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Kurzfassung

Die gegenstindliche Arbeit befasst sich mit der Entwicklung eines biomechanischen
Ersatzmodells zur Simulation der menschlichen Bewegung auf einem Ruderergometer. Dieses
Modell wird in weiterer Folge zur Losung des inversen und des direkten dynamischen
Problems herangezogen.

Das entwickelte Starrkérpermodell stellt eine ebene 8-gliedrige kinematische Kette
dar, deren Glieder durch idealisierte Gelenke miteinander in Verbindung stehen. Fiir die
Simulationen wird ein Widerstandsmechanismus des Ergometers angenommen, der mit einem
Ventilator arbeitet. Die beriicksichtigten Muskeln entwickeln in den idealisierten Gelenken
Momente, die das Starrkérpermodell bewegen. Das verwendete biomechanische Muskel-
Sehnen Ersatzmodell setzt sich aus verschiedenen Federelementen und einem kontraktilen
Element zusammen.

Im Rahmen der Losung des inversen Problems wird das Modell dazu beniitzt, die bei
einer vorgegebenen menschlichen Bewegung auf einem Ruderergometer aufiretenden
Muskelkrafiverldufe zu berechnen. Da die verschiedenen Gelenke von mehr Muskeln
umspannt werden als dort Freiheitsgrade vorliegen, erhédlt man unterbestimmte
Gleichungssysteme, in denen mehr unbekannte Muskelkrifte auftreten als Gleichungen. Um
diese Aufgabe zu 16sen, wird auf ein Kriterium zuriickgegriffen, das unter der Einhaltung
entsprechender Rahmenbedingungen minimiert wird. Die berechneten Muskelkraftverldufe
stimmen im wesentlichen mit elektromyographischen Messungen aus der zur Verfligung
stehenden Literatur iiberein.

Zur Losung des direkten dynamischen Problems werden die neuronalen Erregungen
der beriicksichtigten Muskeln vorgegeben, um die menschliche Bewegung auf einem
Ruderergometer zu simulieren. Die Berechnung der Bewegung des mechanischen
Ersatzmodells erfolgt unter Verwendung der neuronalen Erregungen, des biomechanischen
Muskel-Sehnen  Ersatzmodells, der unterschiedlichen Gelenkgeometrien und der
Bewegungsgleichungen.



Abstract

The work at issue deals with the development of a biomechanical model to simulate the
human movement on a rowing ergometer. This model is subsequently used to solve the
inverse and the direct dynamic problem.

The developed rigid-body model represents a planar 8-link kinematic chain. The links
are connected by idealized joints. A resistance mechanism of the ergometer working with a
fan was assumed for the simulations. The considered muscles develop moments in the
idealized joints which move the rigid-body model. The used biomechanical muscle-tendon
model consists of different spring-elements and one contractile element.

Solving the inverse problem the model was used to calculate the courses of muscle
forces appearing during a predetermined human motion on a rowing ergometer. The different
joints are spanned by more muscles than there are degrees of freedom. This results in
underdetermined systems of equations with more unknown muscle forces than equations. In
order to solve this task a criterion was minimized under the consideration of corresponding
constraints. The calculated courses of muscle forces agree essentially with electromyographic
measurements reported in available literature.

Solving the direct dynamic problem the neural excitations of the considered muscles
were predetermined to simulate the human movement on a rowing ergometer. The motion of
the mechanical model was calculated by using the neural excitations, the biomechanical
muscle-tendon model, the various joint geometries and the equations of motion.
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Kapitel 1

Einleitung

1.1 Definition und Geschichte der Biomechanik

Die biomechanische Forschung ist eine relativ junge interdisziplindre Wissenschaft, die auf
Erkenntnisse der Anatomie, Physiologie und Mechanik zuriickgreift. Die Anatomie ist die
Lehre von der Struktur biologischer Systeme, die Physiologie ist die Lehre von den
funktionellen Zusammenhingen biologischer Systeme und die Mechanik, der élteste Zweig
der Physik, beschiftigt sich mit der Untersuchung der Bewegungen von Kérpermn und der mit
diesen Bewegungen verkniipften Krifte. Fiir die Biomechanik gibt es von verschiedensten
Autoren teils sehr allgemeine, teils sehr detaillierte Definitionen. Hier soll die Definition aus
Nigg und Herzog, 1994 angegeben werden:

Biomechanics is the science that examines forces acting upon and
within a biological structure and effects produced by such forces.

Frei iibersetzt besagt diese Definition, dass sich die Biomechanik mit inneren und 4dufleren
Kriften auf biologische Systeme und deren Auswirkungen beschiftigt.

Die geschichtlichen Wurzeln der Biomechanik reichen bis in die Zeit der griechischen Antike
zuriick (Nigg und Herzog, 1994).

Aristoteles (384-322 v. Chr.) kann als der erste Biomechaniker angesehen werden
(Martin, 1999). Er besal} ein aulergewohnliches Talent Vorgénge zu beobachten, und trat fiir
eine Verbindung der Physik mit dem Studium lebendiger Objekte ein. Sein Buch mit dem
Titel ,,Uber die Bewegungen der Tiere** basiert auf Beobachtungen und beschreibt erstmals
Korperbewegungen. Dieses Werk stellt sowohl die erste wissenschaftliche Ganganalyse als
auch die erste geometrische Analyse von Muskelaktionen dar. Aristoteles fasste die
Tierkorper als mechanische Systeme auf und verglich deren Bewegungen mit denen von
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Marionetten (McMahon, 1984). Dabei stellte er fest, dass die Sehnen die gleiche Rolle spielen
miissen wie die Fiden der Marionetten.

Herophilos (um 300 v. Chr.) legte das Fundament der modemen Anatomie durch
seinen systematischen Zugang zum Sezieren. Er unterschied erstmals zwischen Sehnen und
Nerven sowie zwischen Venen und Arterien. Seiner Ansicht nach ist nicht das Herz das
Zentrum menschlicher Intelligenz, wie es Aristoteles annahm, sondern das Gehirn.

Erasistratis (um 280 v. Chr.) beschrieb Muskeln erstmals als kontraktile Organe. Er
nahm an, dass es sich bei den Nerven um kleine Schlduche handelt (McMahon, 1984). Durch
diese Schiduche kdnnen Muskeln mit pneuma gefiillt werden, was zu einer Vergréerung des
Muskelumfangs und einer Kontraktion in Lingsrichtung fithrt und schliefilich die Gelenke
bewegt.

Archimedes (287-212 v. Chr.) gelangen auf dem Gebiet der Mathematik
bahnbrechende Entdeckungen, wie beispielsweise seine Studien iiber die Flichen und
Volumina krummliniger Flichen und Kémer zeigen. In der Mechanik entwickelte er die
Hebelgesetze. Bekannt wurde in diesem Zusammenhang sein Ausspruch: ,,Gebt mir einen
festen Punkt auflerhalb der Erde, und ich werde sie aus den Angeln heben*. Die Erfindung des
Flaschenzuges und der archimedischen Schraube, zur Férderung von Wasser, werden ihm
ebenfalls zugeschrieben. Die gréte Bekanntheit erlangte Archimedes mit der Entdeckung des
Archimedischen Prinzips, das den Aufirieb schwimmender oder untergetauchter Korper
beschreibt, und zu den grundlegendsten Gesetzten der Hydrostatik z&hlt.

Claudius Galenus (129-200) war Leibarzt von Kaiser Marcus Aurelius und
praktizierte als Gladiatorenarzt. Auf diese Weise konnte er, obwohl zu dieser Zeit Sektionen
an menschlichen Leichen verboten waren, die menschliche Anatomie kennen lernen. Er fiihrte
Sektionen an Hunden, Schafen und anderen Tieren durch. Galenius veréffentlichte nahezu
400 'Abhandlungen. Zu den bedeutendsten zihlt die Arbeit ,Uber den Nutzen der
Korperteile®, die fiir die ndchsten 1400 Jahre als das Standardwerk des medizinischen
Wissens galt (Martin, 1999). Er beschreibt den Muskeltonus, unterscheidet zwischen Skelett-,
Herz- und glatter Muskulatur sowie zwischen Agonisten und Antagonisten und legt somit den
Grundstein fiir die Wissenschaft der Myologie (Nigg und Herzog, 1994).

Leonardo da Vinci (1452-1519) beschiftigte sich im Rahmen seiner anatomischen
Studien mit der Bauweise, der Funktion und der Mechanik des menschlichen Kérpers, wobei
sein Hauptinteresse dem Studium der Muskeln galt. Er entwickelte dafiir eine eigene
Zeichentechnik, mit der er die verschiedenen anatomischen Strukturen plastisch zu Papier
brachte. Aus dem Blickwinkel der Physiologie betrachtet, erfasste Leonardo die Gesetze der
Muskelmechanik in ihrem Zusammenhang mit Knochen und Gelenken.

Andreas Vesalius (1514-1564) war der Meinung, dass menschliche Anatomie nur von
menschlichen Leichen gelernt werden kénne und nicht anhand von Tieren. Er stellte erstmals
Ergebnisse von Galenius in seinem Werk ,,Fabrica“ ernsthaft in Frage.

Galileo Galilei (1564-1642) forschte unter anderem auf dem Gebiet der Mechanik. Er
entwickelte Bewegungsgesetze fiir Geschosse und untersuchte die Pendelbewegung. Galileo
Galilei formulierte die Fallgesetze, mit denen er die aristotelische Lehrmeinung, nach welcher
die Fallgeschwindigkeit dem Gewicht eines Korpers proportional sei, wiederlegte. Er
beschiftigte sich mit der Biomechanik des menschlichen Sprunges und der Struktur von
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Knochen, analysierte den Gang von Pferden und Insekten und beschrieb, wann ein
menschlicher Kérper ohne Bewegung schwimmen kann.

Santorio Santorio (1562-1636) war einer der ersten Wissenschaftler, der mechanische
Methoden in der Medizin einsetzte. Er verwendete unter anderem ein Thermometer, um die
Korpertemperatur zu messen. Einen Grofiteil seiner Zeit verbrachte er in einem als Waage zu
bezeichnenden Apparat, um Anderungen seiner Kérpermasse zu studieren. Dabei stellte er
fest, dass die tdgliche Verdnderung seiner Korpermasse an 1.25 kg heranreicht. Seine
Experimente legten den Grundstein fiir die Erforschung des Stoffwechsels (Nigg und Herzog,
1994).

Johannes Kepler (1571-1630) nahm an, dass die Sonne eine Kraft ausiibt, die sich mit
gréBerer Entfernung verringert und die Planeten in ihren Umlaufbahnen hilt. Er entdeckte,
dass die Planetenbahnen nicht kreisformig sind, wie es alle bisherigen Modelle annahmen. In
seinen beiden Werken ,,Neue Astronomie* und ,,Weltharmonik* formulierte er drei Gesetze,
welche die Bewegung der Planeten um die Sonne beschreiben und die heute als die drei
Kepler’schen Gesetzte bekannt sind.

William Harvey (1578-1657) erkannte den mechanischen Charakter des vaskulédren
Systems, entdeckte den Blutkreislauf und beschrieb die Funktion des Herzens als dessen
Pumpe. Seine Erkenntnisse bezog er aus der Sektion einer gro3en Anzahl von Versuchstieren.
Da er kein Mikroskop zu Verfligung hatte, konnte er die kleinsten Blutgefidfe, die Kapillaren,
nicht erkennen. Dennoch vermutete er, dass es solche geben miisste. Mit seinen Entdeckungen
bereitete er das Fundament fiir die modeme Physiologie.

Rene Descartes (1596-1650) war in Mathematik, Wissenschaft und Philosophie titig.
Fine seiner herausragendsten Leistungen auf dem Gebiet der Mathematik war die
Systematisierung der analytischen Geometrie. Durch die Einfiihrung von Koordinaten war er
in der Lage, geometrische Punkte in der Ebene oder im Raum durch Paare oder Tripel von
Zahlen darzustellen. Thm zu Ehren wird heute jedes Koordinatensystem mit paarweise
aufeinander senkrecht stehenden Achsen, die alle dieselbe gleichmiBige Unterteilung
besitzen, als ein kartesisches Koordinatensystem bezeichnet. Descartes betonte die
Notwendigkeit der theoretischen Mechanik in der Physiologie und entwickelte ein komplexes
Tiermodell, das auch die Nervenfunktion enthielt.

Giovanni Borelli (1608-1679) verwendete mechanische Konzepte, um die Funktion
des muskulo-skelettiren Systems zu beschreiben. In seinem Buch ,,Uber die Bewegungen der
Tiere* greift er dabei zum Beispiel auf Hebel und Seilziige zuriick. Er beschiftigte sich mit
der Funktion von Muskeln und der durch sie hervorgerufenen Bewegungen und fiihrte
Untersuchungen zur Bestimmung des Ko6rperschwerpunktes durch. Borelli war auch auf dem
Gebiet der Astronomie titig. Er nahm an, dass sich Kometen auf parabolischen Bahnen
bewegen und versuchte die Umlaufbahnen von Jupitermonden vorherzusagen.

Isaac Newton (1642-1727) gilt als der Begriinder der klassischen theoretischen Physik
und damit der exakten Naturwissenschaften. Als einer der bedeutendsten Wissenschaftler der
Neuzeit leistete er grundlegende Arbeiten in zahlreichen wissenschaftlichen Disziplinen. Die
wohl bekanntesten Entdeckungen machte er auf dem Gebiet der Mechanik. Mit der
Formulierung seiner drei Bewegungsgesetze legte er den Grundstein fiir die Dynamik. Er
wandte diese drei Axiome auf die Kepler’schen Gesetze der Bahnbewegung an und leitete das
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Gesetz der universellen Gravitation ab, das Newton den groBten Ruhm einbrachte. Die Idee
zu dieser Entdeckung kam Newton, als er einen Apfel beobachtete, der unter der Einwirkung
seines Gewichtes von einem Baum fiel. Daraus schlussfolgerte er, dass sich die Bewegung
des Mondes um die Erde durch die Wirkung einer dhnlichen Kraft erkldren lassen miisste.

Eadweard Muybridge (1830-1904) kann als Wegbereiter der Kinematographie
angesehen werden. Er setzte die Serienfotographie zur Beschreibung der Laufbewegung von
Pferden und spiter auch zur Betrachtung der Laufbewegung von Kindemn ein. Fiir seine
Aufnahmen verwendete er bis zu 24 Fotoapparate, die er nach einem festgelegten Schema
6ffnen und schlieBen konnte. Alleine zwischen 1884 und 1885 fielen bei seinen
Untersuchungen 781 Fotoplatten mit 20.000 Bildern an. Da die Synchronisation noch nicht
gewihrleistet werden konnte, waren Aussagen iiber den zeitlichen Zusammenhang der
Bewegungen nur in einem beschrénkten Ausmal3 méglich.

Etienne Jules Marey (1838-1904) 16ste dieses Problem mit Hilfe der Chrono-Zyklo-
Fotographie. Er verwendete Kameras, die mit einem rotierenden Schlitz vor der Optik
ausgestattet waren. Dadurch konnte man nun auch Raum-Zeit-Aussagen treffen. Marey trug
auch wesentlich zur Entwicklung der Dynamographie bei. Er entwickelte Kraftaufnehmer auf
pneumatischer Basis und fiihrte damit Messungen beim Gehen und Laufen durch. Daraus
bestimmte er die Vertikalbeschleunigungen des Kopfes. Die Probanden mussten damals
allerdings die gesamte Messapparatur mittragen.

Luigi Galvani (1737-1798) entdeckte, dass die Aktivitédt der Nerven elektrischer Natur
ist und kann als Begriinder der Neurophysiologie angesehen werden. Er legte an das Bein
eines toten Frosches und an die Nerven der Beinmuskel zwei unterschiedliche, leitende
Metallstibe. Sobald er die beiden Stdbe zusammenfiihrte, fingen die Muskeln an zu zucken.
Galvani vermutete, dass die elektrische Spannung vom Gewebe erzeugt worden sei, und
nannte sie ,,tierische Elektrizitit®,

Emil Du Bois De Raymond (1818-1922) stellte systematische Untersuchungen mittels
elektromyographischer Methoden an. Er zeigte, dass elektrische Impulse an Nerven entlang
wandern und stellte die Theorie auf, dass diese Impulse von einer erregten Zone des Nervs auf
eine benachbarte noch nicht erregte Zone iibertragen werden kénnen.

Wilhelm Braune und Otto Fischer (19. Jht.) fiihrten die ersten dreidimensionalen
Analysen des menschlichen Ganges durch, die sie in ihrem Buch ,,Der Gang des Menschen*
publizierten. Fiir diese Zwecke war es notwendig, massengeometrische KenngréBen des
menschlichen Korpers, wie die Teilmassen von K&rpersegmenten, verschiedene
Schwerpunktslagen und Trédgheitsmomente zu kennen. Im Rahmen einer experimentellen
Studie verwendeten sie zwei gefrorene Leichen, um diese Daten zu bestimmen. Die dabei
gewonnenen Ergebnisse wurden in lebensgrofle Zeichnungen iibertragen, die sie dann mit den
Fotographien von mehr als 100 Soldaten verglichen.

Nicholas Bernstein (1896-1966) entwickelte eine Methode zur Bewegungsmessung,
die auf mathematischen Analysen basiert. Seine Untersuchungen des menschlichen Ganges
waren dhnlich umfassend wie die von Braune und Fischer.

Archibald Vivian Hill (1886-1977) beschiftigte sich vorwiegend mit der Erkldrung der
mechanischen und strukturellen Funktionen von Muskeln. Seine Theorien entwickelte er auf
der Grundlage von Experimenten an isolierten Sartorius-Muskeln von Froschen. Hill bekam
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1922 den Nobelpreis fiir Physiologie und Medizin gemeinsam mit dem deutschen Chemiker
Otto Meyerhof fiir die Erforschung der chemischen und mechanischen Ereignisse der
Muskelkontraktion.

Andrew Huxley (1924-) erhielt 1963 den Nobelpreis fiir Physiologie und Medizin. Er
wandte physikalische Kenntnisse in der Muskelphysiologie an. So erklérte er die Kontraktion
von Muskeln durch seine Gleit-Filamenttheorie. Spiter erweiterte er seine Arbeiten, indem er
sich mit den Verbindungsmechanismen zwischen den Aktinfilamenten und den
Myosinfilamenten beschiftigte, um sein Querbriicken-Modell zu entwickeln.

In der Mitte des 20. Jahrhunderts kam es zu einer Intensivierung der biomechanischen
Forschung. Neue Subdisziplinen entwickelten sich, an den verschiedensten Universititen
wurden Lehrstiihle errichtet, internationale Biomechanik Vereinigungen wurden gegriindet
und interationale Kongresse abgehalten. Die Anzahl bedeutender Biomechaniker des 20.
Jahrhunderts ist bei weitem zu grofl, um hier niher auf sie eingehen zu kénnen. Neben der
Entwicklung neuer Theorien und vertiefender Einblicke durch die Weiterentwicklung von
Messgeriten und Messmethoden hielt die Simulationstechnik Einzug in die Biomechanik.
Durch eine entsprechende Modellierung ist es moglich, neben praktischen
Untersuchungsmethoden auch zusitzlich auf dem theoretischen Weg ein tieferes Verstindnis
fiir biomechanische Phidnomene zu entwickeln.

1.2 Aufgabenstellung

In der vorliegenden Arbeit soll ein biomechanisches Modell zur Simulation der menschlichen
Bewegung auf einem Ruderergometer entwickelt werden. Um diese Aufgabe zu
bewerkstelligen, sind unter anderem die folgenden Problemstellungen zu 16sen:

Zunichst ist es notwendig, ein mechanisches Ersatzmodell des menschlichen Kérpers
aufzubauen, wobei besonderes Augenmerk auf die untere und die obere Extremitét gelegt
wird. Die Darstellung der einzelnen Kérpersegmente soll durch starre Kérper erfolgen, die
durch idealisierte Gelenke miteinander in Verbindung stehen. Als Motoren der menschlichen
Bewegungen treten die verschiedenen Skelettmuskeln in Erscheinung, welche
Gelenkmomente erzeugen, durch die das entwickelte Starrkérpermodell bewegt wird. Um ein
iiberschaubares Modell zu erhalten, miissen aus der groen Anzahl dieser Muskeln die fiir die
betrachtete Bewegung wesentlichsten identifiziert und, wenn mdglich, zu iibergeordneten
funktionellen Muskelgruppen zusammengefasst werden. Die Beriicksichtigung des
Muskelverhaltens soll durch ein biomechanisches Muskel-Sehnen Ersatzmodell erfolgen, das
sich aus Federelementen und einem kontraktilen Element zusammensetzt, wobei die dazu
bendtigten Parameter ebenfalls festgelegt werden miissen.

Die Anpassung des Modells des menschlichen Korpers an die an einem
Ruderergometer vorliegenden Verhiltnisse geschieht im nichsten Schritt. Unter anderem wird
in diesem Zusammenhang ein Widerstandsmechanismus des Ergometers angenommen, der
mit einem Ventilator arbeitet und dessen Verhalten ebenso durch eine entsprechende
Modellierung in die Simulationen einflielen muss.
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Das mechanische Ersatzmodell des Mensch-Ruderergometer Systems soll dann zur
Lésung des inversen und des direkten dynamischen Problems herangezogen werden. Dazu ist
es notwendig die Bewegungsgleichungen des Modells aufzustellen, um eine mathematische
Formulierung des Systemverhaltens zu bekommen.



Kapitel 2

Erkenntnisse fritherer Untersuchungen

2.1 Untersuchungen von Hawkins

Im Rahmen dieser Untersuchungen (Hawkins, 2000) wurde ein Versuchsstand entwickelt, der
auf einem Concept II — Modell B Ergometer aufbaut (Bild 2.1). Zur Durchfiihrung der
Messungen kamen 4 Elektrogoniometer, ein Potentiometer und ein Kraftaufnehmer zur
Anwendung. Die Goniometer wurden zur Bestimmung der entsprechenden Gelenkwinkel im
Sprunggelenk, Kniegelenk, Hiiftgelenk und Ellbogengelenk herangezogen. Die Gelenkwinkel
sind mit 180° in der vollen Extension definiert. Die Bestimmung der Handgriffkraft erfolgte
mit einem Kraftaufnehmer, der im Zugmittel, das den Handgriff mit dem
Widerstandsmechanismus verbindet, montiert war. Die Distanz zwischen dem Handgriff und
der Antriebsachse wurde mit einem Potentiometer gemessen. Damit ldsst sich unter der
Annahme einer horizontalen Bewegung des Handgriffs auch dessen Position bestimmen.

(XJC,YIC) X

Electrogoniometers Incrtial Reference

Bild 2.1 Versuchsaufbau und kinematische Kette von Hawkins, 2000

Ein Computer neben dem Versuchsstand diente zur Messdatenauswertung. Zur Bestimmung
der Gelenkpositionen wurde dabei, unter Verwendung der gemessenen Gelenkwinkelverldufe
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und fiinf Kérperabmessungen (Unterschenkellénge Lic;, Oberschenkellinge Liigh, Torsoliinge
Liorso, Oberarmlinge Lam und die Unterarmlinge Lggyearm), €ine ebene kinematische Kette
herangezogen (Bild 2.1). Die Positionen der Antriebsachse und des FuB3gelenkes nahm man
als inertialfest an. Der konstante FuBwinkel ¢f entspricht dem Neigungswinkel des
Stemmbretts. Durch numerische Differenzierung der zeitlichen Verldufe der
Handgriffposition und der Gelenkwinkel wurden die Handgriffgeschwindigkeit und die
entsprechenden Gelenkwinkelgeschwindigkeiten berechnet. Die ausgewerteten Daten standen
sofort am Versuchsrechner zur Verfiigung (Bild 2.2).

W, Rowing Mechanics Bioleedback Soltwaie
Qptions

Stick-Figuie Annimalion Pulling Foice,

ﬂ 878.0N
Hond Velocity

Ugint Anglas (degiees}

knee
125.6°

hip Pulling Powet
46.13°

‘x 1573. W
elbow
181.2° Avg Powere

ﬂfﬁﬁzs-imuléfi;ﬂ Cloar Graphics ] - Animation Disaction
¢ Forwaid i

1.792 m/s

Animation Rate
 Reverze

Bild 2.2 Messergebnisse von Hawkins, 2000

Kinematische und kinetische Daten wurden auf dem Monitor fiir drei sequentielle
Bewegungszyklen angezeigt. Dabei handelt es sich um die gemessenen Verldufe des
Kniewinkels, Hiiftwinkels und des Ellbogenwinkels (wobei die Ordinate von 0° bis 180°
reicht ), sowie die Zugkraft, die Handgriffgeschwindigkeit und die Leistung, errechnet aus
dem Produkt aus Zugkraft und Handgriffgeschwindigkeit. Alle diese Daten sind in
Abhingigkeit der horizontalen Handgriffposition dargestellt. Auf der rechten Seite jedes
Diagramms sind die momentanen Betrige der entsprechenden Grofen angezeigt. Als
Probandin wurde ein Mitglied der Rudermannschaft der University of California
herangezogen. Hawkins hilt zusitzlich noch fest dass sich der FuB wihrend eines
Bewegungszyklus ungefihr 2 cm in horizontaler und 4 cm in vertikaler Richtung bewegt.

2.2 Untersuchungen von Torres-Moreno et al.

Der Versuchsstand von Torres-Moreno et al., 2000 baut auf einem Concept II — Modell C
Ergometer auf. Die Bestimmung der Zugkraft am Handgriff erfolgte mit Hilfe einer
Kraftmesszelle, die an der Verbindung zwischen dem Handgriff und der Kette befestigt war.
Zur Messung der kinematischen Gréfien in der sagittalen Ebene wurden eine CCD-Kamera,
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ein 2-D Bewegungsanalysesystem und reflektierende Marker an der linken Seite der Schulter,
des Hiiftgelenkes, des Kniegelenkes und des Sprunggelenkes verwendet. Die Gelenkwinkel
sind dabei mit 0° in der Lage der Ausrichtung der entsprechenden Segmentachsen definiert.
Ein portabler Computer diente zur Auswertung der Messdaten. Gelenkwinkel, Zugkrifte und
Handgriffgeschwindigkeiten von 44 Pobanden wurden bestimmt, und die Daten von 4
Probanden angegeben (Bild 2.3).

Data Subject

S1 S2 S3 sS4
Gender (MJF) M M M F
Experience 8 months 8 years 3 years 2 years
Level novice intermediate intermediate elite
Category H H L H
Weight (N) 759 830 657 785
Height (cm) 178 191 179 183
Protocol A A B C

Abbreviations and Definitions: M, male; F, female; H, heavy; L, light; Heavy
M>712N (1601bs); Heavy F>601 N (135ibs); N, Newton; cm, centimeter;
*. Olympic champion rower (Atlanta)

Bild 2.3 Kenndaten der Probanden von Torres-Moreno et al., 2000

Die Kniewinkel- und Hiiftwinkelverldufe (Bild 2.4) des Probanden S2 zeigen im Gegensatz
zu denen des Probanden S4 eine schlechte Synchronisierung. Typischerweise dauern wéhrend
eines Ruderzyklus die Zugphase und die Riickrollphase unterschiedlich lange. Es befindet
sich der Proband S4 nach bereits 42 % des gesamten Bewegungszyklus in der Umkehrlage.
Betrachtet man die horizontale Handgriffgeschwindigkeit (Bild 2.4) des Probanden S3
bemerkt man, dass zur Erzielung einer bestimmten Zyklusfrequenz (Intervalle 1-7) vor allem
die Riickrollphase verkiirzt wurde. Dabei kam es zwischen den Intervallen 1 und 7 zu einer
Erhohung der horizontalen Griffgeschwindigkeit um 20 % in der Zugphase und um 104 % in
der Riickrollphase.

250

;

150 +
100 +
50

L

-
8 8 o
I . |

-

-150 +

Horizontal handle velocity (cm/s)

8

" 290
40 0.00 0.50 1.00 1.50 2.00 2.50 3.00 3.50
Stroke cycle (%) Time (8)

Bild 2.4 Gelenkwinkelverldufe an Hiifte und Knie (volle Linie - Proband S2, strichlierte Linie - Proband §4) und
horizontale Handgriffgeschwindigkeit fiir verschiedene Zyklusdauern (Proband S3)
von Torres-Moreno et al., 2000

Der Verlauf der vertikalen Komponente der Handgriffgeschwindigkeit (Bild 2.5) zeigt sowohl
positive als auch negative Anteile, wobei die aufiretenden Amplituden von der
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Vertical handle velocity (cmy/s)

Zyklusfrequenz abhingig sind. Der Proband S2 produzierte im Rahmen der Untersuchungen
die groBte Amplitude am Ende der Zugphase wéhrend einer Aufwirtsbewegung des
Handgriffs und einem Ruck im absteigenden Ast des Verlaufes der Handgriffkraft. Beim
zeitlichen Verlauf der Handgriffkraft des Probanden S4 kann ein Absinken der Maximalwerte
bei steigenden Zyklusfrequenzen beobachtet werden (Bild 2.5). Weiters lassen sich in
Abhingigkeit der Zyklusfrequenz im ersten Teil der Zugphase groBere Unterschiede im
Kraftverlauf erkennen als gegen Ende der Zugphase.

200 1200
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Bild 2.5 Vertikale Handgriffgeschwindigkeit (volle Linie — vertikale Handgriffgeschwindigkeit — Proband S2,
diinne Linie — Zugkraft — Proband S2, strichlierte Linie — vertikale Handgriffgeschwindigkeit — Proband 54)

und Zugkraft fiir unterschiedliche Zyklusfrequenzen (Proband S4) von Torres-Moreno et al., 2000

2.3 Untersuchungen von Macfarlane et al.

Die Untersuchungen von Macfarlane et al., 1997 wurden an einem Concept II — Modell B
Ergometer durchgefiihrt. Die Messanordnung (Bild 2.6) besteht in mechanischer Hinsicht aus
einem Kraftaufnehmer, einem Infrarotsensor, zwei Kraftmessplatten und einem portablen
Computer, der zur Auswertung der Messdaten diente.

infra-red
emitter/receiver

o e e o

K

microcomputer
with Dash-16
A/D converter

7
/|

force transducer

foot-plates

stretcher

Force transducers
(mounted on a thin metal sheef)

Bild 2.6 Versuchsstand und Kraftmessplatte von Macfarlane et al., 1997
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Der Kraftaufnehmer befindet sich zwischen dem Handgriff und der Zugkette des Ergometers
und wird zu Messung der Hangriffkraft verwendet. Er besteht aus einem Schutzgehiduse und
einem Stahlring mit vier Dehnmessstreifen in einer Briickenschaltung. Die Bestimmung der
Handgriffgeschwindigkeit erfolgt mit einem Infrarotsensor, der die Durchginge der Schaufeln
des Laufrades zihlt. Zwei Kraftmessplatten (Bild 2.6) unter jedem Ful messen die
Aufstandskrifte am Stemmbrett. Beide Platten bestehen aus zwei Aluminiumdeckschichten,
die durch zwei hochdichte Schaumblécke unterstiitzt sind. Zur Bestimmung der
Aufstandskrifte werden vier Dehnmessstreifen in einer Briickenschaltung auf der
Zwischenplatte verwendet. 7 Probanden im Alter von 24.3 + 2.1 Jahren standen flir die
Messungen zur Verfiigung. Wihrend zweier Versuche mit jedem Probanden wurden unter
anderem die maximale Leistung PK, die mittlere Leistung in der Zugphase AVEP, die Arbeit
in der Zugphase WKD, die Zeit bis zum Erreichen der maximalen Handkraft TPH, die Zeit
bis zum Erreichen der maximalen FuBaufstandskraft TPF, die Zeitdifferenz zwischen dem
Maximum der Handkraft und dem Maximum der FuBaufstandskraft TPDIFF sowie die
Zyklusrate STR ermittelt. Die Berechnung der auftretenden Leistung erfolgte aus dem
Produkt der gemessenen Handkraft und der gemessenen Geschwindigkeit des Handgriffes.

dud
‘g 2000 Power Grofie Versuch 1 Versuch 2
g PK [W] 2273 2320
£ 1] ) AVEP [W] 545 543
) WKD [J] 972 977
| 1000 TPF [s] 0.313 0.309
E \ TPH [s] 0.347 0.351
- Force at fect \ TPDIFF [s] 0.033 0.042
§ < STR [min™] 33 32.5
0 . . ;
0 0.2 04 0.6 08

Time (s)

Bild 2.7 Versuchsergebnisse von Macfarlane et al., 1997

Auf der linken Seite von Bild 2.7 wird der iiber die Versuchsdauer gemittelte Verlauf der
Leistung und der Aufstandskraft am Stemmbrett wihrend der Zugphase eines Probanden fiir
beide Versuchsldufe gezeigt. In der Tabelle auf der rechten Seite befinden sich die oben
beschriebenen Grofen, die fiir beide Versuchsldufe iiber alle 7 Probanden gemittelt wurden.
Die auftretenden maximalen Leistungen liegen in der GréBenordnung von rund 2300 W und
die wihrend der Zugphase geleistete Arbeit bei rund 540 J. Besonders interessant in diesem
Zusammenhang ist die Tatsache, dass die Maxima der Handgriffkraft und der Aufstandskraft
am Stemmbrett nur wenige Hundertstelsekunden voneinander getrennt auftreten.
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2.4 Untersuchungen von Pudlo et al.

