookup−Tabel len f u e r den C o n t r o l l e r
75 %===================================================================================
76 STIM flex mono=x (1) ;
77 STIM ext mono=x (2) ;
78 STIM flex bi=x (3) ;
79 STIM ext bi=x (4) ;
80

81 [ lookup lCE , lookup lMTC]=lCE end ( STIM flex mono , STIM ext mono , STIM flex bi , STIM ext bi ) ;
82

83 l CE f lex mono=lookup lCE (1) ;
84 l CE ext mono=lookup lCE (2) ;
85 l C E f l e x b i=lookup lCE (3) ;
86 l CE ext b i=lookup lCE (4) ;
87

88 l MTC flex mono=lookup lMTC (1) ;
89 l MTC ext mono=lookup lMTC (2) ;
90 l MTC f lex bi=lookup lMTC (3) ;
91 l MTC ext bi=lookup lMTC (4) ;
92

93

94 [ lookup q ]=q end ( STIM flex mono , STIM ext mono , STIM flex bi , STIM ext bi , l CE flex mono ,
95 l CE ext mono , l C E f l e x b i , l CE ext b i ) ;
96

97 [ lookup F , lookup M]=F MTC( STIM flex mono , STIM ext mono , STIM flex bi , STIM ext bi ) ;
98

99 t ext={ ’ phi ’ ’ STIM flex mono ’ ’ STIM ext mono ’ ’ STIM flex bi ’ ’ STIM ext bi ’
100 ’ lCE flex mono ’ ’ lCE ext mono ’ ’ l C E f l e x b i ’ ’ lCE ext b i ’
101 ’ q f l ex mono ’ ’ q ext mono ’ ’ q f l e x b i ’ ’ q e x t b i ’
102 ’ F f lex mono ’ ’ F ext mono ’ ’ F f l e x b i ’ ’ F ex t b i ’
103 ’ M flex mono ’ ’ M ext mono ’ ’ M f l ex b i ’ ’ M ext bi ’ ’ M gesamt ’ ’ K i l f ’
104 ’ lMTC flex mono ’ ’ lMTC ext mono ’ ’ lMTC flex bi ’ ’ lMTC ext bi ’ } ’ ;
105 werte={MP optim . phi , STIM flex mono , STIM ext mono , STIM flex bi , STIM ext bi ,
106 lookup lCE (1) , lookup lCE (2) , lookup lCE (3) , lookup lCE (4) ,
107 lookup q (1) , lookup q (2) , lookup q (3) , lookup q (4) ,
108 lookup F (1) , lookup F (2) , lookup F (3) , lookup F (4) ,
109 lookup M (1) , lookup M (2) , lookup M (3) , lookup M (4) , lookup M (5) , f va l ,
110 lookup lMTC (1) , lookup lMTC (2) , lookup lMTC (3) , lookup lMTC (4) } ’ ;
111
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112 lookup end { i }=[ text , werte ] ;
113 end ;
114

115 %===================================================================================
116 % Z i e l f u n k t i o n f u e r l f s t i f f ( maximale quasi−s t a t i s c h e S t e i f i g k e i t ) :
117 %===================================================================================
118

119 % Die quasi−s t a t i s c h e S t e i f i g k e i t Delta M/ De l ta ph i s o l l maximal werden .
120

121 f unc t i on l f s t i f f = l f s t i f f n e s s (STIM)
122

123 load MP optim
124

125 M m Delta = M sum Kilf (MP optim . phi−MP optim . phi Delta ,STIM(1) ,STIM(2) ,STIM(3) ,STIM(4) ,
126 MP optim . mode Fisom , MP optim . mode SEE , MP optim . mode Activation ) ;
127 M p Delta = M sum Kilf (MP optim . phi+MP optim . phi Delta ,STIM(1) ,STIM(2) ,STIM(3) ,STIM(4) ,
128 MP optim . mode Fisom , MP optim . mode SEE , MP optim . mode Activation ) ;
129

130 l f s t i f f = ( M p Delta−M m Delta ) /(2∗MP optim . ph i De l ta ) ;
131 end
132

133 %===================================================================================
134 % Z i e l f u n k t i o n f u e r l f s t i f f ( minimale Summe der St imulat ionen ) :
135 %===================================================================================
136