Das Ziel der Untersuchungen von Pudlo et al., 1997 war es, die Kréfte an den Kontaktpunkten
eines Probanden auf einem Ruderergometer mit der Umgebung zu beschreiben. Zu diesem
Zweck wurde ein Versuchstand mit einem Concept II — Modell C Ergometer entwickelt. Als
Proband stand eine 22-jdhrige minnliche Person mit einer Korpergréfe von 1.86 m und einer
Korpermasse von 82 kg zur Verfiigung. Die Erfassung der Positionen von anatomischen
Punkten erfolgte mit Hilfe eines opto-elektronischen Systems.

>p
i

———

RATE (STROKE/MN)
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~
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'
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25
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new stretcher © I

=1 device 1o locate
] netorce plate

old stracher

torce plata

Bild 2.9 Kraftmessplatte am Stemmbrett und Stemmbrettkraft von Pudlo et al., 1997

Zur Bestimmung der Handkraft wurde ein neuer Handgriff gebaut (Bild 2.8). Die Messung
erfolgte fiir jede Hand separat durch je einen Kraftaufnehmer, der sowohl fiir Zug- als auch
fiir Druckbelastungen geeignet ist. Der Verlauf der durch die rechte Hand erzeugten Kraft
zeigt, dass die Maximalwerte der Handkraftverldufe mit steigender Zyklusrate zunehmen. Der



KAPITEL 2 ERKENNTNISSE FRUHERER UNTERSUCHUNGEN 13

prozentuelle Anteil der Zugphase am gesamten Bewegungszyklus nimmt ebenfalls mit
steigender Zyklusrate zu. Die Reduktion der Zykluszeit wird also hauptsichlich durch eine
Verringerung der Riickrollphase erzielt. Wihrend der Riickrollphase fiir 40 Bewegungszyklen
pro Minute nimmt die Handkraft auch negative Werte an. Dieses Phinomen erklirt Pudlo et
al., 1997 dadurch, dass die Bewegung des Probanden schneller ist als die des
Riickholmechanismus des Handgriffs. Die Messung der Aufstandskrifte am Stemmbrett
erfolgte mittels zweier Kraftmessplatten wiederum separat fiir jeden Fufl (Bild 2.9). Beide
Platten sind an einer Stahlgrundplatte befestigt, die zusammen mit dem Ergometer einen
steifen Rahmen bildet. In Bild 2.9 wird der Verlauf der Aufstandskraft des rechten FuBes (z-
Achse) gezeigt. Die negativen Maximalwerte nehmen mit steigender Zyklusrate zu.

B:vicc to locate the force plate J

SN g LN G A | »} % OFCYQLE

Bild 2.10 Kraftmessplatte am Rollsitz und Rolisitzkraft von Pudlo et al., 1997

Die Messung der Rollsitzkraft erfolgt mit einer Miniatur-Kraftmessplatte, die unter dem Sitz
platziert ist (Bild 2.10). Betrachtet man den Verlauf der Rollsitzkraft, so kann man festhalten,
dass diese Kraft bei steigenden Zyklusraten kleiner wird. Bei einer Zyklusrate von 40 min™
nimmt die Rollsitzkraft einen maximalen Wert von 120 daN an.

2.5 Untersuchungen von Rodriguez et al.

Rodriguez et al., 1999 beschiftigten sich mit den Muskelaktivititen, die bei der Bewegung
auf einem Ruderergometer auftreten und fithrten zu diesem Zweck elektromyographische
Untersuchungen durch. Die Studien erfolgten an 5 ménnlichen Probanden auf einem Concept
II Ergometer. Die Messung der Muskelaktivititen geschah mit Hilfe von
Oberflachenelektroden und einem Recorder, der die gemessenen elektrischen Potentiale auf
lichtempfindlichen Papier aufzeichnete. Die vermessenen Muskeln befanden sich alle auf der
linken Korperseite. Zusitzlich wurden die Bewegungen der Probanden von Kameras, die in
rechten Winkeln zueinander aufgestellt waren, festgehalten. Die betrachteten Muskeln liegen
in der oberen Extremitit, der unteren Extremitit und im Torso. In der oberen Extremitit
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fanden die Messungen an den Beugern und Streckern des Unterarms sowie am Biceps und
dem Triceps statt. In der unteren Extremitit wurden der Vastus lateralis, der Vastus medialis,
die Hamstrings und der Gastrocnemius und im Torso der Abdominalis, der Sacrospinalis, der
Latissimus dorsi und der Deltoideus vermessen. Um eine Zuordnung der festgestellten
Aktivititen zu ermdoglichen, wurde ein Bewegungszyklus in 6 Phasen unterteilt. Bei diesen
Phasen handelt es sich um den ,,Beginn der Zugphase®, die ,,Mitte der Zugphase“, das ,,Ende
der Zugphase®, den ,,Beginn der Riickrollphase®, die ,,Mitte der Riickrollphase”, und das
,-Ende der Riickrollphase®.
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r 3 B
© Vastus Lateralis G- Deitoid
== Vastus Medlalls - Bicep
4 Hamstring E - Tricep
- Cajit > ~ Forearm Flexor
2} E 2t -+ Forearm Extensor
<
z
w
o
z
i
1t st
0 L L L " " s - Pl L
Begin-Drive Mid-Drive End-Drive Bagin-Recovery Mid-Recavery End-Recovery Begin-Drive Mid-Drive End-Drive
ar ©
> < Abdomen
E = Sacrospinalis
E =+ Lstissimus Dorsl
o2t
<
ES
w
o
z
<
St
o 1 i A A 1 1
Begin-Drive Mig-Orive End-Drive Bogin-Recovery Mid-Recovery  End-Recovery

Bild 2.11 Relative Muskelaktivitiiten in der unteren Extremitdt (4), in der oberen Extremitdt (B)
und im Torso (C) von Rodriguez et al., 1999

In Bild 2.11 werden die iiber alle Probanden gemittelten relativen Muskelaktivitdten
dargestellt. Die Aktivitit bezog man auf eine Skala zwischen 0 und 3, wobei der Wert 0 den
Ruhewert darstellen soll. Am Beginn der Zugphase sind die meisten Muskeln im Bereich
ihres niedrigsten Aktivitdtsniveaus. Der Vastus medialis ist jedoch in dieser Phase auf seinem
héochsten Stand, den er bis in die Mitte der Zugphase beibehilt. Hier sind alle Muskeln der
unteren Extremitit sowie die Beuger des Unterarms, der Triceps, der Deltoideus und der
Latissimus dorsi am aktivsten. Am Ende der Zugphase erreichen die Strecker des Unterarms,
der Biceps, der Abdominalis und der Sacrospinalis ihr hochstes Niveau. Die Beuger des
Unterarms halten auch in diesem Abschnitt die hohe Aktivierung aus der vorigen Phase. Alle
anderen Muskelgruppen beginnen in ihrer Aktivitit zu fallen mit Ausnahme der Hamstrings
und des Triceps, die in ihrem Niveau zwischen der Mitte der Zugphase und dem Ende der
Zugphase steil abfallen. Wihrend des Beginns der Riickrollphase erreichen der Biceps, der
Vastus medialis, der Gastrocnemius und die Hamstrings ihre niedrigsten Aktivititsniveaus.



KAPITEL 2 ERKENNTNISSE FRUHERER UNTERSUCHUNGEN 15

Mit wenigen Ausnahmen bleiben die Muskelaktivitdten wihrend der Mitte und dem Ende der
Riickrollphase gering.

2.6 Untersuchungen von Peltonen et al.

Peltonen et al, 1997 bestimmten in ihren Untersuchungen unter anderem die Aktivititen von 7
Muskeln, die Handkraft und den Kniewinkelverlauf wéhrend eines Bewegungszyklus auf
einem Ruderergometer. Fiir die durchgefiihrten Studien wurden 6 minnliche Personen mit
einem mittleren Alter von 23.4 Jahren, einer mittleren Gréf3e von 1.87 m und einer mittleren
Korpermasse von 80.3 kg als Probanden auf einem Concept II Ergometer herangezogen. Es
kamen ein Kraftaufnehmer und ein Goniometer zur Anwendung. Der Kraftaufnehmer, der
zwischen dem Handgriff und der Kette des Ergometers angebracht war, diente zur Messung
der Handkraft. Zur Bestimmung der Bewegung des Kniegelenks wurde das Goniometer auf
der medialen Seite des rechten Kniegelenks befestigt. Die Erfassung der Muskelaktivititen
erfolgte an der rechten Korperseite am Gastrocnemius, Vastus lateralis, Rectus femoris,
Biceps femoris, Glutaeus maximus, Erector spinae und am Biceps brachii mit Hilfe von
Oberflachenelektroden. Die elektromyographischen Daten wurden telemetrisch an einen
Recorder iibertragen und auf einem Magnetband simultan mit den Kraft- und
Goniometersignalen aufgezeichnet.

biceps brachii . —%; et I tmy
erector spinae ‘ :.'W 4 :,-W
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biceps femoris “‘MM
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Bild 2.12 Elektromyographische Ergebnisse von Peltonen et al., 1997

Die meisten der betrachteten Muskeln (Bild 2.12) sind in der Zugphase aktiv, wobei aber auch
am Ende der Riickrollphase ein erhéhtes Aktivititsniveau zu verzeichnen ist. Am Beginn der
Zugphase treten vor allem der Glutaeus maximus, der Biceps femoris, der Vastus lateralis und
der Gastrocnemius in Erscheinung. Der Gastrocnemius bleibt bis weit in die Zugphase auf
einem hohen Aktivititsniveau. Am Ubergang zwischen der Zugphase und der Riickrollphase
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sind der Biceps brachii und der Rectus femoris aktiv. Am Ende der Riickrollphase ist bei allen
betrachteten Muskeln auBler dem Biceps brachii und dem Rectus femoris wieder eine
vermehrte Aktivitit festzustellen.



Kapitel 3

Simulationstechnik

3.1 Grundlagen

Das Wort Simulation leitet sich von dem lateinischen Verb ,,simulare* ab, welches in etwa
,nachbilden* beziehungsweise ,,nachahmen® bedeutet. In der VDI-Richtlinie 3633 ist fiir den
Begriff der Simulation die folgende Definition gegeben:

Simulation ist die Nachbildung eines dynamischen Prozesses in einem Modell,
um zu Erkenntnissen zu gelangen, die auf die Wirklichkeit iibertragbar sind.

Wesentlich dabei ist, dass dynamische, also zeitabhingige Prozesse betrachtet werden. Die
erwdhnte Nachbildung erfolgt hauptsichlich mit Hilfe von Computern, kann aber auch
physikalisch zum Beispiel mit Hilfe von Windkanilen oder Fahrsimulatoren realisiert werden.
Erkenntnisse iiber einen Prozess kann man auch durch Messungen an dem betrachteten
Prozess selbst erhalten. Die Durchfiihrung von Simulationen (Breitenecker, 2002) ist sinnvoll,

¢ wenn Neuland beschritten wird und der Prozess in der Realitéit noch gar nicht existiert.

¢ wenn die Grenzen analytischer Methoden erreicht sind.

e wenn Experimente am realen Prozess aus den verschiedensten Griinden nicht méglich
oder nicht sinnvoll sind.

Eine Simulationsstudie setzt sich aus mehreren Schritten zusammen:

(1) Problemformulierung: Eine genaue Beschreibung der Simulationsaufgabe
(2) Mathematische Modellbildung: Umsetzen des betrachteten Problems in
mathematische Gleichungen
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(3) Mathematische Umformungen: Transformation des mathematischen Modells in eine
Form, die das verwendete Simulationsprogramm verarbeiten kann

(4) Numerische Analyse: Auswahl eines geeigneten numerischen Algorithmus

(5) Implementation des Modells: Implementation des Algorithmus durch ein
Computerprogramm

(6) Vertifikation des Programms: Uberpriifung der Losungen in Bezug auf das
mathematische Modell

(7) Validierung des Modells: Vergleich der Simulationsergebnisse mit dem Verhalten des
realen Prozesses

(8) Identifikation des Modells: Bestimmen von Modellparametern mit Hilfe von
Messdaten

(9) Simulation des Modells: Durchfiihrung von Experimenten mit dem implementierten
Modell

(10) Interpretation der Ergebnisse: Ubertragung der gewonnenen Erkenntnisse auf die
Wirklichkeit

Eine Simulation ist ein iterativer Vorgang. Kommt es zu Problemen wihrend des Ablaufes, so
muss man einen oder mehrere Schritte zurtickspringen. Stellt sich zum Beispiel wihrend der
Validierung heraus, dass das gebildete mathematische Modell den betrachteten Prozess nicht
genau genug beschreibt, muss man die Modellbildung neu iberdenken. Vor allem die
erwihnte Validierung gehort zu den schwierigsten Simulationsschritten. In diesem Bereich
gibt es keine festen Regeln oder Vorschriften und sie muss deshalb individuell von Modell zu
Modell unterschiedlich durchgefiihrt werden.

Betrachtet man den Simulationsaufwand (Kronreif, 2002) so stellt sich heraus, dass die groBite
Zeitspanne dazu bendtigt wird, Daten flir das Modell zu ermitteln und diese entsprechend
aufzubereiten. Fiir diesen Vorgang werden im Durchschnitt 23 % des Gesamtaufwandes
gebraucht. Weiters weisen die Phasen der Modellerstellung und der Simulationsldufe mit je
17 % Anteil am Gesamtaufwand einen ebenfalls hohen Zeitanteil auf. Der restliche Aufwand
teilt sich im Allgemeinen gleichmiflig auf die verbleibenden Simulationsschritte auf.

3.2 Modellbildung in der Mechanik

Um das mathematische Modell aufzubauen, bildet man im Bereich der Mechanik zunéchst ein
Modellkonzept, das man auch als ,mechanisches Ersatzmodell* bezeichnet. Dabei werden
Idealisierungen vorgenommen, deren Eigenschaften man bei der Aufstellung der
mathematischen Formulierungen ausniitzt. Haufig wird in der Kinematik und in der Kinetik
mit Starrkérpermodellen gearbeitet. Die Annahme von starren Kérpern kann dann als zulédssig
bezeichnet werden, wenn das Verhiltnis der groBten, zufolge Deformationen auftretenden
Verschiebung und der kleinsten Kérperabmessung sehr klein gegen eins ist. Weitere oft
verwendete Idealisierungen sind zum Beispiel Punktmassen, masselose Korper, reibungsfreie

Lager oder das Kontinuum.
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Die Entwicklung eines mechanischen Ersatzmodells erfordert viel Ubung und Geschick, da es
keine eindeutige Zuordnung eines mechanischen Systems und eines gebildeten Ersatzmodells
gibt. Gehen die getroffenen Vereinfachungen zu weit, weist das Ersatzmodell den zu
untersuchenden Effekt vielleicht gar nicht mehr auf. Andererseits kann es sich auch zeigen,
dass ein im Ersatzmodell beriicksichtigtes Detail sich praktisch nicht auf die Ergebnisse der
Simulation auswirkt.

3.3 Simulation mit MATLAB-SIMULINK

Die MATLAB-Software stellt mit der SIMULINK-Erweiterung und den zusitzlichen
Toolboxen ein in vielen Bereichen anerkanntes Werkzeug zur Simulation von linearen und
nichtlinearen dynamischen Systemen dar. Der Name MATLAB steht fiir MATrix-
LABoratory und weist bereits darauf hin, dass dieses Programm urspriinglich zur
Manipulation von Matrizen entwickelt worden ist.

MATLAB selbst besteht aus einer Programmiersprache und vielen Funktionen, die fiir den
Anwender zur Verfiigung stehen. Im Laufe der Zeit wurde dieses Programmpaket erweitert
und mit zusitzlichen Toolboxen ausgestattet. So verfiigt MATLAB iiber Mdglichkeiten zur
Behandlung von partiellen Differentialgleichungen, zum Behandeln von neuronalen
Netzwerken, zur Losung von Systemen gewohnlicher Differentialgleichungen und einiges
mehr. MATLAB ist auf diese Weise zu einem aufBerordentlich vielseitigen Werkzeug
geworden.

SIMULINK ist eine Erweiterung von MATLAB, die speziell fiir die Simulation von
dynamischen Systemen gedacht ist. In einem graphischen Fenster werden Funktionsblcke
aus verschiedenen Bibliotheken so miteinander verkniipft, dass ein Blockschaltbild des
betrachteten Systems entsteht. Es gibt Bibliotheken mit Blécken fiir lineare, nichtlineare,
diskrete und viele weitere Aufgaben. Anhand eines einfachen mechanischen Systems (Bild
3.1) soll die Vorgehensweise bei einer Simulation mit SIMULINK gezeigt werden.

m

Bild 3.1 Mathematisches Pendel mit linearer Drehfeder und linearem Drehddmpfer
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Bei dem betrachteten mechanischen System (Bild 3.1) handelt es sich um ein mathematisches
Pendel. Dieses Pendel besteht aus einer masselosen starren Stange, die mittels eines
reibungsfreien Scharniergelenks in einem inertialfesten Punkt gelagert ist. Am anderen Ende
der Stange ist eine Punktmasse befestigt. Zusétzlich soll auf die Bewegung der Stange noch
eine lineare Drehfeder und ein linearer Drehdampfer einwirken. Die Feder sei in der
vertiklalen Position des Pendels entspannt. Als Bewegungsgleichung kann die folgende
Differentialgleichung abgeleitet werden:

m-1* g+k-g+c-p+m-g-1-sinp=0 (3.1)

Eine Moglichkeit diese Differentialgleichung in SIMULINK zu 16sen besteht darin zunéchst
anzunehmen, dass die hochste Ableitung bekannt ist (Bild 3.2). Mit Hilfe von Integratoren ist
man nun in der Lage, alle Ableitungen niedrigerer Ordnung zu erhalten. Danach kann man
durch entsprechende Riickkoppelungen und einem Summierer wieder die anfinglich erwéhnte
hochste Ableitung bilden.

Yy

= » 1
- o phos {20 [l
Integrator 1 >
Integrator Radians hi
PWG PW [—p{ D2R to Degrees P
Degrees to
Radians

) 4—@4— phi

Clogk To Workspace

sinw

Trigonometric
Function

Bild 3.2 Blockschaltbild

% PENDEL

%

% Modellparameter:

as

70

m=20; % Punktmasse [kg)

1=0.75; % Pendellinge [m]

¢=240; % Federkonstante [Nmvrad)
k=11; % Dampfungskonstante [Nins]
%

%% Physikalische Konstanten:

Yo

g=9.81; % Fallbeschleunigung [m/s™2)]

%

% Anfangsbedingungen:

0.,

0

PW=20; % Pendchvinkel bei t=0s [)

PWG=0; % Pendelwinkelgeschwindigkeit bet t=0s [ 1/5]

Bild 3.3 Parameterprogramm
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Durch Anklicken der einzelnen Blocke und Durchfilhrung entsprechender Einstellungen
konnen die Modellparameter eingegeben werden. Das Parametrieren der einzelenen Blocke
kann aber auch mit Hilfe einer MATLAB-Routine (Bild 3.3) erfolgen, was sich vorallem bei
groferen Blockschaltbildern bewihrt. Die benétigten Anfangsbedingungen werden den
beiden Integratoren mittels zweier Quellblocke zugefiihrt. Durch einen Ozilloskop-Block
kann man die Berechnungsergebnisse an den verschiedenen Punkten des Blockschaltbildes
beobachten. Weiters lassen sich die berechneten GréBen in Form einer Matrix abspeichemn,
die man dann in MATLAB bearbeiten oder darstellen kann.

Mit den fiir dieses Modell festgelegten Parametern (Bild 3.3) ergeben sich die folgenden
Verldufe des Pendelwinkels fiir die ungedampfte und gedampfte Schwingung.

Pendelwinkel [°]
> o ¢
Pendelwinkel [°]

Zeit [s) Zeit [s)

Bild 3.4 Ungedidmpfte (k=0 Nms) und gedimpfte (k=11 Nms) Schwingung



Kapitel 4

Systematische Anatomie des
Bewegungsapparates nach Platzer

In diesem Kapitel werden nur jene in Platzer, 1999 beschriebenen Muskelfunktionen
beriicksichtigt, welche fiir die gegenstindliche Betrachtung relevant sind.

4.1 Funktion der Muskeln im Ellbogengelenk

Im Ellbogengelenk unterscheidet man zunichst zwischen der Beugung und der Streckung.
Die Unterarmbewegungen sind Umwendebewegungen, die als Pronation und Supination
bezeichnet werden. Ob ein Muskel beugend oder streckend wirkt, hingt von seiner Lage zur
Bewegungsachse ab, die durch die Epikondylen des Humerus verléauft.

M. extensor carpi radialis longus

M. biceps brachii

M. brachialis

M. triceps
brachii

A Beugung

M. pronator teres

8 Streckung

Bild 4.1 Ellbogengelenk nach Platzer, 1999 (erginzt durch Muskelbezeichnungen)
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Alle Muskeln, die vor dieser Achse verlaufen wirken beugend, alle Muskeln die riickenwirts
von ihr liegen wirken streckend. Der M. biceps brachii weist zwei Képfe auf, das Caput
longum und das Caput breve, die sich beide zum M. biceps vereinigen, der zwei Endsehnen
besitzt. Es handelt sich dabei um einen zweigelenkigen Muskel. Im Ellbogengelenk wirkt er
als Beuger und kréftiger Supinator. Der M. brachialis ist ein eingelenkiger Muskel, der den
wichtigsten Beuger im Ellbogengelenk darstellt. Der M. brachioradialis ist ebenfalls
eingelenkig und bringt den Unterarm in eine Mittelstellung zwischen der Pronation und der
Supination, in der er als Beuger fungiert. Der M. extensor carpi radialis longus und der M.
pronator teres wirken unter anderem auch beugend im Ellbogengelenk, werden aber im
Rahmen der biomechanischen Modellbildung nicht beriicksichtigt. Der M. triceps brachii ist
ein dreiképfiger Muskel, der mit seinem Caput longum einen zweigelenkigen, und mit dem
Caput mediale und dem Caput laterale einen eingelenkigen Muskel darstellt. Im
Ellbogengelenk ist dieser Muskel der wichtigste Strecker.

4.2 Funktion der Schultergiirtelmuskeln

Hier unterscheidet man die Adduktion (Beiziehen des Armes), die Abduktion (seitliches
Heben des Armes) und die Elevation, die sich an die Abduktion anschlieBen kann. Weiters
kennt man eine Anteversion (nach vorne Heben des Armes), eine Retroversion (Riickheben
des Armes) und eine Rotation des Armes. Der M. deltoideus teilt sich in die Pars clavicularis,
die Pars acromialis und die Pars spinalis auf. Die Pars clavicularis fiihrt, unterstiitzt von
Teilen der Pars acromialis, eine Anteversion durch. Die Pars spinalis flihrt, unterstiitzt von
Teilen der Pars acromialis, eine Retroversion durch. Die beiden Képfe des M. biceps brachii
wirken im Schultergelenk unter anderem bei der Anteversion mit. Die Hauptfunktion des M.
teres major liegt in der Retroversion des Armes zur Korpermitte hin.

— M. serratus anterior

M. deltoideus

M. deltoideus

M. teres major
M. latissimus dorsi
M. biceps brachii

M. pectoralis major

M. coracobrachialis

B Retroversion

A Anteversion Caput longum m. tricipitis

Bild 4.2 Schulter nach Platzer, 1999 (ergiinzt durch Muskelbezeichnungen)
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Der M. latissimus dorsi ist ein breiter flichenhafter Muskel, der ebenfalls fiir die Retroversion
benétigt wird. Der M. triceps brachii wirkt im Schultergelenk iiber das Caput longum bei der
Retroversion und auch der Adduktion des Armes mit. Der M. pectoralis major, der M.
coracobrachialis und der M. serratus anterior wirken ebenfalls bei der Retroversion des Armes
mit. Diese Muskeln werden im biomechanischen Modell der oberen Extremitit nicht
beriicksichtigt.

4.3 Funktion der Hiiftmuskeln

Im Hiiftgelenk unterscheidet man eine AuBenrotation und eine Innenrotation, die
Bewegungen um die Lingsachse des Beines darstellen. Des weiteren kann dieses Gelenk um
eine horizontale Achse gestreckt oder gebeugt werden. Um eine sagittale Achse werden die
Abspreizung (Abduktion) und die Heranfiihrung (Adduktion) durchgefiihrt. Der M. glutaeus
maximus ist vorwiegend ein Strecker und AuBenrotator im Hiiftgelenk. Aulerdem sorgt er fiir
eine Sicherung gegen das Kippen des Beckens nach vorne. Der M. semimembranosus und der
M. semitendinosus sind zweigelenkige Muskeln und beteiligen sich am Strecken in der Hiifte.
Der M. biceps femoris besteht aus dem zweigelenkigen Caput longum und dem eingelenkigen
Caput breve. Im Hiiftgelenk wirkt das Caput longum im Sinne einer Retroversion.

M. glutaeus medius und M. glutaeus minimus

M. glutaeus maximus
M. piriformis

—— M. iliopsoas M. tensor fasciae latae M. adductor magnus

M. rectus femoris

M. semimembranosus
Caput longum m. bicipitis femoris

M. semitendinosus
B Beugung

M. sartorius

A Streckung

M. adductor longus, M. adductor brevis

M. pectineus
und M. gracilis

Bild 4.3 Hiifigelenk nach Platzer, 1999 (ergiinzt durch Muskelbezeichnungen)

Der M. iliacus vereinigt sich mit dem M. psoas major zum M. iliopsoas. Dieser Muskel stellt
den wichtigsten Muskel zum Vorheben des Beines dar und wirkt bei der Beugung des
Hiiftgelenkes mit. Der M. rectus femoris, der zweigelenkige Anteil des M. quadriceps
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femoris, unterstiitzt die Beugung im Hiiftgelenk. Alle anderen in Bild 4.3 gezeigten Muskeln
finden im Rahmen der biomechanischen Modellierung der unteren Extremitit keine
Beriicksichtigung.

4.4 Funktion der Kniegelenkmuskeln

In Bezug auf das Kniegelenk unterscheidet man die Streckung und die Beugung um quere
Achsen, die durch die Condyli femoris verlaufen. Zusitzlich kénnen noch eine Innenrotation
und eine AufBlenrotation um die Unterschenkellingsachse erfolgen. Fiir die Streckung im
Kniegelenk ist fast ausschlieSlich der M. quadriceps femoris verantwortlich. Dieser Muskel
setzt sich aus dem zweigelenkigen M. rectus femoris und den eingelenkigen M. vastus
intermedius, M. vastus medialis und M. vastus lateralis zusammen. Diese Muskeln vereinigen
sich zu einer gemeinsamen Sehne, die an der Patella ansetzt. Der M. semimembranosus und
der M. semitendinosus sind beides zweigelenkige Muskeln, die im Kniegelenk bei der
Beugung mitwirken. Der M. biceps femoris, der sich aus dem zweigelenkigen Caput longum
und dem eingelenkigen Caput breve zusammensetzt, unterstiitzt im Kniegelenk unter anderem
die Beugung.

M. sartorius

M. rectus femoris )
M. gracilis
M. semimembranosus

M. biceps femoris

Mm. vasti

M. popliteus

M. gastrocnemius

B Beugung

A Streckung

Bild 4.4 Kniegelenk nach Platzer, 1999 (erginzt durch Muskelbezeichnungen)

Der M. triceps surae besteht aus dem eingelenkigen M. soleus und dem zweigelenkigen M.
gastrocnemius. Der M. gastrocnemius weist zwei Kopfe, das Caput mediale und das Caput
laterale auf, und wirkt bei der Beugung des Kniegelenks mit. Alle anderen das Kniegelenk
betreffenden Muskeln finden im biomechanischen Modellkonzept keine Beriicksichtigung.
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4.5 Funktion der Sprunggelenkmuskeln

Im Sprunggelenk erfolgt um die horizontale Achse der Articulatio talocruralis eine Streckung
(Dorsalflexion) und eine Beugung (Plantarflexion). Weiters erfolgt um eine schrige Achse
der Articulatio subtalaris eine Pronation (Heben des von der Korpermitte wegzeigenden
FuBrandes) und eine Supination (Heben des zur Korpermitte hinzeigenden FuBlrandes). Der
M. tibialis anterior unterstiitzt unter anderem die Dorsalflexion im Sprunggelenk. Der M.
triceps surae ist der wichtigste Muskel bei der Plantarflexion, wihrenddessen die restlichen
Muskeln nur eine sehr geringe Wirkung entfalten. Alle nicht erwidhnten Muskeln, die das
Sprunggelenk umspannen, wurden in der biomechanischen Modellierung der unteren
Extremitdt vernachléssigt.

M. tibialis anterior
M. fibularis longus
M. flexor digitorum longus ——_ |}
s & & & ’ M. fibularis brevis
1

M. extensor digitorum longus

M. extensor hallucis longus

_/

M. triceps surae
M. tibialis posterior

8 Plantarflexion

Bild 4.5 Sprunggelenk nach Platzer, 1999 (ergdnzt durch Muskelbezeichnungen)



Kapitel 5

Muskel-Sehnen Modellierung

Das in diesem Kapitel dargestellte Muskel-Sehnen Modell basiert im wesentlichen auf Pandy
et al., 1990, Daxner, 1997 und Lugner et al., 2001.

5.1 Muskelmodell

Das Modell geht in seinen Grundlagen auf Archibald Vivian Hill (englischer
Muskelphysiologe, 1922 Nobelpreis) zuriick (Lugner et al., 2001). Es handelt sich dabei um
ein nichtlineares Modell, das durch gewdéhnliche Differentialgleichungen dargestellt wird.
Federelemente sind dabei parallel und in Serie zu einem kontraktilen Element angeordnet,
dessen Verhalten phdnomenologisch auf der Basis von Versuchsergebnissen und
thermodynamischen Uberlegungen beschrieben wird (Daxner, 1997). Das Modell
reprasentiert den Muskel mit Hilfe eines kontraktilen Elements KE, das in Serie zu einem
seriell elastischen Element SEE liegt. Diese beiden Elemente liegen wiederum parallel zu
einem parallel elastischen Element PEE (Bild 5.1).

SEE KE

PEE

Bild 5.1 Hill'sches Muskelmodell mit kontraktilem Element KE, seriell elastischem Element SEE und
parallel elastischem Element PEE
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5.2 Mechanische Eigenschaften passiver biologischer Gewebe

5.2.1 Grundlagen

Passives weiches Bindegewebe zeigt im einachsigen Zugversuch quasi-statisches Verhalten.
Im wesentlichen Arbeitsbereich nimmt dabei die Steifigkeit etwa linear mit der aufgebrachten
Kraft zu. Dieses Verhalten kann wie folgt beschrieben werden (Daxner, 1997):

3‘:2)‘15=1<,-1~"+1<2 (5.1)

Dabei stehen F fiir die aufgebrachte Zugkraft, x fiir die auftretende Verldngerung des
Gewebes und K; und K, fiir zwei Konstanten. Die Integration von (5.1) fiihrt bei
entsprechend gewihlten Randbedingungen auf eine exponentielle Beziehung zwischen der
Kraft F und einer auf die Ruheldnge 1, bezogenen Verldngerung Ax:

F(Ax)= —l,i— (M -1 (>-2)

Formt man den Ausdruck (5.2) um, so erhilt man unter der Anwendung aussagekriftiger
Parameter die folgende Beziehung:

0 fiirl <1,
-l

Fi)y=4 _F 1,[6[’(@?)_1] furl>1, (5.3)

Dieser exponentielle Zusammenhang (5.3) kann mit Hilfe der Ruhelidnge lo (entspanntes
Gewebe ohne Stauchung), einem Punkt der Kennlinie (charakterisiert durch die Lange 1; und
die Kraft F;) und einem dimensionslosen Formparameter K festgelegt werden. Die Werte des
Parameters K liegen zwischen 3 und S. Die Umkehrfunktion von (5.3) lautet:

1(F)=10+l"l

-m(-i—-(e" —1)+1) fiir F >0 (5.4)

1
Die lokale Steifigkeit des Gewebes bzw. die Ableitung von (5.3) ergibt sich zu:

0 fiirl <1,

-1,
FF K ("T.T) (5.5)
. et irl>1
e 11 -1, Sur 121,

k=20 =
dl
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Die viskoelastischen Eigenschaften der passiven biologischen Gewebe wurden im Rahmen
der Modellbildung vernachlissigt.

5.2.2 Mechanische Eigenschaften des parallel elastischen Elements

Das i)arallel elastische Element beschreibt das Verhalten der passiven Gewebe innerhalb und
aulerhalb eines Muskels. Ein Muskel setzt einer Dehnung ab etwa der optimalen
Muskelfaserldnge I - einen Widerstand entgegen, der mit zunehmender Faserlinge
nichtlinear ansteigt. Die Beschreibung dieses Elements erfolgt mit der Gleichung (5.3). Die

Ruhelidnge des parallel elastischen Elements 15, fillt mit der optimalen Muskelfaserlinge

17" zusammen. Der dimensionslose Formparameter Kpge wird mit dem Wert 3 angesetzt. Zur
Bestimmung des Stiitzpunkts in Gleichung (5.3) wird auf die Daten von Pandy, 1990

zuriickgegriffen, der diesen Punkt bei einer Linge von 1.5-17* und der tetanischen

Muskelkraft Fer festlegt.

5.2.3 Mechanische Eigenschaften des seriell elastischen Elements

Versucht man eine physiologische Zuordnung in Bezug auf das seriell elastische Element zu
treffen, so scheint eine Serienschaltung von Myofilamenten, Z-Scheiben und hauptsichlich
geschlossenen Querbriicken in Betracht zu kommen (Fung, 1993). Verschiedene
Untersuchungen weisen auf einen linearen Zusammenhang zwischen der Kraft des seriell
elastischen Elements Fggg und dessen lokaler Steifigkeit ksgg hin (Daxner, 1997). Pandy, 1990
gibt die folgende Gleichung fiir diesen Zusammenhang an:

100-F,.. +10- F%'
kSEE = S8 = (5.6)

opt
lF

Die Linge des seriell elastischen Elements lsgg kann gegeniiber der Linge des kontraktilen
Elements Ixg (bzw. der Muskelfaserlinge 1z) vernachlissigt bzw. in diese mit aufgenommen
werden (Lugner et al., 2001).

5.2.4 Mechanische Eigenschaften von Sehnen

Aus Spannungs-Dehnungs Kurven lisst sich erkennen, dass bei kleinen Dehnungen die
Steigung dieser Kurve mit groler werdender Dehnung zunimmt. Danach schliet sich ein
linearer Bereich mit konstanter Steigung an, der bis zum Versagen anhilt. Zajac, 1989 schléigt
vor, das Verhalten von Sehnen durch eine dimensionslose Kraft-Dehnungs Kurve zu

modellieren, fiir deren Skalierung nur die Sehnenruhelinge 13 und die maximale isometrische

Muskelkraft Fgp* benétigt werden. Die mathematische Beschreibung dieser Kurve soll mit
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Hilfe der Dehnung € = (lS -12 )/ 13 durch den in Daxner, 1997 angegebenen Zusammenhang

erfolgen:

0 fir e <1,
F B .
Z=d ae-1)  firozeze, (5.7)
YK le—g)+l fiire>es,
Die Konstanten A und B lassen sich aus der Bedingung eines stetigen Uberganges beider

Kurvenstiicke bei der Dehnung €; bestimmen:

(B-(K,, (s, —6,)+1)-K,, )- € +K,, =0 (5.8)
lin
A= —Bi"';ﬁ (5.9)

Die folgenden Sehnenparameter wurden aus der Arbeit von Zajac, 1989 entnommen. Die
Steigung Kj;, im linearen Bereich, der ab einer Dehnung €3 von 2 % eintritt, betrdgt 37.5. Der
Stiitzpunkt 1 in Gleichung (5.7) bestimmt sich aus der maximalen isometrischen Muskelkraft

Fge* , die bei der optimalen Sehnendehnung £™' = 3.3 % auftreten soll.

5.3 Mechanische Eigenschaften des kontraktilen Elements

Die Funktion des kontraktilen Elements wird im wesentlichen von drei Faktoren beeinflusst.
Dies sind der Aktivierungszustand, die Filamentiiberlappung und die Geschwindigkeit der
Lingendnderung. Zur Berechnung der momentan entwickelten aktiven Kraft Fxg wird daher

ein Ansatz, der sich als ein Produkt einer tetanischen Kraft F, einem Léangenfaktor f,(£),
einem Geschwindigkeitsfaktor f, (£) und einem Aktivierungsfaktor o(t) darstellt,

herangezogen:
Fee =F-a(®)- f,(&)- £,(&) - (5.10)

Die normierte Linge & berechnet sich dabei unter Beriicksichtigung der Muskelfaserldnge 1

und der entsprechenden optimalen Muskelfaserlinge 137 :

lp

opt
lF

= (5.11)
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5.3.1 Tetanische Kraft

Hat ein Muskel seine optimale Linge 1 und wird voll aktiviert, so entwickelt er unter
statischen Bedingungen seine maximale Kraft. Es handelt sich dabei um die tetanische Kraft
F. Sie kann entweder direkt gemessen oder mit Hilfe einer vom Muskel unabhingigen
Maximalspannung 6 und des physiologischen Muskelquerschnitts pCSA (physiological cross
sectional area) abgeschitzt werden. Definiert man den Muskelquerschnitt als mittlere
Schnittfliche senkrecht zur Muskelfaserrichtung so gilt:

m siny
p d

4
pCSA == (5.12)
F

In Gleichung (5.12) steht V fiir das Muskelvolumen, m fiir die Muskelmasse und p fiir die
mittlere Dichte (p = 1054 kg/m® laut Lugner et al., 2001). Der Fiederungswinkel y und die
Muskeldicke d treten im Muskel-Sehnen Modell (Kapitel 5.4) als geometrische Gréfien in
Erscheinung. Die tetanische Kraft kann nun aus der folgenden Beziehung berechnet werden:

F =pCSA-G

prodro (5.13)
In der Literatur gibt man fiir die Maximalspannung ¢ Werte zwischen 0.2 und 1.0 MPa an. In
dieser Arbeit wird ein Wert von 60 N/cm? verwendet.

5.3.2 Kraft-Lingen Zusammenhang

Die Kraft des kontraktilen Elements héngt unter anderem von der Anzahl der
Querverbindungen zwischen den Aktin- und Myosinfilamenten ab. Ist der Muskel stark
gedehnt oder gestreckt, sinkt die Anzahl der Querverbindungen und damit auch die vom
kontraktilen Element entwickelte Kraft. Zwischen diesen beiden Lagen existiert ein optimaler
Uberlappungszustand, bei dem die entwickelte Kraft ein Maximum annimmt. Der Kraft-
Lingen Zusammenhang des kontraktilen Elements beschreibt, welche maximale statische
Kraft ein Muskel bei einer bestimmten Linge aufbauen kann. Mathematisch lassen sich diese
Verhiltnisse mit der folgenden Funktion (Daxner, 1997) erfassen:

£-1)?
TJ

fi§)=e [ (5.14)
Kaufmann, 1989 bestimmte die Parameter 3, o und p aus Gleichung (5.14) und fiihrte dazu
den Architekturindex i, ein. Diese Grofle ist als das Verhidltnis der mittleren optimalen
Muskelfaserlinge zur optimalen Lange des Muskelbauches festgelegt (Daxner, 1997):
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.

i, =— (5.15)
IM

Die Schrigheit B, die Breite @ und die Rundheit p lassen sich nun in Abhéngigkeit des

Architekturindex i, wie folgt berechnen:

p=2

B = 0.96343-(1—_lj

1

a

(5.16)

w = 0.35327 - (1 - -1-)
1

a

5.3.3 Kraft-Geschwindigkeits Zusammenhang

Die aufgebaute Muskelkraft hdngt auch von der Kontraktionsgeschwindigkeit bzw. der
Dehnungsgeschwindigkeit der Muskelfasern ab. Der Grund fiir dieses Phinomen ist
wahrscheinlich darin zu suchen, dass bei hohen Geschwindigkeiten weniger Anderungen der
Kontakte zwischen den Aktin- und Myosinfilamenten aufireten konnen. Der Krafi-
Geschwindigkeits Zusammenhang soll anfangs fiir volle Aktivierung und tetanische
Verhiltnisse bei ruhendem Muskel beschrieben werden. Die mathematische Formulierung fiir
einen kontrahierenden Muskel, man spricht von einer konzentrischen Bewegung, geht auf
Uberlegungen von Hill zuriick (Lugner et al., 2001). Er zeigte, dass die von einem Muskel

wihrend einer Bewegung abgegebene Leistung etwa linear von 1—3—FCE abhingt. Dies fiihrt

mit Hilfe von zwei Parametern, nimlich der maximalen Kontraktionsgeschwindigkeit vgg

und dem dimensionslosen Formparameter Ay;y;, zur Darstellung der Hill’schen Gleichung:

_ Fe
opt
Vee _ _ Fe fiir 0SF, , <F (5.17)

Ve 1+FKE 1

opt ’
F, KE Af Hill

Das negative Vorzeichen in Gleichung (5.17) resultiert aus der Tatsache, dass die
Kontraktionsgeschwindigkeit vkg bei sich verkiirzendem Muskel als kleiner 0 angenommen
wird. Sie bestimmt sich aus der entsprechenden Muskelfaserlinge wie folgt:

dl - jopt
Vie =—df=§-lp” (5.18)

Die maximale Kontraktionsgeschwindigkeit v tritt bei optimaler Muskelfaserldnge und

maximaler Aktivierung auf, wenn auf den Muskel keine duflere Belastung einwirkt. Diese
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GroBe kann man im Allgemeinen aus dem folgenden Ansatz, unter Beriicksichtigung des
Anteiles an schnellen Muskelfasern FCp,s; am Gesamtmuskel, berechnen:

v = (K, +K, -FCfm)'li’” (5.19)

In dieser Arbeit werden die Parameter K; und K; nach Winters und Stark, 1988 (siehe auch
Winters und Stark, 1985) mit K; =2 s und K, = 8 5™ festgelegt. Der Formparameter Ay
beeinflusst die Gestalt der Hill’schen Gleichung. Unter Beriicksichtigung des Anteils an
schnellen Muskelfasern FCrs am Gesamtmuskel kann die folgende Bestimmungsgleichung
herangezogen werden (Winters und Stark, 1988):

Ayy =0.1+04-FC,,, (5.20)

Die Hill’sche Gleichung (5.17) gilt nur fiir kontrahierende Muskeln. Treten sogenannte
exzentrische Bewegungen auf, bei denen ein aktivierter Muskel einer Dehnung unterworfen
wird, so entstehen groflere Krifte als die tetanische Kraft. Als Richtwert fiir die Maximalkraft
im exzentrischen Bereich kann man ansetzten (Lugner et al., 2001):

F* =13.F (5.21)

Eine Moglichkeit, den Kraft-Geschwindigkeits Zusammenhang im exzentrischen Bereich zu
modellieren, besteht in der verhiltnistreuen Spiegelung der Hill’schen Gleichung in den
exzentrischen Bereich (Daxner, 1997):

F
Agi - (_F—ff_' - IJ
Ve KE

= fiir Fp >F2 (5.22)

exz max
Vke KE y A Fyg
—o U Ay )= Ay —— o7
F opt Hi Hi F opt
KE KE

Die Geschwindigkeit vy ist dabei jene Dehnungsgeschwindigkeit, ab der die kontraktile

Kraft Fxg nicht mehr weiter ansteigt. Sie bestimmt sich wie folgt:

opt
F KE

max _ propt
FKE FKE

(5.23)

exz _ . max
Vke = Ve

Fiir eine Erweiterung auf andere Muskellingen und Aktivierungszustinde wird nun
angenommen, dass sich der Einfluss der Geschwindigkeit auch fiir einen teilaktiven Muskel
mit fi(§) #1 gleich auswirkt (Lugner et al., 2001). Man ersetzt also in den bisherigen

Betrachtungen den Term F, / F durch einen Geschwindigkeitsfaktor f,. Somit liefern die



KAPITEL 5 MUSKEL-SEHNEN MODELLIERUNG 34

Gleichungen (5.17) und (5.22) einen Zusammenhang zwischen dem Geschwindigkeitsfaktor
f, und der Kontraktionsgeschwindigkeit vgg:

1_fv

Vke = "Vke - 7 fur f, <1
1+ 1—4"—
Hill
4. Af -1 (5.29)
=y, Hill (.fv ) ﬁir fv >1

(1 + Amu) AHiIl ] - f v

Der Geschwindigkeitsfaktor f, kann aus der Muskelkraft Fxg durch Umformung der
Gleichung (5.10) bestimmt werden:

Fye
Fg -a(t): fi(§)

fo = (5.25)

5.3.4 Aktivierungsdynamik

Der Zusammenhang zwischen der Aktivierungsfunktion a(t) und der idealisierten neuronalen
Erregung e(t) kann nach Winters und Stark, 1988 durch ein System von zwei
Differentialgleichungen erster Ordnung der folgenden Form modelliert werden:

I da(t)

+a(t) =e(t)

da(t) (5.26)

Typa - —5—+ a(t) = a(t)

Die erste Differentialgleichung (5.26) beschreibt die Dynamik zwischen der idealisierten
neuronalen Erregung e(t) und dem Ausgang des motorneuralen Systems. Dieser Ausgang
wird durch die Systemzustandsgrofie a(t) beschrieben, die mit dem Aktionspotential in
Verbindung gebracht werden kann (Pawlik, 1992). Die zweite Differentialgleichung (5.26)
reprisentiert die Verkniipfung der ZustandsgroBe a(t) mit dem Troponinanteil, der an
Kalzium-Ionen gebunden ist. Die entsprechenden Zeitkonstanten fiir die neurale Erregung Tk,
fiir den zunehmenden Aktivierungszustand T und flir den abnehmenden Aktivierungszustand
Tpa (in ms) kénnen in Abhingigkeit des Anteils an langsamen Muskelfasern FCgjow und der
Muskelmasse m (in g) bestimmt werden (Winters und Stark, 1988):

T, =25+0.1-m-FC

slow

T,=5+02-m-FC

slow

(5.27)
T,, =30+0.5-m-FC

slow
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Die Zeitkonstante fiir die Aktivierung ist kleiner als die der Deaktivierung, sodass eine
Aktivierung eines Muskels wesentlich schneller passiert als die darauf folgende
Deaktivierung.

5.4 Muskel-Sehnen Modell

Das biomechanische Ersatzmodell des Muskel-Sehnen Komplexes setzt sich aus dem
beschriebenen Muskelmodell, das um den Fiederungswinkel y zur Horizontalen geneigt ist,
und einem dazu in Serie geschaltenen Sehnenelement zusammen (Bild 5.3).

Ims

Bild 5.3 Muskel-Sehnen Modell

Im Rahmen der biomechanischen Modellbildung werden fiir das Muskel-Sehnen Modell die
folgenden Annahmen getroffen (Daxner, 1997):

e Alle Sarkomere sind homogen.

e Es werden nur Zugkrifte iibertragen.

e Alle Muskelfasern liegen parallel und insertieren unter dem gleichen
Fiederungswinkel y in die Sehne.

o Das Volumen des Muskelbauches bleibt konstant, was zu einer konstanten Dicke d des
Muskels fiihrt.

¢ Die Aponeurose ist starr.

e Es werden im Modell keine Ddmpfungen, auler implizit im kontraktilen Element,
beriicksichtigt.

e Ermiidungserscheinungen werden vernachldssigt.
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5.4.1 Differentialgleichung der Sehnenkraft

Die Muskel-Sehnen Modellierung gestattet die Herleitung einer Differentialgleichung fiir die
Sehnenkraft Fs (Pandy et al., 1990, Daxner, 1997, Lugner et al., 2001). Aus den
geometrischen Relationen des Modells ldsst sich die gesamte Linge des Muskel-Sehnen
Komplexes lys aus der Linge der freien Sehne Is und der Linge des Muskelbauches Iy
berechnen:

Lys =l +1,, =1 +1,+1; -cosy (5.28)

Unter der getroffenen Annahme einer konstanten Muskeldicke d hingen der
Fiederungswinkel y und die Linge der Muskelfaser I wie folgt voneinander ab:

d=1;-siny (5.29)

Differenziert man Gleichung (5.29) nach der Zeit t, so erhdlt man den folgenden Ausdruck:

y=-2F tany (5.30)
lF

Setzt man dieses Ergebnis wiederum in die ebenfalls nach der Zeit t differenzierte Gleichung
(5.28) ein, so ergibt sich die Muskel-Sehnen Geschwindigkeit vis:

dlMs_v v+ 17
=Vys = Vs

dt cosy

(5.31)

Addiert man die Dehnungsgeschwindigkeiten des seriell elastischen Elements vsgg und des
kontraktilen Elementes vgg, erhdlt man die Dehnungsgeschwindigkeit der Muskelfaser vg:

dl
Ve = d_: =Vseg T Ve = Veee (5.32)

Das Kriftegleichgewicht zwischen der Sehne und dem Muskelbauch liefert:
Fg =F, -cosy (5.33)

Differenziert man (5.33) nach der Zeit t und setzt anschlieBend den Ausdruck (5.30) ein,
erhélt man die folgende Gleichung:

dF, dF. Ve )
—> =—"cosy + F.-—-tan 5.34
p dt 4 s 1 4 ( )
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Die Kraft des seriell elastischen Elements Fsgg entspricht der Kraft des kontraktilen Elements
Fxg, die beide in Serie liegen. Die Muskelfaserkraft Fr setzt sich aus der Kraft des parallel
elastischen Elements Fpeg und der Kraft des seriell elastischen Elements Fsgg zusammen:

Fp = Foge +FSEE (5.35)

Mit Hilfe der Definition der lokalen Steifigkeiten k kann nun ein Zusammenhang zwischen
der Geschwindigkeit v und der zeitlichen Ableitung der Kraft dF/dt entwickelt werden:

(_dF _dF di_dF 1

=— === 53
dldt dl dt v (5.36)
An dieser Stelle fiihrt man die Steifigkeit ky ein:
ky = kg + K pep (5.37)

Durch Differenzieren von (5.35) nach der Zeit t, Beriicksichtigung des Zusammenhanges
(5.36) und Bestimmung der Geschwindigkeit des seriell elastischen Elements mit Hilfe von
Gleichung (5.32) erhidlt man eine Differentialgleichung fiir die Muskelfaserkraft Fg:

dF .
dt

=Vp ky —Vig ke (5.38)

Setzt man diese Beziehung (5.38) in (5.34) ein, ergibt sich

dF,
-Z]—tg—va.kMr = Ve ,‘kSEE'COS]/, (539)
wobei der Ausdruck kmy wie folgt definiert ist:

F,
Koy =Ky -cosy+—li-tan2y (5.40)

F

Driickt man jetzt in (5.39) die Fasergeschwindigkeit vg durch (5.31) aus und stellt man darin
die Sehnengeschwindigkeit vg mit Hilfe von (5.36) dar, so erhélt man schlie8lich die gesuchte
Differentialgleichung der Sehnenkraft:

dF. kg-k, -cosy k
Te——rt -(vm- SEE-VCEJ (5.41)

dt _ks+kMr—cosy ,
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Mit der Differentialgleichung der Sehnenkraft (5.41) kann man nun mit der Linge des
Muskel-Sehnen Komplexes lys, dessen Geschwindigkeit vyys sowie der neuralen Erregung
e(t) eines Muskels die entwickelte Sehnenkraft Fs berechnen.



Kapitel 6

Modell von Hanavan

6.1 Aufbau

Hanavan entwickelte 1964 ein Modell, um die massengeometrischen Eigenschaften eines
menschlichen Korpers zu erfassen. Diese Studie wurde in der damaligen Zeit zur Entwicklung
einer ,,Self Maneuvering Unit* fiir Weltraumspazierginge von Astronauten durchgefiihrt. Als
Grundlage fiir die Modellierung dienen die folgenden Annahmen (Nigg und Herzog, 1994):

e Der menschliche Korper kann durch einen Satz starrer Kérper von einfacher
geometrischer Form und konstanter Dichte dargestellt werden.

e Die zur Bestimmung der Segmentmassen verwendeten Regressionsgleichungen
(Barter, 1957) sind repréisentativ fiir das interessierende Korpermassenspektrum.

¢ Die einzelnen Korpersegmente bewegen sich um feste Drehpunkte und sind
durch masselose Gelenke miteinander verbunden.

RIGHT -*—— @ —— LEFT
(1) Kopf (9) Linker Unterarm
¢ (2) Oberer Torso (10) Rechter Oberschenkel

(3) Unterer Torso (11) Linker Oberschenkel
8 ﬂ (4) Rechte Hand (12) Rechter Unterschenkel
4 O (5) Linke Hand (13) Linker Unterschenkel
'o (6) Rechter Oberarm | (14) Rechter Ful3
(7) Linker Oberarm (15) Linker Fuf3
@ @ 3 (8) Rechter Unterarm

hwym

Bild 6.1 Massengeometrisches Modell von Hanavan, 1964
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Das Modell setzt sich aus 15 einfachen geometrischen K&rpern zusammen, die mit Zahlen
von 1 bis 15 gekennzeichnet sind (Bild 6.1). Jeder dieser Modellkérper reprisentiert ein
Korpersegment. Die Berechnung der Segmentdimensionen und deren massengeometrischen
Eigenschaften erfolgt auf der Grundlage von 25 anthropometrischen Abmessungen. Hanavan
gibt in seiner Arbeit (Hanavan, 1964), basierend auf den Untersuchungen von Hertzberg et al.,
1954, mehrere Datensitze fiir diese Modellparameter an. Im Rahmen dieser Arbeit wird auf
einen dieser Datensitze fiir eine Person mit einer Korpergr6e von 1.8 m und einer
Kérpermasse von 80.1 kg zuriickgegriffen (Tabelle 6.1).

Symbol Anthropometrische Modellparameter
ANKC Ankle Circumference — Knéchelumfang (236 mm)
AXILC Axillary Arm Circumference — Oberarmumfang (335 mm)
BUTTD Buttock Depth — GesiBtiefe (239 mm)

CHESB Chest Breath — Brustkorbbreite (3/8 mm)

CHESD Chest Depth — Brustkorbtiefe (244 mm)

ELBC Ellbow Circumference — Ellbogenumfang (290 mm)
FISTC Fist Circumference — Faustumfang (302 mm)
FOARL Forearm Length — Unterarmlédnge (284 mm)
FOOTL Foot Length — FuBliange (274 mm)

GKNEC Knee Circumference - Knieumfang (378 mm)
HEADC Head Circumferance — Kopfumfang (582 mm)
HIPB Hip Breath - GesiBbreite (348 mm)

SHLHD Shoulder Height — Schulterhéhe (1473 mm)

SITH Sitting Height — Sitzhohe (935 mm)

SPHYH Sphyrion Height — KnéchelhShe (79 mm)

STAT Stature — K&rpergroBe (1796 mm)

SUBH Substernale Height - Brustbeinhéhe (1273 mm)
THIHC Thigh Circumference — Oberschenkelumfang (599 mm)
TIBH Tibiale Height — Tibiahdhe (475 mm)

TROCH Trochanteric Height — Trochanter Héhe (947 mm)
UPARL Upper Arm Length — Oberarmlinge (357 mm)

w Weight — Kérpermasse (80.7 kg)

WAISB Waist Breath — Taillenbreite (259 mm)

WAISD Waist Depth — Taillentiefe (216 mm)

WRISC Wrist Circumference — Handgelenkumfang (/80 mm)

Tabelle 6.1 Anthropometrische Modellparameter nach Hanavan, 1964

6.2 Regressionsgleichungen von Barter

Die Verteilung der K6rpermasse auf die einzelnen Segmente erfolgt mit Hilfe der von Barter,
1957 entwickelten Regressionsgleichungen. Braune und Fischer, 1889 fiihrten schon relativ
friih Untersuchungen an drei tiefgefrorenen Leichen durch und bestimmten dabei
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Schwerpunktlagen und Massentragheitsmomente von verschiedenen Korperteilen (Hanavan,
1964). Fischer, 1906 sezierte spiter eine weitere Leiche. Dempster, 1955 fiihrte Studien an
weiteren 8 Leichen durch und sammelte dhnliche Daten wihrend einer Bewegungsstudie an
verschiedenen Korpergliedern. Barter, 1957 verwendete die Daten von Braune, Fischer und
Dempster um einen Satz Regressionsgleichungen zur Bestimmung der einzelnen
Segmentmassen herzuleiten:

HNT (Kopf, Nacken, Torso) = 0.47-W +12
BUA (Beide Oberarme) =0.08-W —2.9
BFO (Beide Unterarme) =0.04-W —0.5
BH (Beide Hinde) = 0.01-W +0.7 (6.1)
BUL (Beide Oberschenkel) =0.18-W +3.2
BLL (Beide Unterschenkel) =0.11-W —1.9
BF (Beide Fiifle)=0.02-W +1.5

Der gréBte Teil der Korpermasse W vereinigt sich im Torso und Kopf. Die restliche Masse
teilt sich zwischen den Extremititen auf, wobei die untere Extremitit wesentlich schwerer ist.
Die Summe der Barter’schen Einzelmassen ergibt nicht immer die gesamte Kérpermasse. Um
diese Differenz zu kompensieren, wird die anfallende Differenzmasse proportional iiber alle
Segmente verteilt. Bei diesen Gleichungen ist zu beachten, dass die Kérpermasse W in Pfund
und nicht in Kilogramm einzusetzen ist (11b = 0.45359 kg).

6.3 Korpersegmente

6.3.1 Torso und Kopf

Jedem der Modellsegmente sind rechtwinkelige kartesische Koordinatensysteme zugeordnet,
deren Achsen mit den entsprechenden Trigheitshauptachsen zusammenfallen. Die
Korperschwerpunkte werden als C.G. (Center of Gravity) bezeichnet.

Y N " N
A |
X 2 |

Bild 6.2 Modellsegmente des Kopfes, des oberen Torsos und des unteren Torsos von Hanavan, 1964

Die Modellierung des Kopfes erfolgt durch ein Rotationsellipsoid. Der Torso wird in einen
oberen und einen unteren Bereich geteilt und durch zwei entsprechende elliptische Zylinder
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dargestellt (Bild 6.2). Die Segmentlingen werden mit SL, die Segmentmassen mit SW, die
Volumina der Segmente mit V, die Massendichten der Segmente mit DELTA, die
auftretenden Massentrigheitsmomente mit Iy, I,y und I,, sowie deren kleine und groBe
Halbachsen mit RR bzw. R bezeichnet. Der Parameter n dient zur Bestimmung der
Schwerpunktlage. Die Indizes einzelner GréBen beziehen sich auf die Numerierung der
einzelnen Korperelemente (Bild 6.1). Die Dimensionen und Eigenschaften des Kopfes lassen
sich aus den folgenden Beziehungen bestimmen:

R =0.5-(STAT — SHLDH )
HEADC
2m
SL = STAT — SHLDH
n=05 (62)

SW =0.079-W

I,=1,=02-SW-(R* +RR?)
I,=04-SW-RR’

RR =

Die Masse des Torsos kann durch Subtraktion der Kopfmasse von der Barter’schen Masse
HNT des Kopfes, des Nackens und des Torsos bestimmt werden. Die Teilmasse des oberen
Torsos wird entsprechend dem Verhiltnis der Dichten (Dempster, 1955) des oberen und
unteren Torsosegmentes aus der gesamten Torsomasse bestimmt. Die Dimensionen und
Eigenschaften des oberen Torsos ergeben sich aus den folgenden Gleichungen:

R=0.5-CHESB
RR =0.25-(CHESD + WAISD)
SL = SHLDH ~ SUBH
n=0.5
V,=n-R-RR-SL
HNT — SW,

1.01
Vit —V1; (6.3)

0.92
SW = DELTA -,
- (3.R2 4 5I2)

DELTA =

_5 (3.RR? + SI2)

In=S—:V—~(R2+RR2)

Die Teilmasse des unteren Torsos kann jetzt aus der Subtraktion der Kopfmasse und der
Masse des oberen Torsoelements von der Barter’schen Masse HNT berechnet werden. Die
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folgenden Gleichungen dienen zur Festlegung der Abmessungen und der Eigenschaften des
unteren Torsoelements:

R=0.5-HIPB
RR =0.25-(WAISD + BUTTD)
SL = SITH —(STAT — SUBH )
n=0.5
V,=7n-R-RR-SL
SW = HNT — SW, — SW,
SwW

7-R-RR-SL

-V 3.r 4 s12)

(6.4)
DELTA =

1

XX

1yy=Sl—Z/-(3-RR2+SL2)
1,,=STW-(R2+RR2)

6.3.2 Obere Extremitit

Die Oberarme und die Unterarme stellen Kegelstiimpfe dar. Die Modellierung der Hénde
erfolgt mit Hilfe von Kugeln (Bild 6.3).

HINGE POINT HINGE POINT _“i 2R I“ HINGE POINT Q2R l—
c.6. ) c.6. L .G s't. l

—__T T ast 1
Y 2R Y —+ Y — st

| sL
X 1 Tl
X _4 |__ 2 RR -' L— 2 RR
Z 2 4

Bild 6.3 Modellsegmente der Hand, des Oberarms und des Unterarms von Hanavan, 1964

In den Modellen fiir Oberarm und Unterarm werden die Radien der Kegelstumpfkopfflichen
mit RR und die Radien der Kegelstumpfgrundflichen mit R bezeichnet. Im Modell fiir die
Hand steht R fiir den Kugelradius. Die Dimensionen und Eigenschaften der Handsegmente
lassen sich wie folgt berechnen:

R—RR = FISTC
2.7
SL=2-R
n=05 (6.4)
SW =0.5-BH

I,=I,=1I_=04-SW-R’

XX
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Die Abmessungen des Oberarmsegments bestimmen sich aus den folgenden Gleichungen:

R AXILC
2-m
RR = ELBC
SL =UPARL
SW =0.5-BUA

Die Dimensionen des Unterarmsegments sind durch folgende Beziehungen festgelegt:

- ELBC
2.
_ WRISC
DY (6.6)
SL = FOARL
SW =0.5-BFO

Alle weiteren Modellelemente der oberen und unteren Extremitit stellen Kegelstiimpfe dar.
Die massengeometrischen Eigenschaften der als Kegelstiimpfe modellierten Korpersegmente
werden separat am Ende dieses Abschnittes in Kapitel 6.3.4 zusammengefasst.