137 % Die Summe der v i e r Muske l st imulat ionen s o l l minimal werden .
138

139 f unc t i on l f s t i f f = l f s t i f f n e s s (STIM)
140

141 load MP optim
142

143 l f s t i f f = 1/(STIM(1)+STIM(2)+STIM(3)+STIM(4) ) ;
144 end

A.2 Optimierung der Verstärkungsfaktoren kp

1 %===================================================================================
2 % Optimierung der Vers taerkungs faktoren k p :
3 %===================================================================================
4 % Bestimme Start− und Endzeitpunkt
5 s t a r t t i m e=f i n d ( round ( tout ∗10) /10 == 2 . 0 , 1 , ’ f i r s t ’ ) ;
6 end time=f i n d ( round ( tout ∗10) /10 == 2 . 5 , 1 , ’ f i r s t ’ ) ;
7

8 % Berechnung f u e r Flexionsbewegung
9 i f ang le end > a n g l e s t a r t

10

11 v e c o p t i m k n i c k f l e x=
12 f i n d (Out Arm( s t a r t t i m e : end , 7 ) > a n g l e s t a r t +0.01 ,1 , ’ f i r s t ’ ) ;
13 [ p eak s f l ex , i n d p e a k s f l e x ]=
14 f i ndpeaks (Out Arm ( ( v e c o p t i m k n i c k f l e x+s t a r t t i m e ) : end , 7 ) ) ;
15

16 max angle=max(Out Arm ( : , 7 ) ) ;
17 max vel=max(Out Arm (200 : end , 8 ) )
18 b=s ign (Out Arm( v e c o p t i m k n i c k f l e x+s t a r t t i m e : end , 8 ) ) ;
19 phi mode=Out Arm( v e c o p t i m k n i c k f l e x+s t a r t t i m e : end , 7 ) ;
20

21 i f max angle > angle end +0.001
22 i n d v e l=f i n d (b==−1,1, ’ f i r s t ’ ) ;
23 phi v0=max( phi mode ( i n d v e l ) ) ;
24

25 % Berechnung von Term E 1 :
26 e1 norm=abs ( angle end−a n g l e s t a r t ) /(2∗ pi / s q r t (60/0 .0779) ) ;
27 e r r o r 1 =1/abs ( max vel ) ∗e1 norm ;
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28 % Berechnung von Term E 2 :
29 e r r o r 2=abs ( phi v0−(ang le end ) ) /abs ( angle end−a n g l e s t a r t ) ;
30

31 e l s e
32 % Berechnung von Term E 1 :
33 e1 norm=abs ( angle end−a n g l e s t a r t ) /(2∗ pi / s q r t (60/0 .0779) ) ;
34 e r r o r 1 =1/abs ( max vel ) ∗e1 norm ;
35 % Berechnung von Term E 2 :
36 e r r o r 2 =0;
37

38 end
39

40 % Berechnung f u e r Extensionsbewegung
41 e l s e
42

43 vec opt im kn i ck ext=
44 f i n d (Out Arm( s t a r t t i m e : end , 7 ) < a n g l e s t a r t −0.01) ;
45 [ p eak s f l ex , i nd peaks ex t ]=
46 f i ndpeaks (−1∗(Out Arm( vec opt im kn i ck ext (1 )+s t a r t t i m e : end , 7 ) ) ) ;
47

48 min angle=min (Out Arm ( : , 7 ) ) ;
49 min vel=min (Out Arm (200 : end , 8 ) )
50 b=s ign (Out Arm( vec opt im kn i ck ext (1 )+s t a r t t i m e : end , 8 ) ) ∗(−1) ;
51 phi mode=Out Arm( vec opt im kn i ck ext (1 )+s t a r t t i m e : end , 7 ) ;
52

53 i f min angle < angle end −0.001
54 i n d v e l=f i n d (b==−1,1, ’ f i r s t ’ ) ;
55 phi v0=min ( phi mode ( i n d v e l ) ) ;
56

57 % Berechnung von Term E 1 :
58 e1 norm=abs ( angle end−a n g l e s t a r t ) /(2∗ pi / s q r t (60/0 .0779) ) ;
59 e r r o r 1 =1/abs ( min vel ) ∗e1 norm ;
60 % Berechnung von Term E 2 :
61 e r r o r 2=abs ( phi v0−(ang le end ) ) /abs ( angle end−a n g l e s t a r t ) ;
62

63 e l s e
64 % Berechnung von Term E 1 :
65 e1 norm=abs ( angle end−a n g l e s t a r t ) /(2∗ pi / s q r t (60/0 .0779) ) ;
66 e r r o r 1 =1/abs ( min vel ) ∗e1 norm ;
67 % Berechnung von Term E 2 :
68 e r r o r 2 =0;
69 end
70 end
71 e1 ( i i )=e r r o r 1
72 e2 ( i i )=e r r o r 2
73 e r r o r end ( i i )=( e r r o r 1 ∗0.4+ e r r o r 2 )
74 v e l o c i t y e n d ( i i )=max( abs (Out Arm ( : , 8 ) ) )
75 end
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A.3 Blockschaltbild des Armmodells in Simulink

Im Folgenden sind die entsprechenden Simulink-Modelle für den neuronalen (Abb. A.1)
bzw. biophysikalischen Teil (Abb. A.2) des eingelenkigen Armmodells im Überblick dar-
gestellt.