6.3.3 Untere Extremitét

Die Modellierung der unteren Extremitdt erfolgt durch drei Kegelstiimpfe, die den
Oberschenkel, Unterschenkel und den Fuf} darstellen (Bild 6.4).

2R
HINGE PQINT
HINGE POlNT t&ir" I I~ sL
' l | HINGE POINT
q8L 7SL 8L
sL 2R [+ A y 4
X l T 2RR
-J 2RR dgb2rr ca. v X

Y4

Bild 6.4 Modellsegmente des Oberschenkels, des Unterschenkels und des Fusses nach Hanavan, 1964

Die Abmale des Oberschenkelelements lassen sich folgendermaB3en berechnen:

R= THIC
2
RR = GKNEC
2.7 (6.7)

SL = STAT - SITH -TIBH
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DELSH = SITH —(STAT - TROCH )
SW =0.5-BUL

Die Dimensionen der Unterschenkelsegmente bestimmen sich aus folgenden Gleichungen:

_ GKNEC
T 2n
ANKC
2. (6.8)
SL =TIBH - SPHYH
SW =0.5-BLL

R

RR =

Die Geometrie des FuBlsegments bzw. dessen Kopfflichenradius RR wird so festgelegt, dass
der Schwerpunkt im Abstand 0.429-SL von der Grundfliche zu liegen kommt. Die
Bestimmungsgleichungen der FuBlelementgeometrie lauten:

R=0.5-SPHYH
SL = FOOTL

n =0.429 (6.9)
SW =0.5-BF

6.3.4 Kegelstumpfeigenschaften

Die Modellelemente der Oberarme, Unterarme, Oberschenkel, Unterschenkel und Fiile sind
Kegelstiimpfe. Deren massengeometrische Eigenschaften lassen sich unter Verwendung der
in den Gleichungen (6.10) festgelegten Parameter p, o, n, AA und BB aus dem folgenden
Gleichungssatz berechnen:

_RR
R
o=1+pu+u’
1+2-u+3-pu?
77:
4.0
9 lwurpt+pd
207 o’

3 1+4-u+10- 4 + 440 + it ,
BB—g- oy (6.10)
DELTA = W

SL-(R®+R-RR+RR*) -«
2
[=1, =45 _ g sw.sp

== T DEITA - SL
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_2-A4-SW?
% DELTA-SL

6.4 Gelenkmodellierung

Die Beweglichkeit des Modells ist auf die beiden Extremititen beschrinkt. Diese Tatsache
héngt mit seinem Entwicklungshintergrund, der bemannten Weltraumtechnik, zusammen, wo
die Beweglichkeit des Kopfes, des oberen und unteren Torsos eines Astronauten durch einen
Druckanzug behindert wird. Die Modellsegmente der oberen und unteren Extremitit sind
durch reibungsfreie Kugelgelenke miteinander verbunden, deren masselose Gelenkelemente
sich in den entsprechenden Drehpunkten beriihren. Diese Punkte sind fest mit den einzelnen
Korperelementen verbunden und in den entsprechenden Bildern der vorigen Kapitel als Hinge
Points (Gelenkpunkte) bezeichnet.

Im Bild 6.3 sind die 3 Drehzentren der oberen Extremitit eingezeichnet. Der
Drehpunkt des Handgelenkes liegt auf der Oberfliche der Handkugel und im Mittelpunkt der
Kopfkreisfliche des Unterarmkegelstumpfes. Der Drehpunkt des Schultergelenkes befindet
sich im Inneren des Oberarmkegelstumpfes auf der Liangsachse im Abstand Rg von der
Grundkreisfliche entfernt und auBBerhalb des oberen Torsos in der Y-Z Ebene, im Abstand R
von der Seite des oberen Torsosegmentes (y-Richtung) und im selben Abstand von der
Kopfellipsenfliche nach unten (z-Richtung) entfernt. Das Ellbogengelenk liegt im
Mittelpunkt der Grundkreisfliche des Unterarmkegelstumpfes und im Mittelpunkt der
Kopfkreisflache des Oberarmkegelstumpfes.

Im Bild 6.4 sind die Drehpunkte der unteren Extremitédt angegeben. Der Drehpunkt des
Hiiftgelenkes befindet sich auBlerhalb des Oberschenkelkegelstumpfes auf der Mittelachse im
Abstand DELSH von der Grundkreisfliche entfermt und im Inneren des unteren
Torsoelements in der Y-Z Ebene, im Abstand DELSH (z-Richtung) von der
Grundellipsenfliche und dem Abstand R;o (y-Richtung) von der Seite des unteren
Torsosegments entfernt. Das Kniegelenk sitzt im Mittelpunkt der Grundkreisfliche des
Unterschenkelkegelstumpfes und im  Mittelpunkt der  Kopfkreisfliche  des
Oberschenkelkegelstumpfes. Der Drehpunkt des Fuligelenks liegt im Abstand 0.429-SL von
der Grundflache des Fullkegelstumpfes entfernt (in Richtung Kopffldche), auf einem Zylinder
mit der gleichen Mittelachse wie das FuB3segment und dem Radius R4 sowie im Mittelpunkt
der Kopfkreisflache des Unterschenkelkegelstumpfes.



Kapitel 7

Modellierung der oberen Extremitét

7.1 Ausgewdihlte Untersuchungen zur oberen Extremitit

7.1.1 Biomechanisches Modell der Schulter nach Hégfors et al.

In der Studie von Hégfors et al., 1987 wurden Schultern von drei menschlichen Leichen,
welche zwischen 55 und 71 Jahren alt waren, seziert. Die Messung von Langen und Winkeln
erfolgte mit Lineal und Goniometer. Die Ansatzpunkte der einzelnen Muskeln bestimmte man
durch eine optische Schitzung. Die Schulterknochen sind als starre Korper modelliert. Beide
Gelenke der Clavicula werden als Kugelgelenke angesehen. Die betrachteten Muskeln
ersetzte man durch sogenannte gestreckte Bénder, die stets den kiirzesten Weg zwischen
Ansatz und Ursprung einschlagen. Die etwaige Umlenkung solcher Muskelpfade an
anatomischen Strukturen wird durch entsprechend in das Modell eingefiihrte geometrische
Figuren erfasst. Auftretende Muskelkrifte wirken in Langsrichtung der Modellbander. Es
wird angenommen, dass die Kontaktkrifte in den Gelenken sowie die Krifte in den Béndern,
ausgenommen dem Lig. coracohumerale, keinen Beitrag zum Aufbau der Gelenkmomente
leisten. In dem beschriebenen Modell werden 21 Muskeln beriicksichtigt, denen die folgenden
Zahlen zugeordnet sind:

(1) M. latissimus dorsi (8) M. serratus anterior (15) M. infraspinatus
(2) M. levator scapulae (9) M. sternocleidomastoideus (16) M. subscapularis
(3) M. omohyoideus (10) M. sternohyoideus (17) M. supraspinatus
(4) M. pectoralis major (11) M. subclavius (18) M. teres major
(5) M. pectoralis minor (12) M. trapezius (19) M. teres minor
(6) M. rhomboideus major (13) M. deltoideus (20) M. biceps brachit

(7) M. rhomboideus minor (14) M. coracobrachialis (21) M. triceps brachii
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Von diesen Muskeln werden einige durch mehrere Modellbdnder dargestellt. Dies betrifft den
M. latissimus dorsi, den M. pectoralis major, den M. serratus anterior, den M. trapezius, den
M. deltoideus, den M. infraspinatus und den M. subscapularis. Zur Beschreibung der
Schulterverhiltnisse finden vier kartesische Koordinatensysteme Anwendung (Bild 7.1).

SCAPULA

>

HUMERUS

Bild 7.1 Koordinatensysteme zur Beschreibung der Schulter von Hégfors et al, 1987

Das Sternum System hat seinen Ursprung Q im Mittelpunkt des Articulatio sternoclavicularis.
Die 1-Achse liegt normal zur Median-Sagittalebene. Die 1-2 Ebene enthilt den Mittelpunkt
des ersten Vertebra thoracica. Die 2-Achse ist nach vorne und die 3-Achse nach oben
orientiert. Das Clavicula System hat denselben Ursprung Q wie das Sternum System. Seine
1-Achse geht durch den Mittelpunkt der Facies articularis acromialis. Die 2-Achse ist
orthogonal zur 1-Achse und parallel zur oberen ebenen Oberfliche am lateralen Ende der
Clavicula. Die 2-Achse ist nach vorne und die 3-Achse nach oben orientiert. Das Scapula
System hat seinen Ursprung im Punkt Q° der einen gemeinsamen Punkt der Clavicula und der
Scapula darstellt. Die 1-Achse zeigt in Richtung des Angulus inferior. Die 1-2 Ebene enthilt
den Angulus superior in ihrem ersten Quadranten. Das letzte Koordinatensystem ist fest mit
dem Humerus verbunden. Das Caput humeri zeigt angendhert eine Kugelform. Der
Mittelpunkt dieser Kugel wird als Ursprung Q" des Humerus Systems herangezogen. Die 1-
Achse zeigt entlang des Humerus durch das Ende des Kammes zwischen der Fossa
coronoidea und der Fossa radialis. Die 2-Achse liegt in der Ebene der 1-Achse und der
Richtung der Winkelbeweglichkeit der Ulna, wobei der Ulna eine positive 2-Koordinate
zugeordnet ist.

Hogfors et al., 1987 stellten in ihrer Arbeit fest, dass die einzelnen Knochen der Schulter
hinreichend #hnlich sind, sodass je eine Abmessung geniigt, um die einzelnen Knochen zu
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charakterisieren. Man erhilt somit vier GréBen, welche die Geometrie des Schultermodells
beschreiben. Diesen Gré8en wurden die folgenden Léngen zugrunde gelegt:

e Thorax: die Distanz b zwischen den oberen Oberflichen des ersten und des zwélften
Vertebra thoracica

e Clavicula: die Distanz ¢ zwischen den Gelenken der Clavicula (zwischen Q und )

e Scapula: die Distanz s zwischen dem Articulatio acromioclavicularis * und dem
Angulus inferior der Scapula

e Humerus: die Distanz h zwischen dem Mittelpunkt des Kopfes des Humerus und der
lateralen Kante der Trochlea humeri

Das beschriebene Starrkdrpermodell hat zwolf Freiheitsgrade. Als  generalisierte

Lagekoordinaten werden die drei kartesischen Koordinaten des Ursprunges des Humerus

Systems und drei Sitze von Euler-Winkeln zur Festlegung der Orientierungen der

Knochenkoordinatensysteme in Bezug auf das Sternum System herangezogen.

Table 1. Insertions x 1000 on bones. Coordinates refer to the respective bone fixed systems

Subject
Muscle 1 1 111 Average
1 (159,41, 13) (175,46, 18)h (177, 59,200 (170,36,17)
2 (226, 405, — 21)s (215,429, 0)s (208, 405, — 16)s (216,413, - 12)
3 (226, 195, ~ 5)s (263, 231, 13)s (237,179, 0)s (242,202, 3)
4 (283, 45, 41} (246, 36, 39)h (296, 39, 49) (275, 40, 43)
4 (405, 122, t4)c (363, 67, 30)c (353, 103, 37)¢ (374,97,27)
5 (153, 63, 163)s (135, 45, 186)s (200, 0, 238)s (163, 36, 196)
6 (832,247, — 137)s (878, 224, — 122)s (843, 254, — 158)s (851,242, —139)
7 (384, 474, — 163)s (359, 442, — 115)s (351, 492, — 130)s (365, 469, — 136)
8.1 (347,458, — 137)s (333,429, - 83)s (308, 476, — 103)s {329, 454, — 108)
82 (705, 300, — 132)s (731, 263, —~96)s (670, 368, — 119)s (702, 310, — 115)
83 (905, 63, 26)s (968, 77, 38)s (930, 108, 32)s (934,83, 32)
9 (149, 14, 61)c (185, 15, 1) (81,74, M) (138, 34, 70)
10 (81, — 61, e (37, — 52, 15% (81, — 88, 0) (66, —61,7)
11 (581, — 41, 0)x (444,0, 0)c (625, — 66, — T (550, — 36, ~ 2)
12.1 (205, 205, — 168)s (224, 218, — 141)s (213, 176, - 184)s {214, 200, — 164)
122 (305, 316, — 195)s (321,295, — 14T)s (265, 297, - 205)s (297, 303, — 182)
12.3 (84,89, — 111)s (122, 115, - 83)s (43, 59, — 108)s (83, 88, — 101)
124 (838, — 162,27} (822, — 148, 44)c (831, — 154, 29)c (830, — 155, 33)
13.1 (=5, — 147, - 63)s (—~6, — 147, —64)s (—16, — 146, —59)s (-9, — 147, —62)
132 (237, 205, — 179)s (244, 218, — 147)s (243, 173, — 195)s (241,199, — 174)
133 (784, — 34, 0)c (807, 15, 22)c (794, — 66, 22)c (795, — 28, 15)
13 (363, ~ 6, 35)h (350, 0, S03h (394, — 7,46)h (369, -4, 44)
14 (153, — 32, 200)s (77, 32, 185)s (124, — 43, 195)s (118, ~14,193)
14 (394, 16, — 19 (411, 7, - 213 (384,20, — 13} (396, 14, ~ 18)
15.1 (637, 247, — 105)s (541,231, —83)s (643, 243, — 130 (617, 240, — 106)
15.2 (742, 137, - 100)s (750, 83, —38)s (789, 124, — 70)s (760, 115, — 69)
15 (=6, ~35,79h" (=29, — 11,1040 (—20, — 30,99 (=18, —25,94)
16.1 (484, 316, — 116)s (506, 314, — 154)s (578, 292, - 141)s (523, 307, — 137)
16.2 (668, 205, — 100)s (622,137, - 122)s (714, 151, - 103)s (668, 164, — 108)
163 (747,58, - 37 (744, 96, —96)s (798, 54, — 59)s (762, 69, — 64)
16 (10, 76, 6)h (11, 89, 14)h (16, 89, 13)4 (12,85, 11)
17 (253, 326, — 126)s (365, 372, - 90)s (297, 346, — 119)s (305, 348, - 112)
17 (~38,19,86)h (— 46,36, 71)h (— 43,39, 79 (—42,31,79)
18 (826, — 53, - 2)s (878, — 71,0} (827, — 49, — 16)s (844, - 58, — 6)
18 (121,38, - 25)h (139,29, — 21} (168, 43, — 20}k (143,37, -22)
19 (558, — 32, — 42)s (641, - 51, —13p (600, — 65, — 16)s (600, — 49, —24)
19 (35, — 38,35 (36, — 43, 5Th (46, — 53,200 (39, —45,37)
20 (95,0, 11)s (96, 38, 32)s (114,11,0)s (102, 16, 14)
20 {68, 42, 211)s (32,0, 244) (54, — 22, 227} (51,7, 227
21 (368, — 95, - 11)s (346, — 96, 90)s (384, — 135,43)s (366, — 109, 41)
I n m
s=19.0cm 15.6 cm 18.5cm
c=148cm 13.5cm 13.6 cm
h=3l4cm 280 cm 304 cm
r= 23cm 2lcm 23cm
b=300cm 26.5cm 300 cm

I-IlI = individuals, s = length of the scapula, ¢ = length of the clavicula, h = length of the humerus, r = radius
of the humeral head, b = the distance between the upper surfaces of the first and twelfth thoracic vertebrae.

Tabelle 7.1 Ansatzpunkte der Muskeln am Schulterkomplex von Hogfors et al., 1987
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Table 2. Body attachment points of the muscles

11 (260, 0, — 750) %1073
12 (298, — 266, ~ 809) x1073b
2 (— 57, — 266, 96) x1073 b
3 (43, — 148, 96) x 1073 b
41 (0, 148, — 209) x10-%b
[ (239, 170, — 335) x 1073 b
6 {(~ 57, — 339, - 200) x1073b
] (=57, — 309, 39) x1073 b
8.1 (277, — 149, —89) x10°%b
82 (383, 0, — 340) x10-%p
83 (468,0, — 681) x107%5
9 (152, ~ 304,652 x1073 %
10 (— 65, — 130, 348) x10"2b
1 (107, 17, — 48) x10-%b
12.1 (—43, — 261, — 170) x 10735
122 (—43, — 200, — 530) x 1073
1234 (17, — 165,96) x107 b

Tabelle 7.2 Ansatzpunkte der Muskeln am Torso von Hogfors et al., 1987

In Tabelle 7.1 und Tabelle 7.2 sind die Ansatzpunkte der Modellbénder in den entsprechenden
Koordinatensystemen angegeben.

Gelegentlich ist die Scapula in Kontakt mit dem Thorax. Die durch diesen Kontakt
auftretenden Zwangskrifte werden durch zwei Krifte modelliert, die normal zum Thorax
stehen und an zwei Punkten der Scapula angreifen. Es kann passieren, dass manche
Muskelpfade an anatomischen Strukturen umgelenkt werden. Hogfors et al., 1987 nennen in
diesem Zusammenhang den M. latissimus dorsi, den M. pectoralis major, den M. serratus
anterior, den M. deltoideus, den M. infraspinatus, den M. subscapularis, den M. supraspinatus
und den M. biceps brachii. Fiir die gegenstindliche Arbeit sind vor allem der M. latissimus
dorsi, der M. deltoideus und der M. biceps brachii interessant, sodass nur fiir diese Muskeln
die in dem beschricbenen Modell entwickelten Vorschriften zur Erfassung der
Muskelablenkung angegeben werden sollen (siehe dazu auch Bild 7.1):

o M. latissimus dorsi: Dieser Muskel verlauft auBerhalb der Linie k, =0.04-h, k, =0

und auflerhalb des Zylinders mit dem Radius 0.426-b, dessen Achse durch
(238, 0, -0.638) - b geht in die Richtung (0.652, 0.652, — 0.387).

e M. deltoideus: Dieser Muskel verlauft auBerhalb der Kurve k7 + k2 + 2 =(0.09-h)*:
K, +K,+Kk,=0.

e M. biceps brachii: Dieser Muskel verlduft durch den Punkt (=50, 37, —25)-10 -h.

Die zwolf Freiheitsgrade des Schultermodells stehen in einer funktionalen Wechselbeziehung
(Hogfors et al., 1987). Bei einer festgelegten Armposition und bestimmten dufleren Last sind
die Positionen der anderen Schulterknochen ebenfalls festgelegt. Dieser funktionelle
Zusammenhang zwischen den Freiheitsgraden wird als ,,Schulter Rhythmus® bezeichnet.
Hogfors et al., 1991 untersuchten das Phidnomen niher. Diese Studie wurde an drei
rechtshindigen minnlichen Probanden mit einem mittleren Alter von 24 Jahren, einer
mittleren K&rpermasse von 70 kg und einer mittleren KérpergréBe von 183 cm durchgefiihrt.
Jeder Versuchsperson implantierte man kleine Tantal-Kugeln, deren Positionen mit Hilfe der
Methode der Roéntgenstereophotogrammetrie festgestellt wurden. Es fanden unter anderem
eine statische Studie, bei der die Probanden aufrecht standen und ihre Arme nach auflen rotiert
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zu Boden hingen lieBen, und eine dynamische Studie, bei der die Probanden vorgegebene
Bewegungen ausfiithrten, statt. Hier soll nur auf die Ergebnisse der statischen Studie
eingegangen werden.

Table 1. Bone Euler angles in the laboratory system; static exposure

Goldstein Euler angles Euler angles (Fig. 4(a)]

Subject Bone a B b a ] Y
Clav, 2700 89 70.2 340.0 84 30
1 Scap. 2034 1089 3149 214 421 1159
Hum. 60.0 919 2784 .5 -814 1026
Clav. 2700 9.6 6.9 3376 88 36
2 Scap. 1919 108.6 305.2 2162 -~50.7 1203
Hum. 60.0 89.1 269.8 317.0 —~89.0 -129
Clav. 2700 103 78.7 3486 10.1 20
3 Scap. 2049 1075 3132 228 -44.1 114.8
Hum. 600 90.1 259.7 239.7 -n.7 -903

Tabelle 7.3 Orientierung der Schulterknochen von Hogfors et al., 1991

Die bei den statischen Messungen ermittelten Orientierungen der Schulterknochen, in Bezug
auf das Korper-Koordinatensystem, sind in Tabelle 7.3 angegeben. In dieser Studie wird ein
Kérper-Koordinatensystem verwendet, dessen 3-Achse vertikal ist, wenn sich der Proband in
der Position der statischen Studien befindet. Man erhilt eine Approximation des Sternum
Systems, indem man das Koérper-Koordinatensystem 15° um seine 1-Achse rotiert. Der
Winkelsatz, der als Goldstein-Euler-Winkel bezeichnet wird, entspricht den Euler’schen
Drehwinkeln, bei denen (kartesische Koordinatensysteme) zuerst im positiven Drehsinn um
die z-Achse (o), dann im positiven Sinn um die x-Achse () und zum Schluss wieder im
positiven Sinn um die z-Achse (y) gedreht wird. Bei dem als Euler-Winkel bezeichneten
Winkelsatz (kartesische Koordinatensysteme) wird zuerst im positiven Sinn um die z-Achse
(o), dann im negativen Sinn um die y-Achse ($) und zum Schluss im positiven Sinn um die x-
Achse (y) gedreht. Hogfors et al., 1991 geben in ihrer Arbeit an, dass unter normalen
Bedingungen der individuelle ,,Schulter Rhythmus* sehr stabil und auch unempfindlich gegen
kleine Handlasten ist.

7.1.2 Muskelhebelarme im Ellbogengelenk nach Amis et al.

Amis et al., 1979 entfernten vier obere Extremitdten von mehreren Leichen. Diese
Untersuchung beschreibt erstens eine Analyse der Geometrie des muskulo-skelettiren
Systems der oberen Extremitédt und schitzt zweitens die entsprechenden Muskelkrifte ab.
Hier sollen nur die im Rahmen dieser Studie ermittelten Muskelhebelarme im Ellbogengelenk
angegeben werden. Einleitende Untersuchungen zeigten, dass sich die Muskelstrukturen stark
voneinander unterschieden, wihrend die muskulo-skelettire Geometrie grundsitzlich von
Probe zu Probe dhnlich war. In weiterer Folge wurde eine der oberen Extremitéten in Bezug
auf ihre Geometrie genau untersucht (Details siche Amis et al., 1979). Diese Probe fixierte
man iiber einer flachen Tafel mit drei Stahlstiben, die in die posteriore Seite der Probe
eingefligt waren. Die Positionierung der Stangen erfolgte durch den Kopf des Humerus, durch
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die Ulna 4 cm distal des Olecranon und durch den Kopf der Ulna in den distalen Radius. Der
Ellbogen war dabei 17° gebeugt und der Unterarm in einer Pronation von 30°. Die Sektion
schritt nach distal fort. In der besprochenen Arbeit sind die folgenden Hebelarmverliufe fiir
das Ellbogengelenk angegeben (getroffene Annahmen siehe Amis et al., 1979):

flexion

moment arm {mm)
moment erm lmm.)

804 §
FCR
ECRB e
FDS £
-] -
ECY
40 A
42
8r
LtHTr
ECARL ..
PY
/——\ Tr lmoin tendon)
-2
0
e 80 ©0
Ebow {lexion |®) ——e— oxtonsion

Bild 7.4 Muskelhebelarme im Ellbogengelenk von Amis et al., 1979 mit Brachioradialis BR, Biceps Bi,
Brachialis Br, Extensor carpi radialis longus ECRL, Pronator teres PT, Flexor carpi radialis FCR, Extensor
digitorum communis EDC, Extensor carpi radialis brevis ECRB, Flexor digitorum superficialis FDS, Extensor
carpi ulnaris ECU, Anconeus A, Triceps caput laterale Lt H Tr und Triceps Tr

7.1.3 Muskelhebelarme im Ellbogengelenk nach Murray et al.

In der Arbeit von Murray et al., 2002 wurden 10 obere Extremititen von neun Leichen
untersucht, um die Beziehung zwischen den Dimensionen der oberen Extremitéit und den
Hebelarmen von Muskeln, die das Ellbogengelenk umspannen, zu studieren. Die
Korpergrofien lagen zwischen einer 5'0" groen weiblichen und einer 6'4" grolen mannlichen
Leiche. Fiir die gegenstindliche Arbeit sind die Muskelhebelarme im Ellbogengelenk
interessant, sodass nur auf die im Rahmen dieser Untersuchung bestimmten Hebelarmverldufe
(Details siche Murray et al., 2002) eingegangen werden soll. Die Bestimmung der Hebelarme
im Ellbogengelenk erfolgte mit der Methode der Sehnenverschiebung. Die einzelnen Proben
wurden auf einer horizontalen Oberflache befestigt und dabei am Kopf des Humerus und dem
Epicondylus medialis unterstiitzt. Jeden untersuchten Muskel verband man mittels eines
Drahtes mit einem Positionsaufnehmer. Die Bestimmung des Beugewinkels im Ellbogen
erfolgte mit einem Elektrogoniometer, das auf einem manuellen Goniometer befestigt war.
Der Unterarm befand sich wihrend der Messungen in der neutralen Unterarmposition
(mittlere Pronation/Supination). Wihrend das Ellbogengelenk passiv fiir die Beuger gestreckt
und fiir die Strecker passiv gebeugt wurde, sammelte man die Daten der
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Sehnenverschiebungen. In Murray et al., 2002 sind die folgenden Hebelarmverlaufe im

Ellbogengelenk angegeben:

brachioradialls

moment arm (om)
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Bild 7.5 Hebelarme im Ellbogengelenk von Murray et al., 2002 mit Extensor carpi radialis longus ECRL
(positive Werte bezeichnen Hebelarme der Beuger, negative Werte bezeichnen Hebelarme der Strecker)

7.2 Modellkonzept

Die obere Extremitdt wird durch ein ebenes System aus zwei starren Stangen, die den

Oberarm und den Unterarm reprasentieren, modelliert. Die Bestimmung der Massengeometrie
der einzelnen Modellkdrper erfolgt mit Hilfe der Erkenntnisse von Hanavan, 1964. Das
Schultergelenk S, das Ellbogengelenk E und das Handgelenk H werden als reibungsfreie
Drehgelenke mit je einem Freiheitsgrad modelliert. Im entwickelten Starrkérpermodell finden
9 Muskeln bzw. Muskelgruppen Beriicksichtigung, die durch entsprechende Linienziige
angedeutet sind. Jedem dieser Linienziige ist eine Zahl zugeordnet:

(1) Brachioradialis

(2) Brachialis

(3) Biceps brachii

(4) Deltoideus pars clavicularis

(5) Triceps caput mediale und Triceps
caput laterale

(6) Triceps caput longum

(7) Deltoideus pars spinalis

(8) Teres major und Teres minor

(9) Latissimus dorsi pars vertebralis, pars
iliaca und pars costalis
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Bild 7.6 Modell der oberen Extremitiit mit Brachioradialis (1), Brachialis (2), Biceps (3), Deltoideus anterior
(4), Triceps caput mediale und laterale (5), Triceps caput longum (6), Deltoideus posterior (7), Teres major und
minor (8), Latissimus dorsi (9), Handgelenk H, Ellbogengelenk E und Schultergelenk S

Um die Anzahl der beriicksichtigten Muskeln in einem iiberschaubaren Ausmal} zu halten,
wurden Muskeln mit gleicher Funktion und #hnlichen Muskelparametern in Gruppen
zusammengefasst. Das Biceps caput longum und das Biceps caput breve bilden eine
Muskelgruppe namens Biceps. Die beiden eingelenkigen Ko6pfe des Triceps, das Triceps
caput mediale und das Triceps caput laterale finden sich ebenfalls in einer Gruppe wieder. In
der Schulter sind der Teres major und der Teres minor zur Teres-Gruppe vereint.
AbschlieBend werden noch die Pars vertebralis, die Pars iliaca und die Pars costalis des
Latissimus dorsi zum Latissimus dorsi verschmolzen.

Als Grundlage zur Bestimmung der Hebelarme in der Schulter dient das
biomechanische Modell der Schulter von Hégfors et al., 1987. Die Lage der Clavicula und der
Scapula wird mit Hilfe der von Hogfors et al.,, 1991 in der statischen Studie bestimmten
Euler-Drehwinkeln festgelegt. Dadurch sind der Thorax, die Clavicula und die Scapula starr
miteinander verbunden. In weiterer Folge wird angenommen, dass sich die Lage des
Drehpunktes des Gelenkes zwischen dem Humerus und der Scapula, in Bezug auf die
Scapula, nicht dndert. Um die Position dieses Drehpunktes festzulegen, griff man auf die
Erkenntnisse von Wood et al.,, 1989 zuriick. Der Humerus bewegt sich aufgrund der
getroffenen Annahmen in einer sagittalen Ebene, wobei keine Drehungen dieses Knochens
aufireten. Hogfors et al., 1987 stellen den Latissimus dorsi durch zwei Modellbénder dar.
Diese wurden, durch Bildung eines mittleren Ursprunges aus den Urspriingen der beiden
betreffenden Modellbinder, zu einem Linienzug zusammengefasst. Die Umlenkung des
Latissimus dorsi am Humerus und am Thorax wird vernachlissigt. Im Modell der oberen
Extremitit finden sich die Pars clavicularis und die Pars spinalis des Deltoideus wieder. Die
Modellierung der Umlenkung dieser Muskeln in der Schulter erfolgt durch einen Zylinder,
dessen Achse durch den Drehpunkt des Gelenkes zwischen dem Humerus und der Scapula
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verlduft und normal auf die Median-Sagittal Ebene steht. Van der Helm et al., 1992 geben in
Bezug auf die Umlenkung des Deltoideus das Tuberculum majus und das Tuberculum minus
des Humerus an, und modellieren diese kndchernen Strukturen mit einer Kugel, die einen
Radius von 30.1 mm aufweist. Dieser Kugelradius wird fiir den Radius des hier verwendeten
Zylinders zur Erfassung der Umlenkung des Deltoideus iibernommen. Die Modellierung der
Umlenkung des Biceps in der Schulter erfolgt mit Hilfe der geometrischen Vorschrift von
Hogfors et al., 1987. In der Muskelgruppe des Biceps werden das Biceps caput longum und
das Biceps caput breve zusammengefasst, die in der Schulter aber unterschiedliche
Hebelarmverldufe aufweisen. Die gleichen Verhiltnisse liegen in der Teres-Gruppe vor, in der
sowohl der Teres major als auch der Teres minor unterschiedliche Hebelarmverldufe zeigen.
Die Schulterhebelarme dieser beiden Muskelgruppen wurden mit Hilfe eines gewichteten
Mittelwertes, indem die jeweiligen physiologischen Muskelquerschnitte als Gewichtsfaktoren
dienen, berechnet. Die Hebelarme des Biceps caput breve und des Teres minor nehmen bei
der Bewegung des Humerus in der Anteversion bzw. in der Retroversion negative Werte an,
die im Sinne einer fehlenden Aktivitit in diesem Bereich vernachléssigt werden. Fiir den
Triceps caput longum und den Biceps, die sowohl die Schulter als auch den Ellbogen
umspannen, wurde zur Bestimmung der Hebelarme der Ellbogenwinkel mit 90° festgesetzt
(rechter Winkel zwischen Oberarm und Unterarm). Der Schulterwinkel @g beschreibt die
Lage des Humerus in der sagittalen Ebene in der er sich im Modell bewegt, wobei dieser
Winkel bei lotrecht nach unten hingendem Humerus den Wert von 180° annimmt. In Tabelle
7.4 sind die aus den getroffenen Annahmen resultierenden Hebelarmverldufe der
Schultermuskulatur angegeben:

Ps I3 Iy I's I Ig Iy
1 | (mm] | [mm] | {mm] | (mm] | [mm] | [mm]
60 8.5 259 16.1 30.1 4.4 26.3
70 9.3 295 21.0 30.1 9.2 32.8
80 10.1 31.7 254 30.1 14.0 38.8
90 14.5 327 293 30.1 18.5 44.1
100 18.4 32.7 323 30.1 22.8 48.5
110 21.8 31.7 346 30.1 26.7 51.8
120 24.2 30.1 359 30.1 30.3 53.9
130 25.9 30.1 36.1 30.1 332 54.6
140 26.6 30.1 353 30.1 35.6 53.5
150 274 30.1 332 30.1 37.3 50.6
160 27.8 30.1 30.0 30.1 38.1 45.5
170 27.6 30.1 25.7 30.1 38.0 383
180 26.8 30.1 204 35.0 36.7 28.8
190 254 30.1 143 40.9 35.0 17.6
200 23.6 30.1 7.5 46.3 314 5.1
210 21.2 30.1 0.5 51.1 25.6 -1.8

Tabelle 7.4 Hebelarme in der Schulter mit Schulterwinkel s (Muskelindizes siehe Bild 7.6)
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PE n I I3 Is T
(°]_| [mm] | [mm) | [mm] | [mm] | [mm]
0 17.4 15.9 19.0 20.9 209
10 17.4 15.9 19.0 215 215
20 17.4 15.9 19.0 22.0 22.0
30 239 16.4 225 223 223
40 33.5 17.8 284 22.5 22,5
50 43.6 19.8 344 224 22.4
60 53.6 22.1 39.8 21.8 21.8
70 61.3 241 43.8 21.0 21.0
80 68.5 25.1 46.2 20.1 20.1
90 73.5 254 47.1 19.0 19.0
100 76.6 24.4 45.5 18.0 18.0
110 77.3 223 419 17.2 17.2
120 74.6 19.5 36.7 16.6 16.6
130 70.0 16.0 31.0 16.6 16.6

Tabelle 7.5 Hebelarme im Ellbogen mit Ellbogenwinkel @g (Muskelindizes siehe Bild 7.6)

Die Bestimmung der Hebelarme im Ellbogengelenk erfolgte anhand der Untersuchungen von
Murray et al., 2002. Fiir jeden beriicksichtigten Muskel wurden die in dieser Studie
angegebenen Verldufe arithmetisch gemittelt. Um den Giiltigkeitsbereich dieser
Hebelarmverldufe zu erhdhen, wurden diese auBlerhalb des giiltigen Bereiches im Sinne der in
Amis et al., 1979 enthaltenen Hebelarmverldufe ergidnzt. In der Tabelle 7.5 sind die fiir das
Ellbogengelenk ermittelten Hebelarmverldufe enthalten. Der Ellbogenwinkel g beschreibt
die Lage des Unterarms in Bezug auf den Oberarm in der sagittalen Ebene in der sich der
Humerus bewegt, wobei dieser Winkel bei der vollen Streckung des Ellbogengelenks den
Wert von 0° annimmt.

7.2.1 Muskelparameter

°P' die Sehnenruhelinge Is°, der Fiederungswinkel y und der

Die optimale Muskelfaserlinge 1¢
Anteil der langsamen Muskelfasern FCy,,, werden flir die Muskulatur, die das Ellbogengelenk
umspannt, aus Winters und Stark, 1988 entnommen. Fiir die Bestimmung der
Muskelfaserlinge 1%
umspannen, wird auf die Arbeit von Gamer und Pandy, 2001 zuriickgegriffen. Die
Bestimmung der Muskelparameter der gebildeten Muskelgruppen erfolgte aus den Parametern
der zusammengefassten Muskeln mit Hilfe eines gewichteten Mittelwertes, indem die
entsprechenden physiologischen Muskelquerschnitte aus den beiden oben erwihnten Arbeiten
als Gewichtsfaktoren dienten. Fiir die nur die Schulter umspannenden Muskeln wurde der

Anteil der langsamen Muskelfasern FCyow mit 50 % und der Fiederungswinkel y mit 5°

und der Sehnenruhelinge Is° der Muskeln, die nur die Schulter

angenommen. Die optimale Sehnendehnung €s® entspricht fiir alle Muskeln den im Rahmen
der Sehnenmodellierung angenommenen 3.3 %. Den beriicksichtigten Muskeln bzw.
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Muskelgruppen werden physiologische Muskelquerschnitte pCSA zugeordnet, die aus
mehreren Quellen stammen. Der Querschnitt des Brachialis und des Brachioradialis stammt
von Winters und Stark, 1988, der des Biceps von Shiino, 1913, der des Triceps brachii von
Amis et al., 1979, der des Deltoideus von Poppen und Walker, 1978, der des Teres major und
des Teres minor von Van der Helm, 1994 und der des Latissimus dorsi von Wood et al., 1989.

Muskel pCSA 1 Is’ y g™ | FCgow
[em’] | (mm] | [mm] | [°] %] | [
Brachioradialis 3.0 160.0 70.0 5 33 0.40
Brachialis 9.0 90.0 30.0 15 33 0.50
Biceps 11.0 145.0 205.0 10 33 0.45
Triceps caput longum 20.44 90.0 220.0 15 33 0.35
Triceps caput mediale-laterale | 29.88 65.0 180.0 15 33 0.325
Deltoideus anterior 9.94 146.8 16.4 5 33 0.50
Deltoideus posterior 12.98 170.2 593 5 33 0.50
Teres-Gruppe 15.66 120.8 54.1 5 33 0.50
Latissimus dorsi 12.9 383.6 156.3 5 33 0.50

Tabelle 7.6 Physiologischer Muskelquerschnitt pCSA, optimale Muskelfaserlinge I, Sehnenruheliinge I,
Fiederungswinkel y, optimale Sehnendehnung & und Anteil langsamer Muskelfasern FC,,,,

Die Festlegung der optimalen Gelenkwinkel im Ellbogengelenk erfolgte mit Hilfe der
normalisierten Kraft-Langen Kurven in Murray et al., 2000. Fiir den Triceps caput mediale
wurde der optimale Gelenkwinkel des Triceps caput laterale iibernommen. Die optimalen
Gelenkwinkel des Biceps und des Triceps caput longum in der Schulter wurden mit einem
Schulterwinkel ¢s von 180° angenommen. Die Abschitzung der optimalen Gelenkwinkel in
der Schulter fiir die eingelenkige Schultermuskulatur erfolgte mit Hilfe von Messkurven in
Gamer und Pandy, 2001.

Muskel Gelenkwinkel bei dem die
optimale Muskelfaserldnge auftritt
Brachioradialis ©e=20°
Brachialis @e=20°
Biceps ©=20°, ps=180°
Triceps caput longum 0=99°, ps=180°
Triceps caput mediale-laterale Qe=76°
Deltoideus anterior @s=180°
Deltoideus posterior 0s=120°
Teres-Gruppe @s=120°
Latissimus dorsi @s=120°

Tabelle 7.7 Optimale Gelenkwinkel mit Ellbogenwinkel @g und Schulterwinkel @s



Kapitel 8

Modellierung der unteren Extremitit

8.1 Modellkonzept

Die untere Extremitét wird durch ein ebenes System aus zwei starren Stangen, zur Darstellung
des Oberschenkels und des Unterschenkels, sowie einem starren Fullsegment modelliert. Die
Festlegung der Massengeometrie der Modellkdrper erfolgte mit Hilfe der Erkenntnisse von
Hanavan, 1964 (Bild 8.1).

Bild 8.1 Modell der unteren Extremitit mit Tibialis anterior (1), Soleus (2), Gastrocnemius (3), Vastti (4),
Rectus femoris (5), lliopsoas (6), Glutaeus maximus (7), Hamstrings (8),
Fufigelenk F, Kniegelenk K und Hiifigelenk B
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Das Hiiftgelenk B, das Kniegelenk K und das FuBligelenk F werden als reibungsfreie
Drehgelenke mit je einem Freiheitsgrad modelliert. Im entwickelten Starrkérpermodell
befinden sich 8 beriicksichtigte Muskeln bzw. Muskelgruppen, die durch entsprechende
Linienziige im Modell angedeutet sind. Jedem dieser Linienziige ist eine Zahl zugeordnet:

(1) Tibialis anterior (5) Rectus femoris
(2) Soleus (6) Hliactus und Psoas
(3) Gastrocnemius caput mediale und (7) Glutaeus maximus
Gastrocnemius caput laterale (8) Biceps femoris caput longum,
(4) Vastus intermedialis, Vastus medialis Semimembranosus und Semitendinosus

und Vastus lateralis

Um die Anzahl der beriicksichtigten Muskeln in einem iiberschaubaren Maf3 zu halten,
wurden Muskeln mit gleicher Funktion und &hnlichen Muskelparametern in Gruppen
zusammengefasst. Die zweigelenkigen Anteile des Triceps surae, der Gastrocnemius caput
mediale und der Gastrocnemius caput laterale bilden eine Gruppe namens Gastrocnemius. Die
eingelenkigen Aste des Quadriceps femoris, wie der Vastus intermedialis, der Vastus medialis
und der Vastus lateralis, finden sich in einer Muskelgruppe namens Vastii wieder. Im
Hiiftgelenk sind der Iliactus und der Psoas zum Iliopsoas vereint. AbschlieBend werden noch
der Biceps femoris caput longum, der Semimembranosus und der Semitendinosus zu den
Hamstrings verschmolzen.

Bei der Bestimmung der Hebelarme und der Modellparameter der unteren Extremitiit
kann man auf eine relativ grole Anzahl von Untersuchungen zuriickgreifen. Pawlik ermittelte
1992 z.B. fiir sein biomechanisches Ersatzmodell zur Simulation des Radfahrens die
Hebelarme der wesentlichsten Muskeln der unteren Extremitiit, wobei er den FuBlwinkel g
zwischen dem Unterschenkel und der anatomischen FuBlinie, den Kniewinkel @x zwischen
Unterschenkel und Oberschenkel und den Hiiftwinkel @y zwischen Oberschenkel und dem
unteren Torso festlegte. Diese Hebelarme kommen im Rahmen dieses Modells zur
Anwendung: '

¢or [°] | ri,p [mm] | r2Fp=r3F [mm]
67.5 13.7 53.7

75.0 25.2 55.8

82.5 37.5 56.5

90.0 442 57.0

97.5 442 56.5
105.0 43.6 54.1
112.5 439 479
120.0 453 39.3
127.5 44.6 31.0

Tabelle 8.1 Hebelarme im Fufigelenk nach Pawlik, 1992 (Muskelindizes siehe Bild 8.1)
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ox [°] | Bk [mm] } rs=rsx [mm] | rgx [mm]
30.0 17.7 20.7 19.9
37.5 17.7 20.7 19.8
45.0 17.7 20.7 20.9
52.5 17.7 20.7 21.8
60.0 17.7 20.7 23.3
67.5 17.7 20.7 24.6
75.0 17.7 20.7 26.2
82.5 17.7 20.7 27.6
90.0 17.4 20.8 29.7
97.5 17.1 214 32.1
105.0 17.2 226 344
112.5 17.8 24.8 36.8
120.0 18.1 27.5 38.2
127.5 17.9 304 374
135.0 18.3 34.0 36.2
142.5 19.8 373 35.5
150.0 21.3 39.8 343
157.5 21.6 40.4 33.0
165.0 22.9 38.1 31.8
172.5 25.5 338 33.1
180.0 27.0 25.8 33.7

Tabelle 8.2 Hebelarme im Kniegelenk nach Pawlik, 1992 (Muskelindizes siehe Bild 8.1)

ou [°] | rsu[mm] | rg[mm] | r; [mm] | rgy [mm]
52.5 8.3 37.5 32.0 23.5
60.0 15.2 37.5 32.0 31.0
67.5 21.8 39.2 32.0 38.2
75.0 27.8 40.3 32.0 45.0
82.5 332 41.0 32.0 51.2
90.0 379 41.3 32.0 56.8
97.5 41.7 40.3 32.0 61.7
105.0 44.7 38.2 32.0 65.7
112.5 46.9 35.7 32.0 68.9
120.0 48.1 34.6 32.0 71.0
127.5 48.5 33.5 32.0 72.0
135.0 48.1 322 32.0 71.8
142.5 46.8 30.8 32.0 70.4
150.0 449 29.3 32.0 67.5
157.5 42.2 27.8 32.0 63.3
165.0 39.0 26.2 320 57.7
172.5 35.2 24.6 32.0 50.7
180.0 309 22.9 34.5 42.5

Tabelle 8.3 Hebelarme im Hiiftgelenk nach Pawlik, 1992 (Muskelindizes siehe Bild 8.1)
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8.1.1 Muskelparameter

Fiir die optimale Muskelfaserlange 1¢°", die Sehnenruhelinge Is° und den Fiederungswinkel y
kommt der Datensatz von Delp (http://www.isbweb.org/data/delp/index.html) zur
Anwendung. Diese Parameter werden fiir die gebildeten Muskelgruppen (Kapitel 8.1) und den
Glutaeus maximus (im Delp’schen Datensatz durch 3 Aste reprisentiert) mit Hilfe eines
Mittelwertes, in dem die von Delp, Internet angegeben maximalen isometrischen
Muskelkriéfte als Gewichtsfaktoren dienen, bestimmt. Aus der Sehnenmodellierung folgt fiir
alle Muskeln eine optimale Sehnendehnung &s®™ von 3.3 %. Die Anteile langsamer
Muskelfasern FCg,y, werden aus Pawlik, 1992 entnommen. Die Muskelquerschnitte pCSA
stammen aus den Arbeiten von Gfohler, 1995 und Pawlik, 1992, die entsprechende
Mittelwerte aus verschiedenen Literaturstellen bildeten.

Muskel pCSA | ™ Is° y £ FCylow

[cm’) | [mm] | [mm] | [°] [%] [1]
Tibialis anterior 19.1 98.0 223.0 5.0 3.3 0.70
Soleus 95.7 30.0 268.0 25.0 33 0.90
Gastrocnemius 53.2 50.8 401.0 14.3 33 0.48
Vastii 131.3 86.3 141.8 4.4 33 0.45
Rectus femoris 24.7 84.0 346.0 5.0 33 0.35
Iliopsoas 44.0 101.9 108.6 7.5 33 0.50
Glutaeus maximus 65.0 144.7 131.5 29 33 0.50
Hamstrings 59.6 109.1 3374 8.2 33 0.62

Tabelle 8.4 Physiologischer Muskelquerschnitt pCSA, optimale Muskelfaserlinge I:°"", Sehnenruhelinge 1’
Fiederungswinkel y, optimale Sehnendehnung £5°" und Anteil langsamer Muskelfasern FCy,,

Der optimale Gelenkwinkel des Glutacus maximus wurde von Neptune und Hull, 1998
iibernommen. Fiir alle anderen beriicksichtigten Muskeln bzw. Muskelgruppen (Kapitel 8.1)
stammen die optimalen Gelenkwinkel von Pawlik, 1992 (Tabelle 8.5).

Muskel Gelenkwinkel bei dem die
optimale Muskelfaserldnge auftritt
Tibialis anterior Qr=97°
Soleus oF=78°
Gastrocnemius o = 100°, @g = 180°
Vastii ox=118°
Rectus femoris ok = 163°, oy = 180°
Iliopsoas on = 82°
Glutaeus maximus oy =110°
Hamstrings ok = 180°, oy = 141°

Tabelle 8.5 Optimale Gelenkwinkel der unteren Extremitit mit Fufwinkel @ Kniewinkel px und
Hiiftewinkel @y (Festlegung der Gelenkwinkel siehe Kapitel 8.1)



Kapitel 9

Mechanik der Ruderergometer

9.1 Prinzipieller Aufbau

Im Prinzip besteht ein Ruderergometer aus einem Rahmen, der sdmtliche Baugruppen des
Ergometers aufnimmt (Bild 9.1). Der Proband sitzt auf einem Rollsitz, der in einer
entsprechenden Fiithrung verschiebbar gelagert ist. Die FiiBe befinden sich auf dem
Stemmbrett, wo sie mit Riemen befestigt werden und so eine Verbindung zwischen dem
Probanden und dem Ergometer herstellen. Der Handgriff des Ergometers steht iiber ein
Zugmittel, es konnen z.B. Ketten oder Seile verwendet werden, mit einem
Widerstandsmechanismus in Verbindung. Dieser Mechanismus entwickelt am Handgriff die
Kraft, die der Proband in der Zugphase iiberwinden muss.

Widerstandsmechanismus

Zugmittel
Handgriff
— jmmbrett Rollsitz
\ ;
—
Rahmen

Bild 9.1 Prinzipieller Aufbau eines Ruderergometers
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Die Entwicklung der Kraft am Handgriff kann durch unterschiedliche Mechanismen erfolgen,
wobei z.B. die folgenden Konstruktionen herangezogen werden kénnen:

(1) Mechanisch gebremste Ergometer
(2) Ergometer, die mit Ventilatoren arbeiten
(3) Magnetisch gebremste Ergometer

Fiir die Simulationen wird ein Widerstandsmechanismus angenommen, der mit einem
Ventilator arbeitet.

9.2 Modellierung des Widerstandsmechanismus

Zur Modellierung des angenommenen Ventilator-Widerstandsmechanismus wird auf einen
Modellschaltplan zuriickgegriffen (Bild 9.2). Ventilatoren kénnen als eine Untergruppe von
Kompressoren behandelt werden, welche zum Fordem von Gasen iiber geringe
Druckdifferenzen dienen (Schaber, 1999). Das zentrale Element im Modellschaltplan ist
daher ein Kompressor (2).

@
®\,L ®
7\

M |®

Bild 9.2 Modellschaltplan des Ventilator-Widerstandsmechanismus mit Drosselventil (1), Kompressor (2),
richtungsabhingiger Kupplung (3), Antriebseinheit (4) und Arbeitsleitung (5)

Der Kompressor (2) fordert Luft. Die dabei aufiretenden Strémungsverluste werden im
Modellschaltplan durch das Drosselventil (1) erfasst. Der Antrieb des Ventilators erfolgt iiber
eine Antriebseinheit (4), die iiber eine Welle und eine richtungsabhingige Kupplung (3) mit
dem Kompressor (2) verbunden ist. Den Antriecb bewerkstelligt der Proband iiber den
Handgriff. Die eingezeichneten Arbeitsleitungen (5) seien reibungsfrei. Ausgehend vom
Modellschaltplan (Bild 9.2) soll nun in weiterer Folge eine Bestimmungsgleichung fiir die
Kraft am Handgriff des Ergometers hergeleitet werden.

9.2.1 Strémungsmechanische Modellbildung

In Strémungsarbeitsmaschinen findet die Energieumsetzung von mechanischer Energie in
Stromungsenergie in einem beschaufelten Rotor statt (Bohl, 1990). Die Stromung wird dabei
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an rotierenden Schaufeln abgelenkt. Den folgenden Betrachtungen sei ein von innen nach
auflen durchstromtes radiales Laufrad mit Deckscheibe zu Grunde gelegt (Bild 9.3).

Eintritt 1

Bild 9.3 Radiales Laufrad mit Eintrittsbreite b,, Eintrittsdurchmesser D,, Laufschaufelwinkel am Eintritt 3,
Austrittsbreite b;, Austrittsdurchmesser D), Laufschaufelwinkel aum Austritt 5,
und Winkelgeschwindigkeit @ angelehnt an Bohl, 1990

Zur Analyse der stromungskinematischen Verhiltnisse in einem Laufrad betrachtet man die
am Eintritt und am Austritt vorliegenden Geschwindigkeiten. Den Geschwindigkeiten am
Laufradeintritt wird der Index 1 und den Geschwindigkeiten am Laufradaustritt der Index 2
zugeordnet. Man unterscheidet im Allgemeinen drei Geschwindigkeiten. Die
Umfangsgeschwindigkeit u errechnet sich aus der Winkelgeschwindigkeit o des Laufrades
und dem an der betrachteten Stelle vorliegenden Durchmesser D:

w=2 ©.1)
2

Die Relativgeschwindigkeit w des stromenden Mediums stimmt im wesentlichen mit der
Schaufelrichtung iiberein. Die Absolutgeschwindigkeit ¢ des Mediums ergibt sich aus der
vektoriellen Addition der Umfangsgeschwindigkeit u und der Relativgeschwindigkeit w:

c=u+w 9.2)

Der Winkel zwischen der Relativgeschwindigkeit w und der Umfangsgeschwindigkeit u wird
als Laufschaufelwinkel B bezeichnet. Der Winkel, der zwischen der Absolutgeschwindigkeit ¢
und der Umfangsgeschwindigkeit u eingeschlossen wird, heifit, je nach dem ob man den
Eintritt oder den Austritt des Laufrades betrachtet, absoluter Eintrittswinkel oder
Austrittswinkel o. Die Absolutgeschwindigkeit ¢ lédsst sich in eine Umfangskomponente ¢, in
Umfangsrichtung und eine Meridiankomponente ¢, senkrecht zur Umfangsrichtung zerlegen.
Der Energieumsatz einer idealisierten Strémung im Laufrad einer Strémungsmaschine kann
nach der von Leonhard Euler aufgesteliten allgemeinen Strémungsmaschinen-Hauptgleichung
berechnet werden (Bohl, 1990). Die Umsetzung der zugefiihrten mechanischen Energie in
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spezifische Stutzenarbeit geschieht im Laufrad. Die erwihnte Gleichung stellt nun einen
Zusammenhang zwischen den Geschwindigkeitsverhdltnissen im Laufrad und dieser
spezifischen Stutzenarbeit dar:

Y=u,-c,-u-c, (9.3)

Die Euler’sche Hauptgleichung gilt unter den folgenden Voraussetzungen:

e Das stromende Medium ist inkompressibel und reibungsfrei.
e Die Strémung verléduft schaufelkongruent.

e Alle Stromfiden haben die gleiche Form.

e Der Einflufl der Schwere wird vernachléssigt.

¢ Die Strémung verlduft stationir.

Im Regelfall wird ein drallfreier Eintritt des Mediums in das Laufrad angenommen. Dadurch
verschwindet die Umfangskomponente ¢,; der Absolutgeschwindigkeit ¢, am Eintritt. Nimmt
man weiters noch einen Laufschaufelwinkel am Austritt B, von 90° an, was eine radiale
Abstrémung des Mediums aus dem Laufrad bedeutet, so erhilt man am Laufradeintritt und
am Laufradaustritt die in Bild 9.4 dargestellten Geschwindigkeitsverhiltnisse.

Cu

C,

Bild 9.4 Geschwindigkeitsverhdltnisse am Laufradeintritt | und Laufradaustritt 2

Beriicksichtigt man die angenommenen Verhiltnisse einer drallfreien Anstromung (c,=0)
und einer radialen Abstréomung aus dem Laufrad (f,=90°) in der Euler’schen Hauptgleichung,
so erkennt man, dass die spezifische Stutzenarbeit Y vom Laufradaustrittsdurchmesser D, und
der Winkelgeschwindigkeit o des Rotors abhéingt:

2
y=L2 (9.4)

Bei Stromungsmaschinen ist bei gleichbleibender Drehzahl und Schaufelgeometrie jedem
Volumenstrom V eine spezifische Stutzenarbeit Y zugeordnet (Bohl, 1990). Trigt man in
einem Diagramm iiber dem Volumenstrom V die spezifische Stutzenarbeit Y auf, so erhilt
man die Maschinenkennlinie, die auch als Drosselkurve bezeichnet wird. Die

Rohrleitungskennlinie der betrachteten Modellanlage gibt den Zusammenhang zwischen der
erforderlichen spezifischen Stutzenarbeit Y des Ventilators und dem durch die Anlage
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gefSrderten Volumenstrom V an. Zur Bestimmung des Betriebspunktes miissen daher die
Drosselkurve und die Rohrleitungskennlinie zum Schnitt gebracht werden. Fiir die betrachtete
Anlage kann der statische Anteil der Rohrleitungskennlinie vernachlissigt werden. Im
Rahmen der durchgefiihrten Modellierung (Bild 9.2) wurde angenommen, dass die gesamten
auftretenden Reibungsverluste nur im Drosselventil aufireten. Daher kann die
Reibungsverlustenergie Er mit folgender Gleichung angesetzt werden:

Ep=Cp— ©-5)

Zur Bestimmung der Reibungsverlustenergie Er benétigt man den Widerstandsbeiwert ¢
des Drosselventils und die dort aufiretende mittlere Geschwindigkeit v,. Mit Hilfe der
Kontinuititsgleichung und des entsprechenden Drosseldurchmessers d, kann man nun einen

Zusammenhang zwischen dem auftretenden Volumenstrom V und der mittleren

Geschwindigkeit v, im Drosselventil herstellen:

v, (9.6)

Setzt man die Gleichung (9.6) fiir den Volumenstrom V nun in die Gleichung (9.5) fiir die
Reibungsverlustenergie Eg ein, so erhdlt man die Gleichung der Rohrleitungskennlinie:

8 ¢p o
Ep=—22.p? 9.7
R 71'2 d; ( )

Die Reibungsverlustenergie Er (9.7) ist unter den getroffenen Annahmen eine quadratische
Funktion des Volumenstromes V , wihrenddessen die Drosselkurve (9.4) unabhingig vom

Volumenstrom V ist. Der Betriebspunkt ist nun durch den Schnittpunkt dieser beiden
Kennlinien gegeben (Bild 9.5).

Yi Rohrleitungskennlinie

Drosselkurve

Betriebspunkt

P
L

\Y

Bild 9.5 Drosselkurve und Rohrleitungskennlinie
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Im Schnittpunkt der Rohrleitungskennlinie (9.7) und der Drosselkurve (9.4) ergibt sich mit
der Luftdichte p fiir den geférderten Massenstrom m der Anlage die folgende Beziehung:

V4 d}
n o= .p.—2 -D, - _
m 4'\5/’\/—4—0 w (9.8)

Der Massenstrom m ist linear mit der Winkelgeschwindigkeit @ des Ventilators verkniipft.
Unter der getroffenen Voraussetzung einer konstanten Luftdichte p und einer konstanten
Laufradgeometrie kann der Massenstrom durch die Verhéltnisse an der Drossel beeinflusst
werden. Die Leistung des Ventilators ergibt sich aus dem Produkt des Massenstromes m und
der spezifischen Stutzenarbeit Y:

P ’ 9.9)

T dzz) 3
= .- D) w
16‘\/5 g \/41) i

Die Leistung des Ventilators hidngt also neben den bereits erwéhnten Parametern von der
dritten Potenz der Winkelgeschwindigkeit o ab. Das fiir die mechanische Modellierung
interessante Drehmoment M des Ventilators erhédlt man, indem man die Leistung durch die
Winkelgeschwindigkeit o des Rotors dividiert:

r d}
M = p—2. D} (9.10)
16-v2 o,

Das Moment des Ventilators ist unter den getroffenen Annahmen vom Quadrat der
Winkelgeschwindigkeit ® abhingig. Fiir die hergeleiteten Beziehungen wurde eine stationére
Stromung vorausgesetzt. Unter der Annahme, dass sich die im Betrieb des Ventilators
durchlaufenen Zustinde als eine Folge von stationiren Zustdnden modellieren lassen, werden
die in diesem Kapitel hergeleiteten Beziehungen fiir den gesamten Betriebsbereich des
Ventilators herangezogen.

9.2.2 Mechanische Modellbildung

Fiir die mechanische Modellierung des Widerstandsmechanismus sollen die aus der
Strémungsmechanik gewonnenen Erkenntnisse zur Entwicklung einer Bestimmungsgleichung
fiir die am Handgriff wirkende Kraft verwendet werden. Das mechanische Ersatzmodell
dieses Mechanismus ist in Bild 9.6 gezeigt. Alle in diesem mechanischen Ersatzmodell
enthaltenen Korper werden als starr und masselos angenommen. Der Handgriff, der sich nur
horizontal bewegt (Kapitel 10), ist an einer Zahnstange (1) befestigt, die mit dem Stirnrad (3)
in Verbindung steht. Die Welle, auf der das Zahnrad (3) sitzt, ist iiber eine richtungsabhingige
Kupplung (4) mit dem Laufrad (2) verbunden. Die Kupplung (4) soll bei positiven
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Geschwindigkeiten des Handgriffs X,, schlieBen und bei negativen Geschwindigkeiten des

Handgriffs x, 6ffnen.

Bild 9.6 Mechanische Modellierung des Widerstandsmechanismus mit Zahnstange (1), Laufrad (2),
Stirnrad (3) und richtungsabhdngiger Kupplung (4)

Die Position des Handgriffes wird durch die Koordinate xy im Inertialsystem xo-zo des
mechanischen Ersatzmodells des Mensch-Ergometer Systems (Kapitel 10) beschrieben (Bild
9.6). Mit dem Wilzkreisdurchmesser d; des Modellgetriebes kann nun fiir die geschlossene

Kupplung eine Beziehung zwischen der Handgriffgeschwindigkeit x, wund der
Winkelgeschwindigkeit o des Rotors aufgestellt werden:

i, =-Z.0 (9.11)

Aus dem Drallsatz fiir das masselose Laufrad erhdlt man bei geschlossener Kupplung den
folgenden Zusammenhang zwischen dem am Ventilator anliegenden Moment M und der
Kraft L am Handgriff:

(9.12)

Mit Hilfe der Gleichung (9.12) kann man nun unter Verwendung des Zusammenhanges
(9.11), zwischen der Handgriffgeschwindigkeit X, und der Winkelgeschwindigkeit o des
Laufrades, und dem aus der stromungsmechanischen Betrachtung des Ventilators errechneten
Drehmoment M am Rotor (9.10) eine Bestimmungsgleichung fiir die Kraft L am Handgriff
bei geschlossener Kupplung angeben:

i (DY
L=”..o._z.-; 9.13
2"/5/)\/-4_0(‘12} i O
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Bei geschlossener Kupplung und konstant angenommener Luftdichte p hingt die Kraft L am
Handgriff neben den diversen anlagenspezifischen Parametern vom Quadrat der
Handgriffgeschwindigkeit x, ab. In der Zugphase bei positiver Handgriffgeschwindigkeit
Xy kann die Handgriffkraft L aus Gleichung (9.13) bestimmt werden. In der Riickrollphase
bei negativer Handgriffgeschwindigkeit x, ist die Modellkupplung gedffnet und damit

verschwindet auch die Kraft L am Handgriff. Das Verhalten des angenommenen Ventilator-
Widerstandsmechanismus wird im Rahmen der durchgefiihrten Modellbildung daher durch
ein Dampfungselement mit einer nichtlinearen Kennlinie dargestellt (Bild 9.7).

L

Bild 9.7 Diampfungselement und zugehorige nichtlineare Kennlinie



Kapitel 10

Mechanisches Modellkonzept

10.1 Grundlagen der Getriebetechnik

Jedes Getriebe kann als eine bewegliche Verbindung widerstandsfahiger Korper aufgefasst
werden (Luck und Modler, 1995). Diese Korper, die sich relativ zueinander bewegen kdénnen,
werden als Getriebeglieder oder Getriebesysteme bezeichnet. Die gegenseitige Beweglichkeit
der einzelnen Glieder wird durch Gelenke festgelegt. Ein System, das sogenannte Gestell, ist
dabei stets als ruhend anzunehmen. Sind n Glieder beteiligt, so heiflt das Getriebe n-gliedrige
kinematische Kette (Stachel, 1993). Zusitzlich kann man noch sogenannte Getriebeorgane
unterscheiden wie z.B. Federn und Dampfer, die gewisse Hilfsfunktionen iibernehmen.