Abbildung A.1: Simulink-Modell des open-loop (A) und Hybrid-Controllers (B) für das eingelenkige
Armmodell
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Die Zahlen [1], [2], [3] und [4] in den beiden Abbildungen A.1 und A.2 zeigen die
entsprechenden Schnittstellen zwischen dem neuronalen und biophysikalischen Teil. Vom
Controller werden neuronale Stimulationssignale an das jeweilige Muskelmodell gesendet.
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Abbildung A.2: Simulink-Modell der biophysikalischen Strukturen für das eingelenkige Armmodell

110



Anhang B

Menschmodell

B.1 Kategorisierung mechanischer Schwingungen

Um den Einfluss mechanischer Schwingungen auf den menschlichen Organismus zu er-
forschen, soll in diesem Abschnitt aufgezeigt werden, welches Spektrum an Schwingungen
existiert und wie sich diese in eine hierarchische Struktur einordnen lassen. Im Allgemeinen
beschreiben Schwingungen oszillierende Bewegungen um eine definierte Gleichgewichtsla-
ge (Mittellage). Dabei bestimmt die Amplitude die maximale Auslenkung einer Schwin-
gung und die Frequenz die Wiederholungsrate eines Zyklus. Bei mechanischen Schwingun-
gen unterscheidet man zwischen deterministischen und stochastischen Bewegungen [82].
Bei einer deterministischen Bewegung wird die Zeitentwicklung des Systemzustands in
der Zukunft aus der Kenntnis der Gegenwart bestimmt, d.h. es besteht eine funktionale
mathematische Abhängigkeit zwischen dem Augenblickswert f(t) der Zustandsgröße und
der Zeit t. Wie in Abb. B.1 dargestellt, lässt sich diese Art der Bewegung weiter untertei-
len: das Spektrum reicht von einzelnen nicht-periodischen Stößen, bis hin zu überlagerten
harmonischen Sinusschwingungen [25].

Schwingungen

deterministisch stochastisch

periodisch 
nicht 

periodisch

harmonisch
nicht 

harmonisch

stationär
nicht 

stationär

transient stoßartig

Abbildung B.1: Kategorisierung der verschiedenen oszillierenden Bewegungen (mod. nach Griffin [82]).

Für all diese Schwingungen geht man davon aus, dass die Funktion f(t) der schwin-
genden Größe bei wiederholter Messung unter gleichbleibenden Bedingungen den gleichen
Verlauf hat. In der Natur lassen sich jedoch viele Schwingungsvorgänge beobachten, bei
denen die Funktion f(t) bei jeder erneuten Realisierung der Bedingung einen anderen
Verlauf hat. In diesem Fall spricht man von einer sogenannten stochastischen Schwingung
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oder auch Zufallsschwingung. Eine solche stochastische Schwingung kann, im Gegensatz
zur deterministischen Schwingung nur durch mögliche Wahrscheinlichkeitsverteilungen
charakterisiert werden. Daraus kann dann zum Beispiel der Mittelwert und die Vertei-
lungsfunktion als Kenngröße und Kennfunktion bestimmt werden. Geht man davon aus,
dass dieser Mittelwert (Kenngröße) über die Zeit unveränderlich ist, dann spricht man
von einer stationären stochastischen Schwingung [27, S. 26]. Ändert sich diese Kenngröße
über die Zeit, spricht man von einer nicht-stationären stochastischen Schwingung [27, S.
36]. In der hier vorgestellten Simulationsstudie wird der Einfluss von drei unterschied-
lichen mechanischen Schwingungsprofilen auf den menschlichen Organismus untersucht:
harmonische Sinusschwingungen, stochastische Schwingungen und einzelne Stöße.