Gelenke kénnen unter anderem durch ihren Freiheitsgrad f und die Relativbewegung
der miteinander verbundenen Systeme unterschieden werden. Der Gelenkfreiheitsgrad f stellt
die Zahl der in einem Gelenk mdoglichen Relativbewegungen zweier Glieder dar (Luck und
Modler, 1995).

s s /I//////////

¢ /
X

Bild 10.1 Drehgelenk und Schubgelenk

Im entwickelten ebenen mechanischen Ersatzmodell kommen zwei Gelenkarten zur
Anwendung. Es handelt sich dabei um Drehgelenke und um Schubgelenke, die beide den
Gelenkfreiheitsgrad f=1 aufweisen. Bei einem Drehgelenk kann z.B. der Winkel ¢ zwischen
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den beteiligten Gliedem und bei einem Schubgelenk die Verschiebung x in Bezug auf das
Gestell als Gelenkfreiheitsgrad herangezogen werden (Bild 10.1).

Der Freiheitsgrad F eines Getriebes ist die Anzahl der Zahlenangaben, die notwendig
sind, um bei festem Gestell die Stellungen aller anderen Getriebeglieder festzulegen (Stachel,
1993). Jeder sich in einer Ebene frei bewegliche Korper besitzt den Freiheitsgrad 3. Zur
Bestimmung seiner Lage benétigt man drei Zahlenangaben wie z.B. die beiden Koordinaten
eines korperfesten Punktes im verwendeten Bezugssystem und den Drehwinkel einer
korperfesten Achse in Bezug auf eine im Bezugssystem fest gewihlte Richtung. Betrachtet
man in einer Ebene n vorhandene Systeme und legt man eines dieser Glieder als Gestell fest,
so haben die restlichen n-1 Glieder ohne vorliegende Gelenke insgesamt den Freiheitsgrad
3-(n-1). Jedes Gelenk reduziert die gegenseitige Beweglichkeit zweier Glieder von 3 auf f;. Es
wird also der Freiheitsgrad um den Wert 3-f; vermindert. Aus diesen Uberlegungen erhilt man
die folgende Gleichung zur Bestimmung des Freiheitsgrades eines ebenen Getriebes:

FG=3-(n—1)—i(3—f,.) (10.1)

In dieser Beziehung reprisentiert g die Anzahl der vorliegenden Gelenke und f; den
Gelenkfreiheitsgrad des i-ten Gelenkes. Fiir den Freiheitsgrad eines ebenen Getriebes mit n
Gliedern kann nun mit der Anzahl g; von Gelenken mit dem Freiheitsgrad f=1 und der Anzahl
g, von Gelenken mit dem Freiheitsgrad f=2 ohne Beriicksichtigung besonderer Abmessungen
die Formel von Griibler (Stachel, 1993) angegeben werden:

Fe=3-(n-1)-2-g,-g, (10.2)

10.2 Mechanisches Ersatzmodell

Das hier entwickelte mechanische Ersatzmodell des gesamten Mensch-Ergometer Systems ist
ein ebenes Starrkérpermodell (Bild 10.2). Es besteht aus den folgenden Elementen:
Unterschenkelsegment (1), Oberschenkelsegment (2), unteres Torsosegment (3), oberes
Torsosegment (4), Kopfsegment (5), Oberarmsegment (6), Unterarmsegment (7), dem
Gestell, einem Gleitstein im Hiiftigelenk B, einem Gleitstein im Handgelenk H und einem
nichtlinearen masselosen Dampfungselement, das den Ventilator-Widerstandsmechanismus
modelliert (Kapitel 9). Der Rumpf und der Kopf des Probanden bestehen aus den Segmenten
(3), (4) und (5). Die massengeometrischen Eigenschaften dieser Elemente wurden wie fiir die
beiden Extremititen (Kapitel 7 und 8) aus dem Modell von Hanavan, 1964, basierend auf
einer 1.8 m grofien und 80 kg schweren Person, ermittelt (Kapitel 6). Die Verbindung des
unteren Torsoelements (3) und des oberen Torsoelements (4) an der Schnittstelle T wird als
starr modelliert. Dabei ist das Segment (4) gegeniiber dem Segment (3) um den Torsowinkel
¢t nach vorne geneigt. Die Verbindung zwischen dem oberen Torsosegment (4) und dem
Kopfsegment (5) an der Schnittstelle N wird ebenso als starr modelliert. Das Segment (5) ist
dabei gegeniiber dem Segment (4) um den Kopfwinkel @g nach hinten geneigt. Der Rumpf
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und der Kopf wird daher durch einen starren Korper, der sich aus den Segmenten (3), (4) und
(5) zusammensetzt, reprisentiert. An diesem Kérper sind das Modell der unteren Extremitit
im Hiifigelenk B (Kapitel 8) und das Modell der oberen Extremitit im Schultergelenk S
(Kapitel 7) angefiigt. Das Inertialsystem x¢-z¢ hat seinen Ursprung im Fufigelenk F.

Pk

Bild 10.2 Mechanisches Ersatzmodell mit Unterschenkelsegment (1), Oberschenkelsegment (2), unterem
Torsosegment (3), oberen Torsosegment (4), Kopfsegment (5), Oberarmsegment (6) und Unterarmsegment (7)

Das mechanische Ersatzmodell stellt eine ebene 8-gliedrige kinematische Kette dar. Das
nichtlineare Dimpfungselement z#hlt dabei nicht als Getriebeglied. Es stellt ein
Getriebeorgan dar, das den Ventilator-Widerstandsmechanismus reprisentiert (Kapitel 9). Die
einzelnen Systeme sind durch sieben Drehgelenke und zwei Schubgelenke miteinander
verbunden, die alle den Gelenkfreiheitsgrad f=1 aufweisen. In Bezug auf die Anzahl der
Drehgelenke muss beriicksichtigt werden, dass im Hiiftgelenk B des Modells zwei dieser
Gelenke, eines zwischen dem Oberschenkelsegment (2) und dem Gleitstein und eines
zwischen dem Gleitstein und dem unteren Torsosegment (3), vorhanden sind. Mit Hilfe der
Formel von Griibler (10.2) ldsst sich somit ein Freiheitsgrad Fg=3 fiir das mechanische
Ersatzmodell bestimmen. Als Freiheitsgrade wurden der Winkel ¢, zwischen der z,-Achse
und dem Unterschenkelsegment (1), der Winkel ¢3; zwischen der Horizontalen und dem
unteren Torsosegment (3) und der Winkel @¢ zwischen der Horizontalen und dem
Oberarmsegment (6) gewihlt (Bild 10.2).

Die verwendeten Gelenke seien alle reibungsfrei. Die im Hiiftgelenk B und im
Handgelenk H vorliegenden Gleitsteine werden als masselose Kérper modelliert. Dieser
Annahme liegt die Vernachlissigung der Masse des Rollsitzes sowie der Masse der Hinde zu
Grunde. Die Muskelmassen sind bereits in der Massengeometrie der einzelnen Segmente des
mechanischen Ersatzmodells beriicksichtigt. Das verwendete biomechanische Muskel-Sehnen
Ersatzmodell besteht aus masselosen Elementen (Kapitel 5).
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Das FuBlgelenk F wird als inertialfest angenommen. Die Hohe a des Hiiftgelenkes B
iber dem Fufigelenk F ist im Modell konstant. Ebenso soll auch die Hohe b des Handgelenkes
H iiber dem FuBigelenk F als konstant vorausgesetzt werden.



Kapitel 11

Passive Gelenkmomente

11.1 Grundlagen

Jedes biologische Gelenk wird von verschiedensten anatomischen Strukturen umspannt.
Gelenkmomente, die diese Strukturen entwickeln, fiihren zu Bewegungen der jeweiligen
Korpersegmente. Diese Momente kénnen in aktive und passive unterteilt werden. Aktive
Momente riihren von den momentan aktiven Muskeln her. Passive Gelenkmomente entstehen
z.B. durch Binder, passive Muskelkomponenten und Gelenkskapseln. Die passiven
Gelenkmomente kénnen durch den folgenden Ansatz (Audu und Davy, 1985, Davy und
Audu, 1987, Yamaguchi, 2001) beschrieben werden:

M =k gk (0-8) -k, gk (0:-0) - -6 (11.1)

In der Gleichung (11.1) treten der entsprechende Gelenkwinkel @, die zugeordnete

Gelenkswinkelgeschwindigkeit 6 und die Parameter ki, ko, k3, ks, ¢, 0, und 6, auf (siche
Kapitel 11.1.1 und Kapitel 11.1.2). Man erkennt, dass sich passive Gelenkmomente aus einem
nichtlinearen elastischen Anteil und einem linearen Dadmpfungsanteil zusammensetzen lassen.

11.1.1 Elastische Anteile

Kommt der Gelenkwinkel 6 innerhalb des Bereiches, der durch die beiden Winkel 0, und 6,
begrenzt wird, zu liegen, entsteht durch das elastische Verhalten der passiven Strukturen nur
ein kleines Moment (11.1). Fillt der Gelenkwinkel 6 aulerhalb dieses Bereiches, so steigt das
passive Moment sehr schnell an, wobei die Parameter k, und k4 ein MaB fiir den Anstieg der
Gelenksteifigkeit darstellen. Am Stiitzpunkt 6, nimmt das passive elastische Moment
ungefihr den Wert k; und am Stiitzpunkt 6, ungefihr den Wert —k; an. Zahlenwerte der
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Parameter k,, kj, k3, kg, 6; und 6, kénnen z.B. in Audu und Davy, 1985, Davy und Audu,
1987 und Yamaguchi, 2001 nachgelesen werden. Die elastischen Anteile in Gleichung (11.1)
wurden im Rahmen der Modellbildung vernachlissigt.

11.1.2 Dampfende Anteile

Die passiven Dimpfungsmomente in einem Gelenk kann man durch einen linearen Ansatz

(11.1) beschrieben, wobei 8§ die entsprechende Gelenkwinkelgeschwindigkeit und der
Parameter ¢, den Diampfungskoeffizienten darstellt. Davy und Audu, 1987 geben die
Dimpfungskonstante 1.09 Nms fiir das Hiifigelenk, die Dampfungskonstante 3.17 Nms fiir
das Kniegelenk und die Dampfungskonstante 0.943 Nms fiir das Sprunggelenk an. Im
Rahmen der Modellbildung wurde fiir das Sprunggelenk eine Dampfungskonstante kg von 1
Nms, fiir das Kniegelenk eine Dimpfungskonstante kx von 3 Nms und fiir das Hiiftgelenk
eine Dampfungskonstante kg von 1 Nms angenommen. In Bezug auf die obere Extremitét
wurde fiir die Schulter eine Dampfungskonstante ks von 3 Nms und fiir das Ellbogengelenk
eine Dampfungskonstante kg von 1 Nms angenommen. Im Handgelenk auftretende passive
Diampfungsmomente finden im mechanischen Ersatzmodell keine Beriicksichtigung. In
Tabelle 11.1 sind die im Modell verwendeten Dampfungskonstanten zusammengefasst:

Gelenk Symbol | Dampfungskonstante
[Nms]
Sprunggelenk kg 1
Kniegelenk kx 3
Hiiftgelenk kg 1
Schultergelenk ks 3
Ellbogengelenk ke 1

Tabelle 11.1 Dampfungskonstanten der Gelenke

11.2 Dampfungselemente im mechanischen Ersatzmodell

Um in weiterer Folge die passiven Dampfungsmomente zu beriicksichtigen, werden an den
entsprechenden Gelenken im mechanischen Ersatzmodell zusitzlich lineare Drehddmpfer
(siehe Gleichung 11.1) angebracht. Im Modell liegen in den jeweiligen Gelenken die
Drehdimpfer der linken und der rechten Extremitdt parallel. Die Bestimmung der
Ersatzdimpfungskonstanten kges zweier parallel liegender Drehddmpfer erfolgt anhand des in
Bild 11.1 gezeigten Ersatzsystems. In diesem System werden zwei parallel geschaltete lineare
Drehdampfer durch ein Drehmoment Mg belastet. Aus dem Drallsatz fiir die masselose
Stange lasst sich die folgende Beziehung entwickeln:

MGes=k1'¢+k2'¢=(k1+k2)'¢=kcex'¢ (11.2)
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Bild 11.1 Parallelschaltung zweier Drehddampfungselemente mit den Ddmpfungskonstanten k; und k,,
dem Drehwinkel ¢ und dem Drehmoment Mg,

Im mechanischen Ersatzmodell liegen an den jeweiligen Gelenken stets zwei Drehdampfer
mit gleicher Didmpfungskonstante k parallel. Diese kénnen zu einem Ersatzdrehddmpfer mit
der Dampfungskonstanten 2-k zusammengefasst werden (siche Gleichung 11.2). Bei der
Berechung der Dampfungsmomente mit Hilfe des linearen Ansatzes aus Gleichung 11.1 ist zu
beriicksichtigen, dass fiir die Gelenkwinkelgeschwindigkeit die Relativwinkelgeschwindigkeit
der beiden beteiligten Modellsegmente einzusetzen ist. Unter Verwendung der einzelnen
Segmentwinkel (Kapitel 12) erhidlt man die folgenden Gleichungen fiir die passiven
Dampfungsmomente im FufBlgelenk Mpg, im Kniegelenk Mpg, im Hiiftgelenk Mpg, im
Schultergelenk Mpg und im Ellbogengelenk Mpg:

M e =2'kF @
M py :2'k1( ((01 +¢2)
Moazz'ka'(¢2+¢3) (11.3)

M s =2-kg ((Ps +¢6)
M p =2'k5'(¢6 +¢7)

Neben den fiinf linearen Drehdampfungselementen mit den Dampfungskonstanten 2 kg, 2-kg,
2'kg, 2'ks und 2-kg zur Erfassung der passiven Dampfungsmomente in den Gelenken enthalt
das mechanische Ersatzmodell noch einen sechsten nichtlinearen Diampfer mit dem
Diampfungskoeffizienten ki zur Modelliecrung des Ventilator-Widerstandsmechanismus
(Kapitel 9). Es kommen daher im Rahmen der Modellbildung sechs Dampfungselemente zum

Einsatz (Bild 11.2).
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Bild 11.2 Dampfungselemente im mechanischen Ersatzmodell (Modellkonzept siehe Kapitel 10)



Kapitel 12

Bewegungsgleichungen

12.1 Grundgleichungen

12.1.1 Satz vom Massenmittelpunkt

Fiir einen Ko6rper mit einer konstanten Masse m ldsst sich der Satz vom Massenmittelpunkt
wie folgt formulieren (Lugner, 1994):

m-a, =R (12.1)

Da im homogenen Schwerefeld der Massenmittelpunkt und der Schwerpunkt
zusammenfallen, wird diese Gleichung auch oft als Schwerpunktsatz bezeichnet. Die
Beschleunigung des Schwerpunktes ay ist proportional der Resultierenden R aller am Ké&rper
angreifenden dufleren Krifte.

12.1.2 Drallsatz

Der Drallsatz besagt in seiner iiblichen Form, dass die zeitliche Ableitung des Dralls eines
Systems um einen Punkt, der im Raum fest ist oder mit dem Schwerpunkt zusammenfillt,
gleich dem Moment aller duBleren Kriifte um diesen Punkt ist (Parkus, 1995). Fiir eine ebene
Bewegung nimmt der Drallsatz die folgende Form an:

I-o=M (12.2)

I stellt dabei das Massentrigheitsmoment in Bezug auf die zur Bewegungsebene senkrechte
Achse durch den Bezugspunkt und M das Moment aller dufleren Krifte um diese Achse dar.
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12.1.3 Kinematische Bindungen

In einem Mehrkérpersystem treten im Allgemeinen zwischen den einzelnen Koérpern
kinematische Bindungen auf, die einschrinkend auf dessen Beweglichkeit wirken. Treten in
einem System von p starren Korpern keine kinematischen Bindungen auf, so besitzt es 6-p
Freiheitsgrade (generalisierte Koordinaten q, qa,...., q¢p) zur eindeutigen Bestimmung seiner
Lage. Durch kinematische Bindungen, man denke dabei z.B. an Gelenke oder Fiihrungen,
werden die Bewegungsmoglichkeiten des Systems beschnitten. Diese Tatsache wird durchr <
(6'p-1) Bedingungsgleichungen der folgenden Form ausgedriickt (Lugner et al., 1999):

QiG> 9655915+ 5G6,58) =0 J=1,2,...,7 (6.3)

Bedingungsgleichungen, die keine verallgemeinerten Geschwindigkeiten ¢, enthalten, heiflen

holonom. Mit Hilfe solcher Zwangsbedingungen kann die Anzahl der benétigten
generalisierten Koordinaten zur Beschreibung der Systemlage reduziert werden.

12.2 Mathematisches Modell

Um die Bewegungsgleichungen des mechanischen Ersatzmodells (Kapitel 10) anschreiben zu
konnen, wird das Modell zunidchst in seine Teilkorper zerlegt und freigemacht. Die
Muskelkrifte bewirken Drehmomente, die im Fuigelenk mit Mg, im Kniegelenk mit Mg, im
Hiiftgelenk mit Mg, im Schultergelenk mit Mg und im Ellbogengelenk mit Mg bezeichnet
werden.

Bild 12.1 Freigemachte untere Extremitdit und Rollsitz
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Die Gewichtskrifte der einzelnen Modellkérper 1 werden mit G; bezeichnet. Der Ursprung des
Inertialsystems Xo-zo befindet sich im FuBigelenk F (Bild 12.1). Der Schwerpunktsatz und der
Drallsatz fiir das Unterschenkelelement lauten:

2:m-% =F -K, 6.4)
2-m -z, =F,-2-m -g-kK, (6.5)

2-1,-¢, =M, - F, '(ll "lsx)'cos¢1 +F, ‘(11 _lsx)'sm¢1 -My -
-K,-lg -cosp, +K, -l -sing, =2 ke =2k (¢1 +¢2)

X

(6.6)

Die Lage des Unterschenkelschwerpunktes S; kann mit Hilfe der generalisierten Koordinate
@, berechnet werden:

x, =(l, =1,)-sin g, (6.7)
z, =(l, -1 ) cos g, (6.8)

Das niéchste freigemachte Modellsegment ist der Oberschenkel. Fiir dieses Element lauten der
Schwerpunktsatz und der Drallsatz:

2-m, %, =K, — B} (6.9)
2m,-3,=K,-2-m,-g—B! (6.10)

2:-1,-¢,=—M, - K, '(lz "lsz)'cos(oz -K, '(12 'lsz)'Sin¢2 +Mp - 6.11)

- B; -1y, -cosp, — B; g, -sing, =2k ((01 +¢’2)"2'k3 ((02 +¢3)
Die Lage des Oberschenkelschwerpunktes S, ist durch die generalisierte Koordinate ¢; und
den Drehwinkel des Oberschenkelelements @, festgelegt:

x, =1 -sing, +(l, —Is,)-sinp, (6.12)
z, =1, -cosp, —(I, -1, ) cosg, (6.13)

Das Unterschenkelsegment, das Oberschenksegment und das masselose Rollsitzelement
bilden ein exzentrisches Schubkurbelgetriebe, dessen Lage sich durch die generalisierte
Koordinate @, festlegen ldsst. Aus der Bestimmung der KniehShe (zp-Richtung) kann man
einen Zusammenhang zwischen ¢, und dem Drehwinkel des Oberschenkelsegmentes ¢
entwickeln:
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l,-cosg, =1, -cosp, +a (6.14)

Betrachtet man das masselose Rollsitzelement in der Rollsitzfiihrung, so kénnen aus dem
Schwerpunktsatz die folgenden Beziehungen zwischen den dort aufiretenden Zwangskriften

B! und B! sowie der Rollsitzkraft R abgeleitet werden:
B! =B} (6.15)
R=B]-B; (6.16)

Im mechanischen Ersatzmodell sind der untere Torso, der obere Torso und der Kopf in einem
Modellsegment zusammengefasst (Bild 12.2). Das obere Torsoelement ist gegeniiber dem
unteren Torsoelement um den Riickenwinkel T nach vorne, das Kopfelement gegeniiber dem
oberen Torsoelement um den Kopfwinkel k nach hinten geneigt.

K
S5
Ig i
Igs '
R4 \lsq
\ I
Sx
NGRS
Mg S,
S
] o] Ig3
S |
¥ T
P3N\ B3
B / Mg
Xs

Bild 12.2 Freigemachter Rumpf und Kopf

Zunichst muss von diesem, aus drei Segmenten zusammengesetzten Modellsegment der
Gesamtschwerpunkt S bestimmt werden. Dessen Lage soll durch den Vektor rs, der mit der
Mittelachse des unteren Torsos den Winkel o einschliefit, festgelegt werden. Mit Hilfe des
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Teilschwerpunktsatzes kann man die beiden Komponenten xs und zs des Schwerpunktvektors
s berechnen:

_m, (1, ~15,)-sint +m, -[l4 -sin7 + I, -sin(z - «)]
m, +m, + mg

(6.17)

N

2 = m, -(l3 —ls3)+ m, -[l3 +(14 —134)-cosr]+ mg -[l3 +1,-cost+1g -COS(T—K)] 6.18)

my +m, + m

Somit ist man in der Lage, den Winkel o und die Linge des Schwerpunktvektors rs zu
bestimmen:

Xs
tano = — (6.19)

Zg

lesl=rs = x3 + 23 (6.20)

Zur Berechnung des gesamten Massentragheitsmoments I des Rumpf-Kopf Elements wird
auf den Satz von Steiner zuriickgegriffen. Um diesen Satz anwenden zu kénnen, ben6tigt man
zuerst die einzelnen Abstinde der Teilschwerpunkte zum Gesamtschwerpunkt:

Xgs, = Xg (6.21)
zg, =25 —(l; ~1I5;) (6.22)

Xss, =xg —(l, —1g,)-sint (6.23)

zg, =1y +(l, = 1g,) cost -z (6.24)

Xgs, =1, -sint + g -sin(r — k) - x; (6.25)
Zgs, =1y +1, -cosT +1g -cos(r—rc)—zs (6.26)

Der Steiner’sche Satz zur Bestimmung des Massentrigheitsmoments Ig lautet somit:
Ig=1,+m, -(xgs3 + 25, )+ I, +m, -(xés‘ + 25, )+ I +my -(xgss +25 ) (6.27)

Da nun die massengeometrischen Verhiltnisse des Rumpf-Kopf Elements festgelegt sind,
kénnen der Schwerpunktsatz und der Drallsatz fiir dieses Segment angeschrieben werden:
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(m, +m, +m)-%;, =B -8, (6.28)
(m, +m, +m)- 75 =B ~(my +m, +m,;)-g -8, (6.29)

I,-¢,=M;-S, -[l3 -sin @, +(I4 —R‘,)-sin((p3 —r)——rs -sin(qp3 —0')]—
-8, I, -cosp, + (I, - R,)-cos(p, —)-r; -coslp, —o)|+ M, - (6.30)
-33 Ty 'Sin((Ps —G)_B: Fs 'COS(¢3 _O')"Z'ka (¢2 +¢3)_2'ks ((Pa +¢6)

Die Lage des Gesamtschwerpunktes S lédsst sich wieder durch die jeweiligen Segmentwinkel
ausgedriicken:

xg =1, -sing, +1, -sing, —r -cos((a3 —0') (6.31)
zg =a+rg -sin(p, — o) (6.32)

Als nichstes soll die freigemachte obere Extremitit des mechanischen Ersatzmodells
betrachtet werden (Bild 12.3). Sie besteht aus dem Oberarmsegment, dem Unterarmsegment
und einem masselosen Gleitstein in der Handgrifffithrung. An diesem Gleitstein greift die
vom Widerstandsmechanismus des Ergometers erzeugte Handgriftkraft L an.

H,

Bild 12.3 Freigemachte obere Extremitdit und Handgleitstein

Der Schwerpunktsatz und der Drallsatz fiir das Oberarmsegment lauten:
2-mg X, =S —-E, (6.33)

2-mg-%,=8,-2-m,-g~E, (6.34)
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20y Gg=Mg~S, I -sinp, + 8, Ig, -cosp, ~ M, —E, (I, —ls)-sing, +

. . . . 6.35
+Ez'(16—136)'005(06_2'ks'(¢3+¢6)_2'k£’(¢6+¢7) ( )

Die Lage des Oberarmschwerpunktes Se¢ ergibt sich mit Hilfe der entsprechenden
Segmentwinkel aus folgenden Gleichungen:

xg =1, -sing, +1, -sing, I, -cosp, — (I, = R,)-cos(@, —7)— I - cos @, (6.36)
zg =a+l;-sing, +(I4 —R‘,)-sin(go3 —z‘)—ls6 -sin @, (6.37)

Das néchste freigemachte Modellelement ist das Unterarmsegment. Fiir dieses Element lauten
der Schwerpunktsatz und der Drallsatz:

2-m, %, =E, —L (6.38)
2-m,-3,=E, -2-m,-g—H, (6.39)

21, ¢, =—Mg +E, -Ig, -cosp, - E, - I, -sing, + L- (I, = I, )-cos, -

~H, (1) sing, -2k (60 +7) 40
Die Lage des Unterarmschwerpunktes S, ist durch folgende Gleichungen festgelegt:
x, =1, -sing, +1, -sing, —I, -cosp, — (I, — R, )-cos(p, - t)~1, -cosp, — 6.41)
-1, -sing,
z, =a+1, -sing, +(l, - R,)-sin(p, —7)-1, -sing, — I, -cos @, (6.42)

Bestimmt man die Schulterhéhe (zp-Richtung), so erkennt man, dass es einen Zusammenhang
zwischen den generalisierten Koordinaten @3, ¢s und dem Segmentwinkel ¢7 gibt:

a+l-sing, + (I, ~R,)-sin(p, —7)=b+1, -cosgp, +I, -sin g, (6.43)

Aus der Betrachtung des masselosen Gleitsteins in der Handgrifffiihrung erhélt man mit Hilfe
des Schwerpunktsatzes folgende Beziehungen:

H =1 (6.44)

H,=-4 (6.45)
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AbschlieBend ldsst sich festhalten, dass sich das mathematische Modell aus 15
Differentialgleichungen ((6.4), (6.5), (6.6), (6.9), (6.10), (6.11), (6.28), (6.29), (6.30), (6.33),
(6.34), (6.35), (6.38), (6.39), (6.40)), die sich aus den Schwerpunktsétzen und Drallsitzen der
einzelnen Modellsegmente ableiten lassen, und 12 algebraischen Gleichungen ((6.7), (6.8),
(6.12), (6.13), (6.14), (6.31), (6.32), (6.36), (6.37), (6.41) (6.42), (6.43)), welche die Lage der
Segmentschwerpunkte und Zusammenhénge zwischen den entsprechenden Segmentwinkeln
angeben, zusammensetzt.



Kapitel 13

Inverses Problem

13.1 Grundlagen und Vorgangsweise

Im Rahmen des inversen Problems soll das entwickelte mechanische Ersatzmodell dazu
beniitzt werden, die bei einer menschlichen Bewegung auf einem Ruderergometer
auftretenden Muskelkraftverldufe zu berechnen. Um dieses Ziel zu erreichen, wird das inverse
Problem in zwei Teilprobleme getrennt: in die Bestimmung der aufiretenden Gelenkmomente
Mg und in die Festlegung der Muskelkrifte Fy (Hardt, 1978 in Davy und Audu, 1987).

do|
3 [140
M
. Bewegungs- | =G e
q(t) gleichungen Optimierung = E,,
H SOdt H a)
Hebelarme
R(H) pCSA

Bild 13.1 Vorgangsweise zur Losung des inversen Problems

Zur Bestimmung der Gelenkmomente Mg muss zunichst die Bewegung des mechanischen
Ersatzmodells vorgeschrieben werden. Die Beweglichkeit des Modells ldsst sich durch drei
Freiheitsgrade (FuBwinkel ¢,, Hiiftwinkel ¢;, Armwinkel ¢, siche Kapitel 10), die in dem
Lagevektor g(t) zusammengefasst sind, beschreiben. In dieser Arbeit soll die Bewegung
anhand der ersten zeitlichen Ableitungen der drei Freiheitsgrade, also den entsprechenden
Winkelgeschwindigkeiten,  vorgeschriecben  werden. Aus der Integration der
Winkelgeschwindigkeitsansdtze erhdlt man die zugeordneten Winkelverldufe, wobei die
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Ausgangslage des mechanischen Modells mit einem FuBwinkel ¢; von 0°, einem Hiiftwinkel
¢3 von 70° und einem Armwinkel @s von 25° zu beriicksichtigen ist. Aus der zeitlichen
Ableitung der  Winkelgeschwindigkeitsansitze  erhdlt man  die  aufiretenden
Winkelbeschleunigungen. Fiir die durchgefiinrten Simulationen wird die Dauer eines
Bewegungszyklus, der sich aus einer Zugphase und einer anschliefenden Riickrollphase
zusammensetzt, mit 2 Sekunden angesetzt. Dabei soll die Umkehrposition nach 0.85 s
aufireten. Bei der Wahl der Winkelgeschwindigkeitsansitze wurde darauf geachtet, dass sich
realistische ~ Winkelverldufe ergeben. Betrachtet man an dieser Stelle die
Bewegungsgleichungen (Kapitel 12) so stellt man fest, dass man ohne die Vorgabe einer
weiteren GréBe nicht in der Lage ist alle Gelenkmomente zu bestimmen. Zu diesem Zweck
wird zusitzlich die Rollsitzkraft R(t), die zwischen dem Rollsitz und der Rollsitzfithrung
aufiritt, vorgegeben. Der Ansatz fiir die Rollsitzkraft wurde unter Zuhilfenahme der
Messergebnisse von Pudlo et al., 1996 entwickelt. Die Winkelgeschwindigkeitsansitze und
der Rollsitzkraftansatz sind durch Polynome n-ten Grades der folgenden Form realisiert:

P(t) =iak -t* (13.1)

In diesen Ansitzen (13.1) steht t fiir die Zeit und ay fiir die verschiedenen Koeffizienten. Die
Winkelgeschwindigkeitsansitze des FuBgelenks und des Hiiftgelenks stellen Polynome 8-ten
Grades, die Ansitze der Winkelgeschwindigkeit des Arms und der Rollsitzkraft Polynome 11-
ten Grades dar (Tabelle 13.1).

Polynom- FuBBwinkel- Hiiftwinkel- Armwinkel- Rollsitz-
koeffizienten | geschwindigkeit | geschwindigkeit | geschwindigkeit kraft
2 Py Ps R(H)
ap 0.00 0.00 0.00 127.07
a 8.76 6.83 4.34 -928.44
a, 11.29 2.24 4.11 5114.79
a; -61.88 -3.96 -83.16 -25033.83
a, 35.24 -79.71 770.66 39153.71
as 4221 158.58 -2782.94 164326.22
a6 -56.36 -121.33 4999.97 -647209.75
a; 23.21 42.21 -5132.48 945457.54
ag -3.31 -5.58 3172.61 -732909.40
a9 - - -1172.56 320205.27
ap - - 239.33 -74687.80
ap - - -20.79 7255.68

Mit Hilfe dieser Ansidtze ist man nun in der Lage, aus den Bewegungsgleichungen die
Verldufe des FuBmoments Mg, des Kniemoments My, des Hiiftmoments Mg, des

Tabelle 13.1 Polynomkoeffizienten der Bewegungsansdtze
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Schultermoments Mg und des Ellbogenmoments Mg iiber einen gesamten Bewegungszyklus
zu berechnen. Aus den resultierenden zeitlichen Verldufen der Freiheitsgrade (Bild 13.2)
erkennt man, dass in der Umkehrlage der Fulwinkel einen Wert von rund 75°, der Hiiftwinkel
einen Wert von rund 130° und der Oberarmwinkel einen Wert von rund 90° annehmen.
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Bild 13.2 Resultierende Gelenkwinkelverliufe und Rollsitzkraftansatz

In einem biologischen Gelenk iibt jeder Muskel i, der dieses Gelenk umspannt, liber seine
Sehnenkraft F; und den ihm zugeordneten Hebelarm r; ein bestimmtes Moment aus. Unter der
Vernachldssigung des Einflusses von Bindern und Kontaktkriften kann man aus der Anzahl k
der einzelnen Muskelmomente das entwickelte Gelenkmoment M zusammensetzen:

M=Zk:(r.-><f_,~) (13.2)

Da biologische Gelenke aber im Allgemeinen von mehr Muskeln umspannt werden als dort
mechanische  Freiheitsgrade aufireten, erhdlt man stets ein unterbestimmtes
Gleichungssystem, in dem mehr unbekannte Muskelkrifte aufireten als Systemgleichungen
vorhanden sind. Um diese auch als Verteilungsproblem bezeichnete Aufgabe zu 16sen, konnte
man z.B. die Anzahl der Systemgleichungen erhéhen, was auf nicht trivialen Annahmen
beruhen miisste, oder die Anzahl der Unbekannten reduzieren, was zu einem Verlust von
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relevanten Informationen iiber das spezifische Systemverhalten fiihren kénnte (Nigg und
Herzog, 1994). In der Biomechanik greift man iiblicherweise auf eine Zielfunktion zuriick, die
optimiert werden soll. Hier wird das von Crowninshield und Brand, 1981 eingefiihrte
Kriterium herangezogen:

m F "
U=y’ | — Minimum (13.3)
o\ pCS4,

i=1
In diesem Kriterium (13.3) steht m fiir die Anzahl der betrachteten Muskeln, F; fiir die
jeweilige Sehnenkraft und pCSA; fiir den physiologischen Muskelquerschnitt. Fiir den
Exponenten n wird ein Wert von 2 angenommen (Crowninshield und Brand, 1981). Des
weiteren gilt es noch einige Randbedingungen einzuhalten. Die Muskelkrifte F; diirfen nur
positive Werte annehmen, da Muskeln nur Zugkrifte entwickeln kénnen, und sollen stets
kleiner sein als die entsprechende tetanische Muskelkraft. Auerdem muss sich das aus den
Bewegungsgleichungen berechnete Gelenkmoment M natiirlich gemé3 Gleichung (13.2) aus
den jeweiligen Muskelteilmomenten zusammensetzen lassen.

13.2 Simulationsergebnisse

Eine wesentliche kinematische Grofe ist die Handgriffgeschwindigkeit, da sich aus ihrem
Verlauf die eigentliche Belastung des mechanischen Ersatzmodells, nimlich die Kraft am
Handgriff, bestimmen ldsst. Die Geschwindigkeit des Handgriffs erreicht fiir einen
Bewegungszyklus in der Hilfte der Zugphase ihr Maximum mit 2.41 m/s (Bild 13.3). In der
Riickrollphase sind die erreichten Geschwindigkeiten mit dem Minimum von —1.46 m/s
deutlich kleiner als in der Zugphase. Die Bahn des Gesamtschwerpunktes im Inertialsystem
(Bild 13.3) ist in der Riickrollphase praktisch identisch mit der Bahn in der Zugphase.
ErwartungsgemaB ist der in x-Richtung iiberstrichene Weg mit 0.656 m groBer als der in z-
Richtung tiberstrichene Weg von 0.081 m.
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Bild 13.3 Handgriffgeschwindigkeit und Bahn des Gesamtschwerpunktes
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Die Handgriftkraft (Bild 13.4) erreicht wihrend der Zugphase nach 0.42 s den gréBten Wert
von 754 N. Wihrend der Riickrollphase tritt entsprechend der durchgefiihrten Modellierung
keine Kraft am Handgriff mehr auf. Die Leistung (Bild 13.4) erreicht nach 0.42 s mit 1815 W
ihr Maximum. Da in der Riickrollphase der Widerstandsmechanismus keine Kraft mehr auf
den Handgriff ausiibt, verschwindet in diesem Bereich auch die Leistung.
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Bild 13.4 Handgriffkraft und Leistung

Zu Simulationsbeginn t = 0 s nechmen die Gelenkmomente der oberen Extremitit (Bild 13.5)
negative Werte an, da zu diesem Zeitpunkt noch keine Kraft am Handgriff vorhanden ist, und
die Muskeln den Oberarm und den Unterarm gegen die angreifenden Gravitationskrifte in
ihrer Anfangslage halten. Die Wirkungslinie der Handgriffkraft verliauft zu Beginn der
Zugphase unterhalb des Ellbogengelenks und versucht so dieses Gelenk zu beugen. Um das
zu verhindern, nimmt das Ellbogenmoment mit zunehmender Simulationsdauer zunichst
positive Werte an, um nach 0.32 s das Maximum von 19.77 Nm zu erreichen. Danach wird
das Moment negativ, um eine Beugung des Ellbogens zu erzeugen und den Handgriff vor
Erreichen der Umkehrlage an den Torso heranzuziehen. In der Riickrollphase fehlt die
Belastung am Handgriff und der Unterarm wird durch ein kleines negatives Ellbogenmoment
wieder in seine Ausgangslage gefiihrt.
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Bild 13.5 Gelenkmomente der oberen Extremitiit
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Das Schultermoment (Bild 13.5) ergibt in der Zugphase grofitenteils positive Werte, um den
Oberarm in seine Umkehrlage zu bewegen. Das Maximum von 92.85 Nm wird nach 0.41 s
entwickelt. Kurz vor Erreichen der Umkehrlage und in der gesamten Riickrollphase stellt sich
wie bei dem Ellbogenmoment ein negativer Verlauf ein, um den Oberarm wieder in die
Ausgangslage zuriickzubewegen. Das Hiiftmoment (Bild 13.6) richtet den Torso zu
Simulationsbeginn auf und beschleunigt ihn in Richtung Umkehrlage. In der Mitte des
Bewegungszyklus, am Ende der Zugphase und zu Beginn der Riickrollphase, liegt das
Moment im negativen Bereich, um den Torso abzubremsen und aus der Umkehriage heraus in
Richtung Anfangsposition zu beschleunigen, um dann am Ende der Riickrollphase wieder
positiv zu werden und den Torso abzubremsen. Das Hiiftmoment erreicht sein Maximum nach
0.23 s mit 108.0 Nm und sein Minimum nach 0.82 s mit —64.3 Nm.
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Kniemoment [Nm)

10

-10

FuBmoment [Nm]
=]

o] 02 04 06 08 1.2 1.4 1.6 1.8 2

Zeit1 [s]

Bild 13.6 Gelenkmomente in der unteren Extremitdit

Das Kniemoment (Bild 13.6) ist wihrend des GroBiteils der Zugphase negativ, um das
Kniegelenk zu strecken. Das Minimum tritt dabei nach 0.29 s mit —85.47 Nm auf. In der Mitte
des Bewegungszyklus nimmt das Moment sowohl positive als auch negative Werte an, wobei
das Maximum von 16.87 Nm auftritt. Am Ende des Bewegungszyklus kommt das
Kniemoment im negativen Bereich zu liegen, um so die Beugebewegung des Kniegelenks in
Richtung Anfangslage zu verzégern. Das FuBmoment (Bild 13.6) ist am Beginn der Zugphase
positiv, um das Sprunggelenk zu strecken. Danach schliefit sich ein negativer Bereich an, der
dazu fiihrt, dass die Bewegung des Unterschenkels nun verzégert wird, um die Umkehrlage zu
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erreichen. In diesem Bereich liegt auch nach 0.51 s das Minimum des FuBmoments mit -44.07
Nm. Ungefihr in der Mitte des Bewegungszyklus, nach 0.87 s, wird das Maximum mit 47.08
Nm erreicht, was zu einer Stabilisierung der Streckung des Sprunggelenks in der Umkehrlage
filhrt. In der Riickrollphase ist das FuBmoment dann groBtenteils negativ, um den
Unterschenkel wieder in Richtung Ausgangslage zu bewegen, um dann am Ende des
Bewegungszyklus wieder bremsend zu wirken und daher im positiven Bereich zu liegen.

13.2.1 Muskelkrifte der oberen Extremitit

Wihrend des Modellbildungsprozesses fiir die obere Extremitit wurden den unterschiedlichen
Muskeln zur eindeutigen Identifikation Zahlen zugeordnet, die auch hier Verwendung finden
(Brachioradialis 1, Brachialis 2, Biceps 3, Deltoideus anterior 4, Triceps caput mediale und
laterale 5, Triceps caput longum 6, Deltoideus posterior 7, Teres major und minor 8,
Latissimus dorsi 9, siche Kapitel 7). Zur Bestimmung der Muskelkrifte wird das in Kapitel
13.1 vorgestellte Kriterium verwendet, das sich fiir die obere Extremitit wie folgt anschreiben
ldsst:

v=3

9
i=1

2
( g;A J — Minimum (13.4)
p i

Dabei muss aber in jedem Berechnungspunkt gewihrleistet sein, dass sich das
Ellbogenmoment Mg und das Schultermoment Mg aus den einzelnen Muskelteilmomenten
zusammensetzten lassen (Kapitel 13.1). Diese Rahmenbedingung kann durch die beiden
folgenden Gleichungen ausgedriickt werden:

Mg =F; -rs(@)+ F, (@) +F r(g+F 1(q)—F, -r(g) - F, 1y5(q)  (13.5)
Mg =F;-r (@) +F Toe(@)—F, - r(q) - F -n(g) - F, “73,£(g) (13.6)

Die verschiedenen Muskelhebelarme r; sind von der Stellung der Gelenke und damit vom
Lagevektor q des mechanischen Ersatzmodells abhidngig. Betrachtet man die beiden
zweigelenkigen Muskeln, es handelt sich dabei um den Biceps und den Triceps caput longum,
so ist in den Gleichungen (13.5) und (13.6) bei der Bestimmung der jeweiligen
Muskelmomente zwischen den Hebelarmen im Ellbogengelenk (Index E) und den
Hebelarmen in der Schulter (Index S) zu unterscheiden. AbschlieBend gewihrleisten die
folgenden Rahmenbedingungen, dass die beriicksichtigten Muskeln nur Zugkrifie entwickeln
kénnen und stets kleiner als die entsprechende tetanische Muskelkraft sind:

OSF <F: i=12..,9 (13.7)
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Der Brachioradialis und der Brachialis sind annéhernd zur gleichen Zeit aktiv (Bild 13.7). Der
Brachioradialis erreicht sein Maximum von 42.5 N nach 0.54 s (23.6 % seiner tetanischen
Kraft). Das Maximum des Brachialis von 147.3 N tritt nach 0.52 s ein (27.3 % seiner
tetanischen Kraft). Beide Muskeln sind am Ende der Zugphase aktiv, um eine Beugung des
Ellbogengelenks zu erzeugen und den Handgriff an den Torso heranzuziehen. Der Triceps
caput mediale und laterale (Bild 13.7) entwickelt am Anfang der Zugphase eine Kraft, um
eine zu starke Beugung des Ellbogengelenks zufolge der Handgriffkraft zu verhindern. Die
Aktivitdt in der Riickrollphase fiihrt zu einer Streckung des Ellbogens, wihrend sich das
Modell in seine Ausgangslage zuriickbewegt. In diesem Bereich tritt auch nach 0.84 s das
Maximum mit 102.9 N auf (5.7 % seiner tetanischen Kraft).
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Bild 13.7 Muskelkrifte der eingelenkigen Ellbogenmuskulatur

Der Biceps (Bild 13.8) ist am Ende der Zugphase aktiv und unterstiitzt dadurch den
Brachioradialis und den Brachialis (Bild 13.7) bei der Beugung des Ellbogens. Das hier nach
0.56 s auftretende Maximum von 183.6 N macht 27.8 % seiner tetanischen Kraft aus. Zur
gleichen Zeit versucht dieser Muskel aber auch in der Schulter den Oberarm anzuheben. Das
dabei entwickelte Moment ist aber aufgrund der kleineren Hebelarme in der Schulter geringer
als jenes im Ellbogengelenk. In der Riickrollphase stellt sich ein geringeres Kraftniveau ein,
das dazu dient, den Oberarm wieder in Richtung der Ausgangsposition anzuheben. Die dabei
eintretende Beugebewegung wird von der eingelenkigen Muskulatur des Ellbogens teilweise
kompensiert (Bild 13.7). Zu Beginn der Zugphase fillt die Kraft des Biceps von diesem
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Niveau aus steil ab. Der Triceps caput longum (Bild 13.8) entwickelt seine Kraft in der
Zugphase, um den Oberarm gegen die Handgriffkraft in Richtung Torso zu bewegen.
Zusitzlich unterstiitzt er iiber die Hebelarme im Ellbogengelenk, die kleiner sind als jene in
der Schulter, den Triceps caput mediale und laterale (Bild 13.7), um eine zu starke Beugung
des Ellbogens in diesem Bereich zu verhindern. Das Maximum dieses Kraftverlaufes von

893.4 N (72.8 % seiner tetanischen Kraft) tritt schon nach 0.32 s auf.
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Bild 13.8 Zweigelenkige Muskeln der oberen Extremitiit
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Bild 13.9 Eingelenkige Muskulatur der Schulter
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Der Deltoideus anterior (Bild 13.9) ist nur in der Riickrollphase aktiv, in der er den Oberarm
wieder in seine Ausgangslage bewegt. Das Maximum von 188.8 N (31.7 % seiner tetanischen
Kraft) tritt nach 1.96 s auf. Zu Beginn der Zugphase fillt die entwickelte Kraft vom Niveau in
der Riickrollphase stark ab, da in diesem Bereich der Oberarm in Richtung Torso bewegt
wird. Der Deltoideus posterior, die Teres Gruppe und der Latissimus dorsi zeigen alle
dhnliches Verhalten (Bild 13.9). Diese Muskeln verbinden den Oberarm mit dem Torso und
sind alle in der Zugphase aktiv, um den Oberarm in Richtung Torso zu bewegen. Das
Maximum des Deltoideus posterior liegt bei 407.3 N (52.3 % seiner tetanischen Kraft) und
tritt nach 0.42 s ein. Der Kraftverlauf der Teres-Gruppe enthilt bei 0.48 s ein Maximum von
662.8 N (70.5 % seiner tetanischen Kraft). Die Kraft des Latissimus dorsi ist nach 0.43 s bei
726.1 N (93.8 % seiner tetanische Kraft) maximal. Der Latissimus dorsi ist der Muskel der
oberen Extremitdt, dessen Kraft wihrend des Bewegungszyklus am nichsten an seine
tetanische Kraft herankommt.

Die berechneten Muskelkraftverldufe der oberen Extremitit stimmen, bis auf die Verldufe des
Tricpes caput mediale und laterale sowie des Biceps, im wesentlichen mit den von Rodriguez
et al., 1990 (Kapitel 2) festgestellten Muskelaktivitdten iiberein. In der erwihnten Studie sind
die Strecker des Ellbogengelenks in der Mitte der Zugphase aktiv und erreichen ihre héchste
Aktivitdit am Ende dieser Phase. In der Riickrollphase sinkt die Aktivitdt auf ein mittleres
Niveau ab, um am Ende des Bewegungszyklus abzufallen. Im Gegensatz dazu sinkt die
berechnete Kraft des Triceps caput mediale und laterale in der Zugphase nach einer
anfianglichen Kraftentwicklung auf Null ab. Die Muskelkraft fillt zu Beginn der
Riickrollphase nicht ab, sondern zeigt bis in die Mitte dieser Phase ein Kraftplateau, um dann
auf 0 abzufallen. In Bezug auf den Biceps lidsst sich feststellen, dass dieser Muskel
ausgenommen eines anfinglichen Kraftabfalls bis in die Mitte der Zugphase keine Kraft
entwickelt, obwohl Rodriguez et al., 1990 in diesem Bereich eine Aktivitit dieses Muskels
feststellten. In dieser Untersuchung tritt am Ende der Zugphase die grofite Aktivitdt auf, die
mit dem Maximum des berechneten Kraftverlaufes in Verbindung gebracht werden kann. In
der Riickrollphase stellt sich im Zuge der Berechnungen beim Biceps ein geringes
Kraftniveau ein. In der erwihnten Studie ist in diesem Bereich keine nennenswerte
Muskelaktivitit zu verzeichnen. In der Untersuchung von Peltonen et al., 1997 (Kapitel 2) ist
in Bezug auf die Muskelaktivititen in der oberen Extremitit der Biceps vermessen worden. Es
trat am Ende der Zugphase fiir diesen Muskel eine Aktivitit auf, die mit dem Maximum des
berechneten Kraftverlaufes in Verbindung gebracht werden kann. Auch in dieser Studie
konnte im Gegensatz zu den Berechnungsergebnissen keine nennenswerte Aktivitit des
Biceps in der Riickrollphase festgestellt werden. Die Aktivitét des Teres major und des Teres
minor wurde in keiner der beiden erwihnten Untersuchungen vermessen, sodass kein
Vergleich mit dem berechneten Kraftverlauf méglich ist. '
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13.2.2 Muskelkrifte der unteren Extremitit

Im biomechanischen Ersatzmodell der unteren Extremitit sind die berticksichtigten Muskeln
mit Zahlen gekennzeichnet, die auch hier Verwendung finden (Tibialis anterior 1, Soleus 2,
Gastrocnemius 3, Vastii 4, Rectus femoris 5, lliopsoas 6, Glutaeus maximus 7, Hamstrings 8,
siche Kapitel 8). Zur Bestimmung der Muskelkrifte wird das in Kapitel 13.1 vorgestellte
Kriterium verwendet, das sich fiir die untere Extremitit wie folgt anschreiben lisst:

2
8
U= Z (pg;Ai) — Minimum (13.8)

i=1
Das FuBmoment M, das Kniemoment Mg und das Hiiftmoment Mg miissen sich wieder in
jedem Berechnungspunkt aus den einzelnen Muskelmomenten zusammensetzen lassen
(Kapitel 13.1). Diese Rahmenbedingung kann durch die folgenden Gleichungen beschrieben
werden:

M =F r.q)+F rQ)-F ng (13.9)
My =F, 1 (@Q)—F,-1,(q) = F; - 15,0 (@) + Fy - 13, (@) (13.10)
My =F ryp(@Q+F;-r(q)—Fg - r(q) - Fs - r5,5(q) (13.11)

Die einzelnen Muskelhebelarme r; sind von den anatomischen Verhiltnissen in den Gelenken
bzw. deren Stellung abhingig und koénnen somit mit Hilfe des Lagevektors g des
mechanischen Ersatzmodells bestimmt werden. Bei den vorhandenen zweigelenkigen
Muskeln, es handelt sich dabei um den Gastrocnemius, den Rectus femoris und die
Hamstrings, ist bei der Berechnung der entsprechenden Muskelmomente in den Gleichungen
(13.9), (13.10) und (13.11) zwischen den Hebelarmen im Fufigelenk (Index F), im Kniegelenk
(Index K) und im Hiiftgelenk (Index B) zu unterscheiden. Die einzelnen Muskeln kénnen nur
Zugkrifte entwickeln, die stets kleiner als die tetanische Muskelkraft sind. Diese Tatsache
findet durch die folgenden Rahmenbedingungen Beriicksichtigung:

0<F <F: i=12...,8 (13.12)

Der Tibialis anterior (Bild 13.10) ist am Ende der Zugphase aktiv und verzogert somit die
Streckbewegung des Sprunggelenks in die Umkehrlage. In diesem Bereich liegt auch das
Maximum von 1002.3 N (87.5 % seiner tetanischen Kraft), das bei 0.51 s eintritt. So nahe
kommt kein anderer Muskel der unteren Extremitét an seine tetanische Kraft heran. In der
Riickrollphase wird eine wesentlich kleinere Kraft entwickelt, die eine Beugebewegung des
Sprunggelenks unterstiitzt und den Unterschenkel in Richtung der Anfangslage bewegt. Die
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Aktivierung des Soleus (Bild 13.10) zu Beginn der Zugphase fiihrt zu einer Streckung des
Sprunggelenks und beschleunigt den Unterschenkel in Richtung der Umkehrlage. In der Mitte
des Bewegungszyklus, nach 0.87 s, wird das Maximum von 783 N (13.6 % seiner tetanischen
Kraft) erreicht, was zu einer Stabilisierung der Streckung der unteren Extremitit fiihrt. Am
Ende des Bewegungszyklus baut der Soleus wieder eine Kraft auf, um die Beugung im
Sprunggelenk zu verzégem, sodass wieder die Ausgangsposition erreicht werden kann.
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Bild 13.10 Eingelenkige Muskeln des FufSgelenks

Der Gastrocnemius (Bild 13.11) ist am Ubergang zwischen der Zugphase und der
Riickrollphase aktiv. Uber seinen Einfluss am Kniegelenk leitet er die Riickrollbewegung mit
ein. Im FuBigelenk, in dem die betreffenden Hebelarme gréfer sind als jene im Kniegelenk,
stabilisiert er die Streckung des Fullgelenks in der Umkehrlage. Das Maximum in diesem
Kraftverlauf betrdgt 1232.2 N (38.6 % seiner tetanischen Kraft) und tritt bei 0.88 s auf. Die
Vastii (Bild 13.11) entwickeln am Anfang der Zugphase eine erhebliche Kraft, die zur
Streckung des Kniegelenks dient. In diesem Bereich, bei 0.3 s, kommt auch das Maximum
dieses Kraftverlaufes mit 4945.7 N zu liegen (62.8 % seiner tetanischen Kraft). Am Ende des
Bewegungszyklus sind die Vastii auch aktiv und verzégemn die Beugung des Kniegelenks.
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Bild 13.11 Gastrocnemius und Vastii
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Der Rectus femoris (Bild 13.12) zeigt am Ubergang zwischen der Zugphase und der
Riickrollphase die gréBte Aktivitit. Dort erreicht er auch sein Maximum von 358.9 N (24.2 %
seiner tetanischen Kraft) nach 0.8 s. Dieser Muskel sorgt in diesem Bereich damit fiir eine
Streckung des Kniegelenks und wirkt bei der Bewegungsumkehr des Torsos in der Nihe der
Umkehrlage mit. Die Hamstrings (Bild 13.12) entwickeln am Anfang des Bewegungszyklus
eine Kraft, die vor allem in der Hiifte, wo die Hebelarme dieses Muskels gréfer sind als im
Kniegelenk, dazu fiihrt, dass der Torso in Richtung Umkehrlage beschleunigt wird. Im
Kniegelenk ergibt sich. dabei zu Beginn ein Moment, das der Streckung des Kniegelenks
entgegenwirkt. Am Ende der Riickrollphase fiihrt die erneute Aktivitit dieser Muskelgruppe
zu einer Verzdgerung der Beugebewegung im Hiifigelenk und einer Beugung des
Kniegelenks. Nach 1.98 s stellt sich das Maximum dieses Kraftverlaufes mit 782.2 N (21.9 %
seiner tetansichen Kraft) ein.
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Bild 13.12 Zweigelenkige Muskeln des Knie- und Hiifigelenks
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Bild 13.13 Eingelenkige Muskulatur des Hiiftgelenks

Der Iliopsoas (Bild 13.13) unterstiitzt in der Mitte des Bewegungszyklus die
Bewegungsumkehr des Torsos und verhindert somit das Auftreten von zu groflen
Hiiftwinkeln. Sein Maximum wird nach 0.83 s erreicht und betrigt 1452.9 N (55 % seiner
tetanischen Kraft). Der Glutaeus maximus (Bild 13.13) sorgt zu Beginn der Zugphase fiir eine
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Streckung des Hiiftgelenks und beschleunigt auf diese Weise den Torso aus der
Anfangsposition in Richtung der Umkehrlage. In diesem Bereich kommt auch nach 0.22 s
sein Maximum mit 2919.4 N zu liegen (74.9 % seiner tetanischen Kraft). Am Ende der
Riickrollphase wird die Beugungsbewegung des Hiiftgelenks durch die Aktivitidt dieses
Muskels verzogert.

Der berechnete Muskelkraftverlauf der Vastii stimmt im wesentlichen mit den von Rodriguez
et al,, 1990 (Kapitel 2) festgestellten Muskelaktivititen fiir den Vastus lateralis und den
Vastus medialis iiberein. Fiir die Hamstrings wurde in der erwihnten Studie die maximale
Aktivitit in der Mitte der Zugphase festgestellt. In der Riickrollphase ist das Aktivititsniveau
relativ gering, um am Ende des Bewegungszyklus anzusteigen. Im berechneten Kraftverlauf
der Hamstrings treten am Beginn und am Ende des Bewegungszyklus die groften Krifte auf,
die annidhernd gleich groB sind. In der Mitte des Bewegungszyklus verschwindet die Kraft der
Hamstrings. Betrachtet man die Wadenmuskulatur in Rodriguez et al., 1990, so befindet sich
die Aktivitit zu Beginn der Zugphase schon auf einem relativ hohen Niveau, um in der Mitte
der Zugphase ihr Maximum zu erreichen. In der gesamten Riickrollphase ist die
entsprechende Muskelaktivitit relativ hoch. In diesem Zusammenhang zeigt der berechnete
Kraftverlauf des Gastrocnemius nur in der Mitte des Bewegungszyklus eine von 0
verschiedene Kraft. Der Kraftverlauf des Soleus zeigt zu Beginn der Zugphase ein kurzes
Kraftplateau, um von der Mitte bis zum Ende der Zugphase keine Kraft mehr zu entwickeln.
In der Mitte des Bewegungszyklus baut dieser Muskel wie der Gastrocnemius seine maximale
Kraft auf. Nur am Ende der Riickrollphase ist die Kraft des Soleus von O verschieden. Die
berechneten Muskelkraftverldufe des Rectus femoris und des Glutaeus maximus entsprechen
im wesentlichen den von Peltonen et al., 1997 (Kapitel 2) festgestellten Muskelaktivititen.
Die in dieser Studie ermittelte Aktivitdt des Vastus lateralis passt ebenso im wesentlichen zu
dem berechneten Muskelkraftverlauf der Vastii. In Bezug auf den Gastrocnemius stellten
Peltonen et al, 1997 in der ersten Hilfte der Zugphase und am Ende der Riickrollphase eine
Aktivitit fest. Der berechnete Kraftverlauf des Gastrocnemius zeigt, wie bereits erwihnt, nur
in der Mitte des Bewegungszyklus eine von O verschiedene Kraft. Die Aktivititen des
Iliopsoas und des Tibialis anterior wurden in keiner der beiden erwidhnten Untersuchungen
vermessen, sodass kein Vergleich mit den berechneten Kraftverldufen stattfinden kann.



Kapitel 14

Direktes dynamisches Problem

14.1 Grundlagen und Vorgangsweise

Im Rahmen des direkten dynamischen Problems soll durch die Vorgabe der neuralen
Anregungen (Kapitel 5) der beriicksichtigten Muskeln die menschliche Bewegung auf einem
Ruderergometer simuliert werden. Um diese Aufgabe zu l6sen, muss das dynamische
Verhalten der Muskeln in die Simulation einflieBen. Zu diesem Zweck wird das mechanische
Ersatzmodell mit dem in Kapitel 5 beschriebenen Muskel-Sehnen Modell verkniipft.

&) fAktivierungs] &) Fg q(t) q(1) q(t)

amil Muskel- | s [ Gelenk- | Mo Bewegungs- | =
dyn. modell geometrie gleichungen JQdt
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Bild 14.1 Vorgangsweise zur Losung des direkten dynamischen Problems

Fiir die durchgefiihrten Simulationen wird die Dauer eines Bewegungszyklus, der sich aus
einer Zugphase und einer anschliefenden Riickrollphase zusammensetzt, wie bei der Losung
des inversen Problems (Kapitel 13) mit 2 Sekunden angesetzt. Die Freiheitsgrade des
mechanischen Ersatzmodells (Fuwinkel ¢,, Hiiftwinkel @3, Armwinkel g, siche Kapitel 10)
sind im Lagevektor q(t) zusammengefasst. Die neuralen Erregungen der verschiedenen
Muskeln befinden sich im Erregungsvektor e(t) (Bild 14.1) und sollen Rechtecksimpulse I(t)
der Hohe h zwischen dem Erregungsbeginn b und dem Erregungsende e darstellen:
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0 firt<b
I(t)y=4 h firb<t<e (14.1)
0 firt>e

Die Héhe h in Gleichung (14.1) stelit dabei das Erregungsniveau dar. Diese GroBe nimmt fiir
volle Aktivierung den Wert 1 an. Ist ein Muskel sowohl am Beginn als auch am Ende des
Bewegungszyklus aktiv, erfolgt die Beschreibung der neuralen Anregung mit zwei
Rechtecksimpulsen. Springt ein Muskel von einem Aktivititsniveau auf ein anderes, wird aus
der Addition zweier Rechtecksimpulse ein resultierender Erregungsverlauf aufgebaut. Bei
samtlichen Erregungen kommen hochstens zwei Rechtecksimpulse zur Anwendung, die mit
den Indizes 1 und 2 gekennzeichnet sind. Die Bestimmung der Parameter in Gleichung (14.1)
fiir die verschiedenen Muskeln (Tabelle 14.1) erfolgte mit Hilfe der Ergebnisse des inversen
Problems (Kapitel 13) und anhand von Messergebnissen aus der zur Verfligung stehenden
Literatur (Kapitel 2). Wahrend der Simulationen fand eine entsprechende Parametervariation
statt, wobeil besonderer Wert darauf gelegt wurde, dass die erzielte Umkehrlage so nahe wie
moglich bei der im Rahmen des inversen Problems festgelegten Umkehrlage zu liegen
kommt.