B.2 Segmentparameter

Die zur Implementierung notwendigen Massen, Trägheitsmomente, Längen und Körper-
schwerpunktslagen der einzelnen Segmente für die untere Extremität (zwei Fuß-, zwei
Unterschenkel-, zwei Oberschenkelsegmenten, Becken) sind dem anthropometrischen Da-
tensatz der NASA [190] entnommen und in der nachfolgenden Tabelle B.1 aufgeführt.
Die Massenschwerpunkte sowie Segmentorientierungen werden als Koordinaten des glo-
balen Referenzkoordinatensystems angegeben. Der Ursprung des Referenzkoordinaten-
systems liegt zwischen den beiden Fußsegmenten am Boden, wobei die globale z-Achse
(Longitudinalachse des Körpers) durch den Massenschwerpunkt des Beckens geht (vgl.
Abb. 4.5). Die anatomischen Daten wie Wirbelbreite und -tiefe, Wirbelhöhe sowie Po-
sition, Orientierung und Massenschwerpunkt gehen aus verschiedenen Literaturquellen
hervor [6, 12, 34, 53, 72, 140, 202–204, 204] und können über Skalierungsfunktionen an
eine individuelle Modellgeometrie angepasst werden (hier: männlicher Proband mit einer
Körpergröße von 1.78 m und einer Körpermasse von 68 kg). Die im Modell verwendeten
Geometrieparameter der einzelnen Wirbelkörper sind in Tabelle B.1 angegeben.

Tabelle B.1: Übersicht der anthropometrischen Segmentdaten (von cranial nach caudal) des implemen-
tierten Menschmodells mit einer Gesamtmasse von m=68 kg und einer Größe von h=1.78 m bezüglich
des globalen Referenzkoordinatensystems.

Segment Masse [kg] Trägheit [kgm2] Schwerpunktkoordinaten [m] Orientierung [◦]

Ix Iy Iz x y z

Fuß 0.950 0.04e−1 0.04e−1 0.01e−1 0.069 ± 0.115 0.0150 0.000

Unterschenkel 2.980 0.43e−1 0.42e−1 0.04e−1 0.005 ± 0.115 0.2920 0.000

Oberschenkel 7.030 1.21e−1 1.25e−1 0.24e−1 0.005 ± 0.115 0.7250 0.000

Becken 8.810 0.73e−1 0.38e−1 0.97e−1 0.000 0.000 0.9500 0.000

Lendenwirbel L5 0.054 1.00e−5 1.00e−5 2.00e−5 -0.0176 0.000 1.0247 10.6710

Lendenwirbel L4 0.051 0.97e−5 0.97e−5 1.40e−5 -0.0116 0.000 1.0631 3.7133

Lendenwirbel L3 0.480 0.86e−5 0.86e−5 1.20e−5 -0.0124 0.000 1.1020 -5.1099

Lendenwirbel L2 0.044 0.75e−5 0.75e−5 1.00e−5 -0.0179 0.000 1.1396 -11.762

Lendenwirbel L1 0.039 0.61e−5 0.61e−5 0.84e−5 -0.0266 0.000 1.1740 -15.038

Oberkörper-Kopf-Arm 36.800 -0.0207 0.000 1.2144 -15.3737
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B.3 Muskelparameter

In Tabelle B.2 sind alle implementierten Muskel-Sehnen-Einheiten für das in dieser Ar-
beit verwendete komplexe Menschmodell im Überblick dargestellt. Die in der zweiten
Spalte dokumentierten Literaturangaben verweisen auf die referenzierten anatomischen
Ansatz- und Ursprungspunkte (Verlauf) der Muskeln als auch auf die spezifischen Mus-
kelparameter, wie maximale isometrische Kraft Fmax

i , optimale Faserlänge lCE,opt
i und

Sehnen-Nulllänge lSEE,0
i .

Tabelle B.2: Übersicht der implementierten Muskel-Sehnen-Einheiten für die untere Extremität und
den Oberkörper.

Muskeln der unteren Extremität

Tibialis anterior & posterior Günther [85], Günther & Ruder [86]

Flexor & Extensor hallucis longus Hoy et al. [107]

Flexor & Extensor digitorum longus Hoy et al. [107]

Soleus Günther [85], Günther & Ruder [86]

Gastrocnemius lateralis & medialis Günther [85], Hoy et al. [107]

Peroneus longus & brevis Hoy et al. [107]

Plantaris Platzer [215]

Popliteus Platzer [215]

Vastus lateralis, medialis & intermedialis Günther [85], Günther & Ruder [86]

Rectus femoris Günther [85], Günther & Ruder [86]

Semimembranosus Günther [85], Günther & Ruder [86]

Semitendinosus Günther [85], Günther & Ruder [86]

Bicpes femoris longus & brevis Günther [85], Günther & Ruder [86]

Sartorius Hoy et al. [107]

Gluteus

maximus Günther [85], Günther & Ruder [86]

medius & minimus Hoy et al. [107]

Piriformis Platzer [215]

Tensor fasciae latae Hoy et al. [107]

Iliacus Günther [85], Günther & Ruder [86]

Adductor

magnus longus, magnus brevis & longus Günther [85], Günther & Ruder [86]

minimus Platzer [215]

Pectineus Hoy et al. [107]

Gracilis Hoy et al. [107]

Muskeln des Oberkörpers

Multifidus [25] Rupp et al. [237]

Errector spinae

Iliocostalis lumborum pars lumborum [4] Rupp et al. [237],

Iliocostalis lumborum pars thoracis [8] Christophy et al. [38], Bogduk et al. [23], Macintosh & Bogduk
[168], Macintosh & Bogduk [169]

Longissimus thoracis pars lumborum [5] Rupp et al. [237]

Longissimus thoracis pars thoracis [21] Christophy et al. [38], Bogduk et al. [23], Macintosh & Bogduk
[168], Macintosh & Bogduk [169]

Intertransversarii mediales [4] Rupp et al. [237]

Rectus abdominis [1] Rupp et al. [237]

Obliquus

internus abdominis [6] Rupp et al. [237]

externus abdominis [6] Rupp et al. [237]

Psoas [11] Rupp et al. [237]
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Da im Rahmen dieser Arbeit die Rückenmuskulatur für den thorakalen Bereich ergänzt
wurde, sind die zur Implementierung notwendigen spezifischen Muskelparameter ausführ-
lich in Tabelle B.3 zusammengefasst. Die Werte für die maximale isometrische Kraft Fmax

i

können direkt aus der Literatur entnommen werden [38], wohingegen lCE,opt
i und lSEE,0

i

zunächst in Abhängigkeit der tatsächlichen Modellgeometrie bestimmt werden müssen.
Für ein Großteil verschiedener Muskelgruppen kann ein spezifisches Verhältnis mratio

i =
lCE
i /lMTU

i der Muskelfaserlänge zur Gesamtmuskellänge angegeben bzw. aus anatomischen
Skizzen abgeschätzt werden. Im ersten Zeitschritt der Simulation kann die initiale Gesamt-
muskellänge lMTU,init

i bestimmt werden und somit die Faserlänge lCE
i,t=0 = mratio · lMTU,init

i

berechnet werden. Unter der Annahme lCE
i,t=0 = lCE,opt

i ergibt sich die Nulllänge des seriell-

elastischen Elements lSEE,0
i = lMTU,init

i − lCE,opt
i . Alle weiteren notwendigen, unspezifischen

Eingabeparameter für die Muskel-Sehnen-Einheiten sind identisch zu den Angaben in
Tabelle 4.1 in Kapitel 4.2.1.

Tabelle B.3: Spezifische Muskelparameter für die in dieser Arbeit ergänzte Rückenmuskulatur im tho-
rakalen Bereich: die maximale isometrische Kraft Fmax

i und optimale Faserlänge lCE,opt
i des kontraktilen

Elements (CE), sowie die Nulllänge lSEE,0
i des seriell-elastischen Elements (SEE). Die Werte für Fmax

i

sind aus Christophy et al. [38] entnommen. Zur Bestimmung von lCE,opt
i und lSEE,0

i wurde ein Verhältnis
mratio

i = 0.66 auf Grundlage der Arbeiten von Christophy et al. [38] und Bogduk [22] angenommen.

Muskel Faszikel Fmax [N] lSEE,0 [m] lCE,opt [m]

Iliocostalis lumborum pars thoracis ILpT R5 11.00 0.131347 0.254968

ILpT R6 14.00 0.124307 0.241302

ILpT R7 18.00 0.116110 0.225390

ILpT R8 16.00 0.107552 0.208778

ILpT R9 23.00 0.099244 0.192651

ILpT R10 46.00 0.091156 0.176950

ILpT R11 57.00 0.080041 0.155373

ILpT R12 68.00 0.069157 0.134247

Longissimus thoracis pars thoracis LTpL T1 13.00 0.120236 0.233399

LTpL T2 26.00 0.122346 0.237495

LTpL T3 26.00 0.122066 0.236952

LTpL T4 10.00 0.121922 0.236672

LTpL T5 10.00 0.121894 0.236618

LTpL T6 15.00 0.134178 0.260462

LTpL T7 18.00 0.135193 0.262434

LTpL T8 29.00 0.131416 0.255102

LTpL T9 34.00 0.122286 0.237378

LTpL T10 37.00 0.111999 0.217409

LTpL T11 38.00 0.099198 0.192560

LTpL T12 32.00 0.085972 0.166888

LTpL R4 10.00 0.122605 0.237997

LTpL R5 10.00 0.125111 0.242862

LTpL R6 15.00 0.132980 0.258138

LTpL R7 18.00 0.134549 0.261184

LTpL R8 29.00 0.130743 0.253795

LTpL R9 34.00 0.121233 0.235335

LTpL R10 37.00 0.111114 0.215692

LTpL R11 38.00 0.097471 0.189209

LTpL R12 32.00 0.079030 0.153410
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B.4 ApplyForce und EvalUserForce

1 // //////////////////////////////////////////////////////////////////////
2 // ApplyForce
3 // /////////////////////////////////////////////////////////////////////
4

5 i f ( t >0.0) {
6 POINT r1000 = { 0 . 0 , 0 . 0 , 0 . 0 , 0 . 0 } ;
7 POINT r1001 = { 0 . 0 , 0 . 0 , 0 . 0 , 0 . 0 } ;
8 double ∗ uf1000 ;
9 uf1000 = new double [ 3 ] ;

10 double utq1000 [ 3 ] = { 0 .0 , 0 . 0 , 0 . 0 } ;
11

12 // load the data from the f i l e i n to the s to rage
13 // @param input Path to the f i l e with the a c c e l e r a t i o n measurements
14 // @param number o f heading l i n e s be f o r e the a c c e l e r a t i o n s
15

16 char ∗ i n p u t f i l e = ”Eingabe Demoa org . txt ” ;
17

18 IO Daten ( i n p u t f i l e , 1) ;
19 // w r i t e s the domain with a v a i l a b l e data f o r i n t e r p o l a t i o n to standard output
20 i f ( t ==0.0) cout << ”Experimental data a v a i l a b l e f o r t = [ ”
21 << Daten . s t o rage . time . f r o n t ( ) << ” , ”
22 << Daten . s t o rage . time . back ( ) << ” ] ” << endl ;
23

24 f o r ( i n t extacce l ID=(nMUSC+nIVD+nLIG) ; extacce l ID < (nMUSC+nIVD+nLIG+nEXTACCEL) ;
extacce l ID++ ) {

25 // c a l c u l a t e s i n g l e user f o r c e
26 EvalUserForceCUELA ( Daten , t , extacce l ID , u s e r f o r c e c t r l [ ex tacce l ID ] , r1000 ,

r1001 , uf1000 , utq1000 ) ;
27 i f ( ( t >0.5) && ( t <2.0) ) {
28 ApplyForce ( uf1000 , r1000 , u s e r f o r c e c t r l [ ex tacce l ID ] . idx0 , r1001 ,

u s e r f o r c e c t r l [ extacce l ID ] . idx1 , utq1000 , P0 ) ;
29 }
30

31 }
32 d e l e t e [ ] uf1000 ;
33

34 }
35

36

37 // /////////////////////////////////////////////////////////////////////
38 // EvalUserForceCUELA
39 // /////////////////////////////////////////////////////////////////////
40

41 void EvalUserForceCUELA ( IO Daten , double time , i n t muscID , U s e r f o r c e C t r l &c t r l ,
POINT r0 , POINT r1 , double ∗ f o r c e , double ∗ torque ) {

42

43 // func t i on v a r i a b l e s
44 double f 0 [ 3 ] , t 0 [ 3 ] ;
45 MAT4 Mtrd0 ;
46 // d e f i n e vars and s e t to zero
47 POINT r1 0 = { 0 . 0 , 0 . 0 , 0 . 0 , 0 . 0 } ;
48 POINT v1 0 = { 0 . 0 , 0 . 0 , 0 . 0 , 0 . 0 } ;
49 double w1 0 [ 3 ] = { 0 .0 , 0 . 0 , 0 . 0 } ;
50 double car [ 3 ] = { 0 .0 , 0 . 0 , 0 . 0 } ;
51 // get g l o b a l coo rd ina t e s from l o c a l t r i a d s
52 g e t g l o b a l c o o r d i n a t e s ( c t r l , r0 , r1 , r1 0 , v1 0 , w1 0 , car , Mtrd0 ) ;
53 // i n i t f o r c e , torque
54 f 0 [ 0 ] = 0 . 0 ; f 0 [ 1 ] = 0 . 0 ; f 0 [ 2 ] = 0 . 0 ;
55 t 0 [ 0 ] = 0 . 0 ; t 0 [ 1 ] = 0 . 0 ; t 0 [ 2 ] = 0 . 0 ;
56 f o r c e [ 0 ] = 0 . 0 ; f o r c e [ 1 ] = 0 . 0 ; f o r c e [ 2 ] = 0 . 0 ;
57 torque [ 0 ] = 0 . 0 ; torque [ 1 ] = 0 . 0 ; torque [ 2 ] = 0 . 0 ;
58

59 double f r equenz = 12 ;
60 double seat mass = 50 ;
61 double amplitude = 0 . 0 0 3 ;
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62 double t i m e o f f s e t= 0 . 5 ;
63

64 // Harmonic O s c i l l a t i o n s
65 f o r c e [ 0 ] = 0 ;
66 f o r c e [ 1 ] = 0 ;
67 f o r c e [ 2 ] = (2∗3 .1416∗ f r equenz ) ∗ (2∗3 .1416∗ f r equenz ) ∗ amplitude ∗ s i n (2∗3 .1416∗

f r equenz ∗ time −2∗3.1416∗ f r equenz ∗ t i m e o f f s e t ) ∗ seat mass ;
68

69

70 // OUTPUT
71 MAT4 Mtrd0i ;
72 i n v e r s ( Mtrd0 , Mtrd0i ) ;
73 MAT3 Raux ;
74 mcopy43 ( Mtrd0i , Raux ) ;
75 // trans form f o r c e / torque from TOA−frame on body 0 to g l o b a l
76 moltmv3 ( Raux , f o r c e , f 0 ) ;
77 moltmv3 ( Raux , torque , t 0 ) ;
78

79 // save f o r output
80 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . r0 [ 0 ] = r0 [ 0 ] ;
81 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . r0 [ 1 ] = r0 [ 1 ] ;
82 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . r0 [ 2 ] = r0 [ 2 ] ;
83 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . r1 [ 0 ] = r1 [ 0 ] ;
84 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . r1 [ 1 ] = r1 [ 1 ] ;
85 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . r1 [ 2 ] = r1 [ 2 ] ;
86 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . dr [ 0 ] = r1 0 [ 0 ] ;
87 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . dr [ 1 ] = r1 0 [ 1 ] ;
88 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . dr [ 2 ] = r1 0 [ 2 ] ;
89 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . dv [ 0 ] = v1 0 [ 0 ] ;
90 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . dv [ 1 ] = v1 0 [ 1 ] ;
91 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . dv [ 2 ] = v1 0 [ 2 ] ;
92 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . f [ 0 ] = f 0 [ 0 ] ;
93 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . f [ 1 ] = f 0 [ 1 ] ;
94 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . f [ 2 ] = f 0 [ 2 ] ;
95 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . t [ 0 ] = t 0 [ 0 ] ;
96 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . t [ 1 ] = t 0 [ 1 ] ;
97 u s e r f o r c e c t r l [ muscID ] . t [ 2 ] = t 0 [ 2 ] ;
98

99 r e turn ;
100 }

B.5 UserSetMKS

1 // //////////////////////////////////////////////////////////////////////
2 // This f i l e i s the d e f a u l t code− f i l e f o r s e t t i n g v a r i a b l e s o f mks
3 // system be fo r e s tepp ing in to i n t e g r a t o r p roce s s .
4 // /////////////////////////////////////////////////////////////////////
5

6 #inc lude ”u s r i n c l u d e . h”
7

8 // func t i on c a l l e d once during i n i t i a l i s a t i o n proce s s
9 // d i r e c t l y be f o r e UserODEInit and be f o r e f i r s t c a l l o f RightSide

10 // 1 . UserSetMKSInit , 2 . UserODEInit , 3 . RightSide
11 void UserSetMKSInit ( double time , double ∗ z , double ∗ zd , i n t ndof , i n t nusrode ) {
12

13 // Read s t a t e v e c t o r . dsv and s e t z
14 i f ( r e a d s t a t e v e c t o r == 1) {
15 c e r r << ”In f o ! Read s t a t e vec to r . . . ” ;
16 InputStateVector ( z , ndof , nusrode ) ;
17 }
18

19 // func t i on c a l l e d once per time increment be f o r e s tepp ing in to i n t e g r a t i o n
proce s s

20 void UserSetMKS ( double time , double ∗ z , double ∗ zd , i n t ndof , i n t nusrode ) {
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21

22 // do i f s i g n a l c a l l e d
23 i f ( s i m g o t s i g == 1) {
24 c e r r << ”In f o ! S i gna l c a l l e d at time = ” << time << endl ;
25 c e r r << ”In f o ! Output s t a t e vec to r to d i sk . . . ” ;
26 OutputStateVector ( time , z , ndof , nusrode ) ;
27 c e r r << ” f i n i s h e d ! ” << endl ;
28 s i m g o t s i g = 0 ;
29 } ;
30

31 // harmonic o s c i l l a t i o n s
32 i f ( ( time >0.5)&&(time <1.0) ) {
33 // manipulate s t a t e vec to r to p r e s c r i b e k inemat ic s o f s ea t
34 // s e t number o f dof f o r k inemat ic c o n t r a i n t
35 i n t n d o f k i n c o n t r a i n t = 43 ;
36 double OFFSET = 0 . 4 4 ; // [m]
37 double AMP = 0 . 0 0 3 ; // [m]
38 double FREQ = 10 ; // [ Hz ]
39 double omega = 2 .0 ∗ PI ∗ FREQ; // [1/ s ]
40 double timeOFFSET = 0 . 5 ; // [ s ]
41 // s e t g e n e r a l i s e d coord . d i r e c t l y and hard
42 z [ ndof + n d o f k i n c o n t r a i n t − 1 ] = OFFSET + ( AMP ∗ s i n ( omega ∗ time −

omega ∗ timeOFFSET) ) ;
43 }
44

45 // shock
46 i f ( time>=1.5 && time<=1.54){
47 // manipulate s t a t e vec to r to p r e s c r i b e k inemat ic s o f s ea t
48 // s e t number o f dof f o r k inemat ic cont ra in
49 i n t n d o f k i n c o n t r a i n t = 43 ;
50 double OFFSET = 0 . 4 4 ; // [m]
51 double AMP = 0 . 0 1 ; // [m]
52 double FREQ = 1 2 . 5 ; // 2 5 ; / / 1 2 . 5 ; // [ Hz ]
53 double omega = 2 .0 ∗ PI ∗ FREQ; // [1/ s ]
54 double timeOFFSET = 1 . 5 ; // [ s ]
55 double BESCH = 1 6 . 0 ;
56 double a AMP = (BESCH∗9 . 81 ) /( omega∗omega ) ;
57 // s e t g e n e r a l i s e d coord . d i r e c t l y and hard
58 z [ ndof + n d o f k i n c o n t r a i n t − 1 ] = OFFSET + ( a AMP ∗ s i n ( omega ∗ time −

omega ∗ timeOFFSET) ) ;
59

60

61 }

B.6 Hinsetzen

0 0.320 0.400 0.600 0.750

Zeit [s]

Abbildung B.2: Zeitlicher Verlauf für das Hinsetzen auf den Stuhl. Die Standbilder zeigen die Position
zum angegeben Zeitpunkt [s].
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[263] H. Seidel, R. Blúthner & B. Hinz. Application of finite-element models to predict
forces acting on the lumbar spine during whole-body vibration. Clinical Biomecha-
nics, 16:57–63, 2001.

[264] C. Y. Seow. Hill’s equation of muscle performance and its hidden insight on mole-
cular mechanisms. The Journal of General Physiology, 142(6):561–573, 2013.

[265] R. Shadmehr. The Equilibrium Point Hypothesis for Control of Movements. Tech-
nischer Bericht, Biomedical Engineering, Baltimore, 1998.

[266] R. Shadmehr & J. W. Krakauer. A computational neuroanatomy for motor control.
Experimental Brain Research, 185(3):359–381, 2008.

[267] R. Shadmehr & F. Mussa-Ivaldi. Adaptive Task of Dynamics during Learning of a
Motor task. Neuroscience, 74, 1994.

[268] R. Shadmehr & S. Wise. The Computational Neurobiolgogy of Reaching and Poin-
ting - A foundation of Motor Learning. Institute of Technology, Massachusetts,
2005.

[269] L. F. Shampine & M. K. Gordon. Computer-Lösung gewöhnlicher Differentialglei-
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Tab. 3.5 Übersicht der Ergebnisse von Modellvariationen der biophysikalischen

Strukturen für den open-loop Controller . . . . . . . . . . . . . . . . . 51
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in horizontaler und vertikaler Richtung . . . . . . . . . . . . . . . . . 90
Tab. 4.4 Referenzwerte für die Wirbelverschiebungen und -kräfte von L4/5 in
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