Muskel b1 [S] €1 [S] h; [1] b2 [S] (5] [S] h, [1]
Tibialis anterior 03 2.0 0.8 0.8 2.0 0.2
Soleus 00 | 032 ] 0.08 - - -
Gastrocnemius 066 | 1.06 | 04 - - -
Vastii 00 | 054 | 0.7 - - -
Rectus femoris 052 | 1.12 | 0.24 - - -
lliopsoas 037 | 1.62 }0.886] 1.7 2.0 ]0.645
Glutaeus maximus 16 | 045 | 055 | 00 | 045 ] 0.15
Hamstrings 1451 035|022 | 145 | 2.0 | 0.16
Brachioradialis 0321072 ] 024 - - -
Brachialis 032 | 0.72 | 0.27 - - -
Biceps 042 | 07 | 028 | 09 20 ] 023
Deltoideus anterior 0.8 2.0 1.0 - - -
Triceps caput mediale und laterale | 1.0 2.0 03 1.3 20 | 056
Triceps caput longum 0.1 | 0.54 | 0.73 - - -
Deltoideus posterior 00 | 0.75 | 0.52 - - -
Teres-Gruppe 00 | 068 | 0.7 - - -
Latissimus dorsi 0.1 0.66 | 0.94 - - -

Tabelle 14.1 Parameter der Erregungsfunktionen

Mit dem Erregungsvektor e(t) kann man nun iiber die Beziehungen der Aktivierungsdynamik
(Kapitel 5) den Aktivitdtsvektor a(t) berechnen, der die Aktivierungsfunktionen der einzelnen
Muskeln enthilt. Die Anfangsbedingungen der Differentialgleichungen, welche die
Aktivierungsdynamik beschreiben, wurden dabei so gewihlt, dass die Aktivierungsfunktionen
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an der Schnittstelle zwischen dem Ende der Riickrollphase (t=2 s) und dem Beginn der
Zugphase (t=0 s) stetig verlaufen. Mit Hilfe des Muskel-Sehnen Modells (Kapitel 5) kénnen
dann im nichsten Schritt mit den verschiedenen Aktivierungsfunktionen, den momentanen
Lingen der Muskel-Sehnen Einheiten lys und den entsprechenden Geschwindigkeiten vys die
Sehnenkrifte der einzelnen Muskeln berechnet werden. Die Lingen der Muskel-Sehnen
Modelle sind im Lingenvektor lys(t) und die Geschwindigkeiten im Geschwindigkeitsvektor
vms(t) enthalten. Die auftretenden Sehnenkrifte stehen im Sehnenkraftvektor Fs (Bild 14.1).
Die Langenidnderung Al einer Muskel-Sehnen Einheit kann nach Pawlik, 1992 mit Hilfe des
zugeordneten Muskelhebelarms r wie folgt bestimmt werden:

Al'= [r(p) d (14.2)

In diesem Zusammenhang (14.2) représentiert ¢ den entsprechenden Gelenkwinkel. Die

Geschwindigkeit eines Muskel-Sehnen Komplexes 1 berechnet sich mit Hilfe der
vorliegenden Gelenkwinkelgeschwindigkeit ¢ aus der folgenden Gleichung:

I=r(p) ¢ (14.3)

Bei zweigelenkigen Muskeln kann man die Lingendnderung Al und die entsprechende

Geschwindigkeit 1 unter der Annahme, dass die vorhandenen Segmentlingen wesentlich
groBer sind als die vorliegenden Hebelarme, ndherungsweise aus den folgenden Beziehungen
bestimmen:

Al = _[rl (p)) do, + Irz (p,) do, (14.4)

i=rl(¢|)'¢1+r2(¢2)'¢2 (14.5)

In den Gleichungen (14.4) und (14.5) sind den beiden betrachteten Gelenken die Indizes 1
und 2 zugeordnet. Kennt man von einem Muskel die oder den optimalen Gelenkwinkel und

die optimale Muskelfaserldnge, so ist man bei Kenntnis des Lagevektors q(t) und dessen
zeitlicher Ableitung q(t) in der Lage, seine momentane Lénge und Geschwindigkeit zu

berechnen. Im nichsten Schritt (Bild 14.1) erhilt man aus dem Sehnenkraftvektor Fs dann
iiber die Gelenkgeometrie bzw. die Muskelhebelarme den Vektor der Gelenkmomente Mg.
Mit den darin enthaltenen Gelenkmomenten ldsst sich aus den Bewegungsgleichungen die
zweite zeitliche Ableitung des Lagevektors (t) bestimmen. Integriert man diesen Vektor, so
erhilt man die erste zeitliche Ableitung des Lagevektors q(). Dabei ist zu beriicksichtigen,
dass die Winkelgeschwindigkeiten des Systems zu Simulationsbeginn (t=0 s) verschwinden

sollen. Nochmalige Integration liefert den Lagevektor q(t). In diesem Zusammenhang muss

die Ausgangsposition des Modells mit einem FuBwinkel ¢, von 0°, einem Hiiftwinkel ¢3 von
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70° und einem Armwinkel @¢ von 25° einflieBen. Beobachtungen zeigen, dass wihrend der
betrachteten menschlichen Bewegung auf einem Ruderergometer der Riicken mehr oder
weniger stark gebeugt und gestreckt wird. Dieser Umstand wird im entwickelten
Starrkérpermodell in Bezug auf die Bestimmung der Muskelldngen durch ein Drehen der
Hiifte um den konstanten Betrag von 10° (im Sinne einer Beugung des Hiiftgelenks) um die
yo-Achse des Inertialsystems (Kapitel 10) berlicksichtigt.

14.2 Simulationsergebnisse

Mit Hilfe der Freiheitsgrade des mechanischen Ersatzmodells (FuBwinkel @,, Hiiftwinkel @s,
Armwinkel ¢, siche Kapitel 10) kann man dessen Lage eindeutig festlegen. Zu Beginn der
Simulation betrigt der FuBwinkel in der Ausgangslage 0° (Bild 14.2). Mit fortschreitender
Simulationsdauer erreicht dieser Winkel nach 0.935 s seinen gréften Wert von 61.1°, um
dann wieder in die Ausgangslage zuriickzukehren.
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Bild 14.2 Fufwinkel-, Hiiftwinkel- und Armwinkelverlauf

Der Hiiftwinkel weist in der Ausgangslage einen Wert von 70° auf (Bild 14.2). Nach 1.001 s
erreicht er sein Maximum mit 126°. Dieser Winkelverlauf zeigt in der Mitte des
Bewegungszyklus keinen spitzen sondern plateauformigen Verlauf, sodass sich die
Winkellage des Torsos in diesem Bereich nur wenig dndert. Der Armwinkel beginnt zu
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Simulationsbeginn bei 25° (Bild 14.2). In dem Bereich um 0.4 s wird der Armwinkelverlauf
durch die Beuger im Ellbogengelenk beeinflusst, die zu diesem Zeitpunkt beginnen die
Ellbogengelenke zu beugen, um den Handgriff an den Torso heranzufiihren. Nach dem
Erreichen des maximalen Wertes von 81.8° nach 0.86 s fillt der Armwinkel zunichst relativ
stark ab, was darauf zuriickzufiihren ist, dass die vordere Schultermuskulatur in diesem
Bereich optimale Langenverhiltnisse aufweist. Am Ende der Riickrollphase wird der
Winkelverlauf wieder flacher, um wieder in die Ausgangslage zuriickzukehren. Die
Gelenkwinkelverldufe stimmen in der Tendenz bzw. deren Gesamtbild mit gemessenen
Verliufen in der zu Verfiigung stehenden Literatur iiberein (Kapitel 2).
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Bild 14.3 Handgriffgeschwindigkeit und Handgriffposition
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Bild 14.4 Handgriffkraft und Leistung

Die Handgriffgeschwindigkeit (Bild 14.3) erreicht nach 0.398 s den gréten Wert von 1.798
m/s. Nach 0.878 s wechselt die Geschwindigkeit das Vorzeichen, um in der Riickrollphase
nach 1.627 s das Minimum von —1.488 m/s zu erreichen. In der Zugphase kommen die
erzielten Geschwindigkeiten nicht an jene heran, die bei der Losung des inversen Problems
(Kapitel 13) aufgetreten sind. Diese Tatsache kann mit der Beriicksichtigung der
Muskeldynamik durch das Muskel-Sehnen Modell (Kapitel 5) erklirt werden. Man denke in
diesem Zusammenhang z.B. an die mit der Aktivierungsdynamik verkniipfte Zeitverzégerung
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und den dadurch resultierenden langsameren Kraftaufbau. Der Verlauf der Handgriffposition,
dargestellt im Inertialsystem (Kapitel 10), ist ebenfalls in Bild 14.3 gezeigt. Nach 0.878 s
erreicht diese Kurve ihr Maximum. Der Handgnff iiberstreicht wéihrend eines
Bewegungszyklus einen Weg von 1.069 m in horizontaler Richtung. Die Handgriffkraft (Bild
14.4) erreicht in der Zugphase nach 0.399 s den gréfiten Wert von 420.1 N. In der
Riickrollphase tritt entsprechend der Modellierung des Widerstandsmechanismus keine Kraft
am Handgriff auf. Die Leistung (Bild 14.4) ist nach 0.399 s mit 755.1 W am gro8ten. In der
Riickrollphase verschwindet die Leistung, da der Widerstandsmechanismus keine Kraft am
Handgriff erzeugt. Das Ellbogenmoment (Bild 14.5) erreicht nach 0.2 s den gréf3ten Wert von
13.6 Nm, um ein zu starkes Beugen des Ellbogengelenks zufolge der Handgriffkraft zu
verhindern. In der Mitte des Bewegungszyklus sinkt das Moment bei 1.003 s auf das
Minimum von 0.1 Nm ab. In der Riickrollphase nimmt das Ellbogenmoment wieder groBere
Werte an, um das Ellbogengelenk zu strecken und die obere Extremitit in ihre Ausgangslage
zu bewegen.
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Bild 14.5 Gelenkmomente der oberen Extremitdt

Das Schultermoment (Bild 14.5) ist in der Zugphase positiv, um den Oberarm an den Torso
heranzuziehen. Das Maximum von 68.96 Nm tritt nach 0.536 s auf. Am Beginn der
Riickrollphase wird das Moment negativ, um den Oberarm bei fehlender Kraft am Handgriff
in Richtung Ausgangslage zu bewegen. Am Ende des Bewegungszyklus werden wieder
positive Werte erreicht, die auf die parallel elastischen Eigenschaften der hinteren
Schultermuskulatur zuriickzufiihren sind. Das Hiiftmoment (Bild 14.6) ist am Anfang des
Bewegungszyklus positiv, um den Torso aus der Ausgangslage in Richtung Umkehrlage zu
beschleunigen und das Hiiftgelenk zu strecken. In diesem Bereich kommt auch nach 0.189 s
das Maximum von 65.4 Nm zu liegen. In der Mitte des Bewegungszyklus befindet sich das
Moment im negativen Bereich, um die Streckung im Hiiftgelenk zu verzégern und den Torso
aus der Umkehrlage heraus in Richtung Anfangsposition zu beschleunigen. Am Ende der
Riickrollphase treten wieder positive Werte des Hiiftmoments auf, um die Beugung der Hiifte
zu verzégermn. Das Minimum des Hiiftmomentverlaufes von —54.8 Nm liegt bei 0.96 s. Das
Kniemoment (Bild 14.6) ist in der Zugphase negativ, um das Kniegelenk zu strecken. Das
Minimum tritt dabei nach 0.555 s mit —78.7 Nm auf. Nach 1.636 s wird in der Riickrollphase
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das Maximum von 11.7 Nm erreicht. Am Ende der Riickrollphase zeigt das Kniemoment
wieder negative Werte, um die Beugebewegung des Kniegelenks zu verzégern. Das
FuBmoment (Bild 14.6) ist am Beginn der Zugphase positiv, um den Unterschenkel aus der
Anfangsposition heraus zu beschleunigen und das FuBgelenk zu strecken. Danach schliet
sich ein grofier negativer Bereich an, der dazu fiihrt, dass der Unterschenkel vor Erreichen der
Umkehrlage verzogert wird, um danach die Beugebewegung des Fullgelenks in Richtung
Anfangslage einzuleiten. Das Minimum dieses Verlaufes liegt bei 0.923 s mit —58.6 Nm. Am
Ende der Riickrollphase wird das FuBmoment wieder positiv, um die Beugebewegung des
FuBgelenks vor Erreichen der Ausgangslage zu verzégern. Bei 1.981 s liegt das Maximum
von 49.1 Nm.
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Bild 14.6 Gelenkmomente der oberen Extremitdt
14.2.1 Muskelkrifte der oberen Extremitét

Der Brachioradialis (Bild 14.7) wird zwischen 0.32 s und 0.72 s neural erregt und erreicht ein
Aktivitdtsniveau von 24 %. Wird ein Muskel voll aktiviert, liegt das Aktivititsniveau bei 100
%. Aus dem Verlauf der Aktivierungsfunktion fiir diesen Muskel ist zu erkennen, dass ein
Ruheaktivititsniveau von 5 % angenommen wurde. Die Muskelkraft des Brachioradialis
steigt nach erfolgter Erregung zunichst an und erreicht nach 0.413 s das Maximum von 34.6
N. Danach fillt die Kraft, obwohl der Muskel noch aktiviert ist, rasch ab. Die
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Lingenverhiltnisse des Brachioradialis sind am Beginn und am Ende des Bewegungszyklus
nahezu optimal, um in der Mitte des Bewegungszyklus dann aber einzubrechen. Der Muskel
befindet sich in der Zugphase im konzentrischen Bereich und die aufiretende
Kontraktionsgeschwindigkeit fiihrt iiber einen kleinen Geschwindigkeitsfaktor (Kapitel 5)
ebenso wie die nicht optimalen Lingenverhiltnisse zu einer raschen Reduktion der Kraft. In
der Riickrollphase liegt dieser Muskel im exzentrischen Bereich. Der Brachioradialis ist ein
Beuger im Ellbogengelenk. Durch seine Kraft wird am Ende der Zugphase eine Beugung des
Ellbogengelenks eingeleitet, die den Handgriff ndher an den Torso heranfiihrt.
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Bild 14.7 Aktivierungsfunktion und Sehnenkraftverlauf des Brachioradialis
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Bild 14.8 Aktivierungsfunktion und Sehnenkraftverlauf des Brachialis

Beim Brachialis (Bild 14.8) liegen dhnliche Verhiltnisse vor wie beim Brachioradialis. Er
wird ebenso zwischen 0.32 s und 0.72 s erregt, weist aber mit 27 % Aktivierung ein etwas
hoheres Aktivititsniveau auf. Die Langenverhiltnisse sind auch hier zu Beginn und am Ende
des Bewegungszyklus nahezu optimal, brechen am Ende der Zugphase nicht so stark ein wie
beim Brachioradialis, was dazu fiihrt, dass die Kraft nicht so rasch abfillt. Dieser Muskel
befindet sich in der Zugphase im konzentrischen und in der Riickrollphase im exzentrischen
Bereich. Da dieser Muskel am Anfang und am Ende der Simulation iiber seine optimale
Faserlinge hinaus gedehnt wird, sind an diesen Stellen im Kraftverlauf, durch das parallel
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elastische Element, leichte Erhebungen festzustellen. Der Brachialis ist ein Beuger im
Ellbogengelenk, und fiihrt am Ende der Zugphase zu einer Beugung dieses Gelenks. Der
Biceps (Bild 14.9) ist ein zweigelenkiger Muskel, der die Schulter und das Ellbogengelenk
umspannt. Er wird zum ersten Mal zwischen 0.42 s und 0.7 s neural angesteuert und erreicht
eine Aktivierung von 28 %. In diesem Bereich unterstiitzt er hauptsidchlich die Beugung im
Ellbogengelenk. Der Einfluss des Biceps in der Schulter ist aufgrund der dort geringern
Hebelarme nicht so grofl wie im Ellbogengelenk. Zwischen 0.9 s und 2 s wird dieser Muskel
zum zweitenmal neural erregt und erreicht dabei eine Aktivierung von 23 %. Die
Lingenverhiltnisse stellen sich in der Riickrollphase etwas besser dar als in der Zugphase,
sind aber auch fiir diesen Muskel am Ende der Zugphase am schlechtesten. Diese Tatsache
wirkt sich aber aufgrund der fehlenden Aktivierung in der Mitte des Bewegungszyklus nicht
so stark aus. Die Kontraktion des Muskels ist am Ende der Zugphase am gréfiten. Zu Beginn
der Riickrollphase befindet sich der Muskel im exzentrischen Bereich um am Ende wieder in
die Konzentrik zuriickzukehren. Das Kraftmaximum mit 98.6 N kommt nach 1.351 s zu
liegen. In dieser Phase wird der Biceps vor allem zum Heben des Oberarms in Richtung
Ausgangslage bendtigt, wobei seine beugende Wirkung im Ellbogengelenk von den Streckemn
dieses Gelenkes kompensiert wird.
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Bild 14.9 Aktivierungsfunktion und Sehnenkraftverlauf des Biceps

Der Deltoideus anterior (Bild 14.10) ist in der Zugphase nicht aktiv. Dieser Muskel wird
zwischen 0.8 s und 2 s voll aktiviert, um den Oberarm aus der Umkehrlage heraus wieder
anzuheben. In der Zugphase befindet sich dieser Muskel in der Exzentrik, um dann in der
Riickrollphase aufgrund seiner Aktivierung in den konzentrischen Bereich zu wechseln. Der
Kraftverlauf steigt nach dem Beginn der Aktivierung stark an, um nach 0.9 s das Maximum
von 588.5 N zu erreichen. In diesem Bereich sind die auftretenden Langenverhiltnisse nahezu
optimal. Mit fortschreitender Riickrollphase nimmt die Muskelkraft wieder stark ab, was auf
die immer schlechter werdenden Lingenverhiltnisse zuriickzufiihren ist. Der Verlauf der
Sehnenkraft des Deltoideus anterior, die wesentlich an der Anhebung des Oberarms in der
Riickrollphase beteiligt ist, verursacht die rasche Reduktion des Armwinkels (Bild 14.2) nach
dem Auftreten von dessen Maximum. Da, wie sich gezeigt hat, das parallel elastische
Verhalten des Triceps caput longum ein Anheben des Oberarms gegen Ende der



KAPITEL 14 DIREKTES DYNAMISCHES PROBLEM 109

Riickrollphase immer mehr behindert, musste die maximale Muskelspannung o (Kapitel 5)
fiir diesen Muskel auf 75 N/cm? angehoben werden, um ein ausreichendes Moment erzeugen
zu konnen.
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Bild 14.11 Aktivitdtsfunktion und Sehnenkraftverlauf des Triceps caput mediale und laterale

Der Triceps caput mediale und laterale (Bild 14.11) ist erst in der Riickrollphase aktiv, um die
beugende Wirkung des Biceps und der anderen Beuger des Ellbogengelenks zu kompensieren
und das Ellbogengelenk zu strecken. Die erste Kraftspitze, die nach 0.855 s auftritt, obwohl
noch immer die Ruheaktivitit anliegt, wird aufgrund der Tatsache, dass der Muskelbauch des
Muskel-Sehnen Modells (Kapitel 5) tiber die optimale Faserldnge hinaus gedehnt wird, durch
das parallel elastische Element verursacht. Zwischen 1 s und 1.3 s wird der Muskel zu 30 %
aktiviert. Hier sind die Ldngenverhiltnisse in einem kurzen Bereich fast optimal, um sich
dann rasant zu verschlechtern. Um diesen raschen Kraftabfall zu kompensieren, wird das
Aktivititsniveau dieses Muskels bei 1.3 s von 30 % auf 86 % erhéht. In der Zugphase
befindet sich der Triceps caput mediale und laterale im exzentrischen Bereich, um zu Beginn
der Riickrollphase in den konzentrischen Bereich zu wechseln. Der Triceps caput longum
(Bild 14.12) ist ein zweigelenkiger Muskel, der sowohl die Schulter als auch den Ellbogen
umspannt. Er wird zwischen 0.1 s und 0.54 s zu 73 % aktiviert. In der Zugphase, in der nach
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0.553 s das Maximum von 685.5 N aufiritt, trigt dieser Muskel in der Schulter dazu bei, dass
der Oberarm gegen die Handgriffkraft zum Torso hin bewegt wird. Er verursacht aber auch
im Ellbogengelenk eine Streckbewegung. Diese Bewegung wird dann gegen Ende durch die
Beuger des Ellbogengelenks mehr oder weniger kompensiert, um fiir die Heranfithrung des
Handgriffs an den Torso zu sorgen. Die Hebelarme im Ellbogengelenk sind geringer als jene
in der Schulter, sodass die Auswirkungen dieses Muskels in der Schulter grofier ausfallen als
im Ellbogen. Die Kontraktion ist in der Mitte der Zugphase am groBten, worauf sich auch das
lokale Minimum nach rund 0.4 s ausbildet. Die Langenverhiltnisse sind bis auf die Mitte des
Bewegungszyklus, wo sie fast optimal sind, relativ ungiinstig. Zu Beginn der Zugphase und
am Ende der Riickrollphase tritt das parallel elastische Element in Erscheinung, wie man
unschwer in Bild 14.12 erkennt. Diese Tatsache fiilhrt am Ende der Riickrollphase vor allem
dazu, dass die Bewegung des Oberarms in seine Ausgangslage gebremst und das
Ellbogengelenk gestreckt wird. Da der Einfluss des parallel elastischen Elements mit den in
Kapitel 5 und 7 angegebenen Parametern ein Erlangen der Ausgangsposition zu
Simulationsende nicht ermoéglichte, wurde der dimensionslose Formparameter Kpgg mit dem
Wert 5 belegt. Aulerdem wurde der optimale Gelenkwinkel im Ellbogen auf 55° reduziert.
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Bild 14.12 Aktivititsfunktion und Sehnenkraftverlauf des Triceps caput longum

Der Deltoideus posterior (Bild 14.13) wird zwischen 0 s und 0.75 s erregt und erreicht ein
Aktivititsniveau von 52 %. Dieser Muskel setzt am Oberarm und am Torso an und unterstiitzt
in der Zugphase die Retroversion in der Schulter. Die groBte Kraft entwickelt dieser Muskel
nach 0.14 s mit 316.9 N. In der Zugphase befindet sich der Deltoideus posterior im
konzentrischen und in der Riickrollphase im exzentrischen Bereich. Die Lingenverhiltnisse
sind in der Mitte der Zugphase und in der Mitte der Riickrollphase sehr giinstig. Das parallel
elastische Element wird zu Beginn und am Ende des Bewegungszyklus iiber die optimale
Faserlinge hinaus gedehnt. Dieses Phidnomen ist am Ansteigen der Muskelkraft zu
Simulationsende (Bild 14.13), obwohl hier die Ruheaktivitit vorliegt, zu erkennen. '
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Bild 14.13 Aktivitdtsfunktion und Sehnenkraftverlauf des Deltoideus posterior

Die Teres-Gruppe (Bild 14.14), die aus dem Teres major und dem Teres minor
zusammengesetzt ist, weist dhnliche Verhiltnisse auf wie der Deltoideus posterior. Diese
Muskelgruppe wird zwischen 0 s und 0.68 s aktiviert und erreicht ein Aktivitdtsniveau von 70
%. Es handelt sich dabei um eingelenkige Muskeln, die das Heranziehen des Oberarms an den
Torso in der Zugphase unterstiitzen. Die maximale Kraft von 546.8 N wird nach 0.68 s
entwickelt. Wie zu erwarten ist, arbeitet der Muskel in der Zugphase im konzentrischen
Bereich, um dann in der Riickrollphase in den exzentrischen Bereich zu kommen. Die
Langenverhéltnisse sind zu Beginn und am Ende des Bewegungszyklus sehr giinstig, um am
Ende der Zugphase einzubrechen, was durch den Abfall der Kraft nach Erreichen des
maximalen Wertes zu erkennen ist. Auch hier ist das parallel elastische Element am Beginn
der Zugphase und am Ende der Riickrollphase aktiv.
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Bild 14.14 Aktivitdtsfunktion und Sehnenkraftverlauf der Teres-Gruppe

Der Latissimus dorsi (Bild 14.15) wird zwischen 0.1 s und 0.66 s aktiviert. Er erreicht in
diesem Bereich ein Aktivititsniveau von 94 %. Die Verhiltnisse dieses Muskels sind denen
des Deltoideus posterior und der Teres-Gruppe dhnlich. Der Einbruch der Lingenverhéltnisse
in der Mitte des Bewegungszyklus gestaltet sich fiir den Latissimus dorsi jedoch nicht so
dramatisch. Auch hier arbeitet der Muskel in der Zugphase im konzentrischen Bereich, um
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dann in der Riickrollphase in den exzentrischen Bereich zu gelangen. In der Zugphase tritt
nach 0.662 s das Maximum von 554.8 N auf. In dieser Phase unterstiitzt der Latissimus dorsi
die Retroversion in der Schulter und die damit verbundene Heranfithrung des Oberarms an
den Torso. Durch die Dehnung am Beginn der Zugphase und am Ende der Riickrollphase iiber
die optimale Faserlange hinaus kommt in diesem Bereich der Einfluss des parallel elastischen
Elements zu Geltung, der aber geringer ausgeprigt ist als beim Deltoideus posterior oder der
Teres-Gruppe.
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Bild 14.15 Aktivititsfunktion und Sehnenkraftverlauf des Latissimus dorsi

14.2.2 Muskelkrifte der unteren Extremitit

Der Tibialis anterior (Bild 14.16) wird zwischen 0.3 s und 0.8 s neural angesteuert und
erreicht eine Aktivierung von 80 %. Die Sehnenkraft dieses Muskels fiihrt in diesem Bereich
zu einer Verzégerung der Streckbewegung des Fulgelenks.
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Bild 14.16 Aktivititsfunktion und Sehnenkraftverlauf des Tibialis anterior

Der Muskel befindet sich den grofiten Teil der Zugphase, bis auf einen kleinen Abschnitt nach
der Aktivierung bei 0.3 s, im exzentrischen Bereich. Zu Beginn der Riickrollphase springt bei
0.8 s das Aktivitdtsniveau des Tibialis anterior auf 100 %. In der Riickrollphase arbeitet der
Muskel im konzentrischen Bereich und erzeugt eine Beugebewegung im FuBigelenk, die dafiir
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sorgt, dass sich der Unterschenkel wieder in die Umkehrlage bewegt. Das Maximum dieser
Kraft tritt mit 1358.8 N nach 0.924 s auf. Die starke Kontraktion des Muskels in diesem
Bereich schlégt sich in einem geringeren Geschwindigkeitsfaktor und einer reduzierten Kraft
nieder. Die Langenverhiltnisse sind in der Mitte des Bewegungszyklus nahezu optimal. Der
Wert des Langenfaktors nimmt zu Beginn der Zugphase und am Ende der Zugphase jedoch
kleinere Werte an. Das parallel elastische Element ist nach rund einer Sekunde aktiv, trigt
aber nur einen kleinen Teil zur Muskelkraft bei. Wie sich herausgestellt hat, kann unter den
gegebenen Umstdnden nur dann die Anfangsposition wieder erreicht werden, wenn die

maximale Muskelspannung o (Kapitel 5) fiir diesen Muskel auf 75 N/cm? angehoben wird.
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Bild 14.17 Aktivierungsfunktion und Sehnenkraftverlauf des Soleus

Der Soleus (Bild 14.17) wird zwischen 0 s und 0.32 s neural erregt und erreicht dabei eine
maximale Aktivitit von 7.7 %. Am Beginn und am Ende des Bewegungszyklus sind die
Léangenverhéltnisse sehr giinstig, brechen am Ende der Zugphase jedoch stark ein, was sich
auch im Sehnenkraftverlauf niederschldgt. In der Zugphase befindet sich der Soleus im
konzentrischen und in der Riickrollphase im exzentrischen Bereich. Das parallel elastische
Element des Soleus wird am Beginn der Zugphase und am Ende der Riickrollphase iiber die
optimale Faserlidnge hinaus gedehnt und entwickelt eine Kraft, die aufgrund der niedrigen
Aktivierung in diesen Bereichen gegeniiber der kontraktilen Kraft dominiert. Der
dimensionslose Formparameter des parallel elastischen Elements Kpgg (Kapitel 5) wurde auf
den Wert 4 gesetzt. Da der Fiederungswinkel des Soleus aufgrund des hohen
Bewegungsumfanges im Fuflgelenk mit den in Kapitel 8 fiir ihn festgelegten Parametern
Werte grofler als 90° annahm, was physiologisch nicht sinnvoll ist, wurde die optimale
Muskelfaserldnge auf 50 mm erhéht, was in der Mitte des Bewegungszyklus noch immer den
Fiederungswinkel auf ein Maximum von 75.6° ansteigen lasst. Die Sehnenkraft des Soleus
filhrt zu Beginn der Zugphase zu einer Unterstiitzung der Streckbewegung im Fugelenk und
am Ende der Riickrollphase zu einer Verzégerung der Beugebewegung des FuBgelenks. Der
Gastrocnemius (Bild 14.18) ist ein zweigelenkiger Muskel, der sowohl das Fuflgelenk als
auch das Kniegelenk umspannt. Seine Auswirkungen sind im Fufigelenk grofer, da er dort im
Vergleich zum Kniegelenk die groBeren Hebelarme aufweist. Zu Beginn der Zugphase
herrscht zwar die Ruheaktivitit, die Lingenverhiltnisse sind aber nahezu optimal. Eine relativ
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groBe Sehnenkraft ist die direkte Folge. In der Mitte des Bewegungszyklus weist der
Langenfaktor einen geringeren Wert auf, sodass auch bei einer hoheren Aktivierung als zu
Beginn der Zugphase die Sehnenkraft nur einen relativ kleinen Wert annimmt. Am Ende der
Riickrollphase herrscht zwar wieder die Ruheaktivitit vor, die anndhernd optimalen
Langenverhiltnisse sorgen aber wieder fiir eine relativ grofe Sehnenkraft. Der Muskel
befindet sich in der Zugphase im konzentrischen Bereich, um zu Beginn der Riickrollphase in
den exzentrischen Bereich zu gelangen. Am Beginn der Zugphase unterstiitzt der
Gastrocnemius die Streckbewegung des FuBlgelenks, wobei er gleichzeitig die
Beugebewegung im Kniegelenk verzogert. In der Mitte des Bewegungszyklus sorgt der
Muskel in der Ndhe der Umkehrlage fiir eine Stabilisierung der Streckstellung des FuB3gelenks
und leitet im Kniegelenk die Beugebewegung in Richtung Ausgangsposition ein. Am Ende
der Riickrollphase verzdgert er die Beugebewegung des FuBlgelenks in die Anfangslage und
unterstiitzt dabei die Beugebewegung des Kniegelenks.

0.45 T T T T T H T T T 150 T T T T T T
0.4 ;
L] s st LTl DT ST P T S S .
—0.35 :
c — :
O o3 Z 100}-- Sdeeodeon [ PR [ DR R S IR S R, -
-t S 1
< & 3
5025 g
32
8) 'é TI5F-----K----mmmm-e- ARt ERAEE el e F----- 3o fremeno- B
S o2 o
g 5
Lo ] R e St TP o R SRR S LY SO 4
=
X
< o1
] S N T < i iy AN R N
0.05/
o : : : : : : ; ! : o : : b : : : : : :
O 02 04 06 08 1 12 14 16 18 2 0 02 04 06 08 1 12 14 16 18 2
Zeit [s] Zeit [s}]

Bild 14.18 Aktivititsfunktion und Sehnenkraftverlauf des Gastrocnemius
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Bild 14.19 Aktivititsfunktion und Sehnenkraftverlauf der Vastii

Die Vastii (Bild 14.19) sind die wichtigsten Strecker im Kniegelenk. Diese Muskelgruppe
wird zwischen 0 s und 0.54 s erregt und erreicht ein Aktivitdtsniveau von 69.8 %. Die Vastii
sorgen in der Zugphase dafiir, dass sich das Kniegelenk streckt. Die Langenverhaltnisse sind
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am Ende der Zugphase und am Beginn der Riickrollphase optimal. Das Maximum dieses
Kraftverlaufes von 4369.7 N liegt bei 0.431 s. In der Zugphase befindet sich dieser Muskel im
konzentrischen und in der Riickrollphase im exzentrischen Bereich. Zu Beginn der Zugphase
und am Ende der Riickrollphase wird das parallel elastische Element iiber die Ruhelinge
hinaus gedehnt und sorgt fiir einen sichtbaren Anstieg der Sehnenkraft. Am Ende der
Riickrollphase verursacht der Anstieg der Sehnenkraft durch das parallel elastische Verhalten
eine Verzdgerung der Beugebewegung des Kniegelenks. Der Rectus femoris (Bild 14.20) ist
ein zweigelenkiger Muskel, der zwischen 0.52 s und 1.12 s erregt wird und ein
Aktivitdtsniveau von 24 % erreicht. Die Hebelarme im Hiiftgelenk sind etwas groBer als jene
im Kniegelenk. Dieser Muskel ist in der Mitte des Bewegungszyklus aktiv und unterstiitzt in
diesem Bereich die Streckung des Kniegelenks. In der Hiifte wirkt er beugend. Das Maximum
der Kraft tritt mit 147.1 N nach 0.661 s auf. Der Rectus femoris zeigt im Kniegelenk die
gleichen Hebelarme wie die Vastii. Betrachtet man die maximale Kraft der Vastii von
anndhernd 4400 N, die in der Zugphase aufiritt, so ist der Einfluss des Rectus femoris auf die
Streckung im Knie doch sehr klein. Ahnlich gering beeinflusst er die Beugung im Hiiftgelenk.
Das lokale Minimum bei rund 0.85 s ist auf die starke Kontraktion des Muskels
zuriickzufiihren, die den Geschwindigkeitsfaktor entsprechend reduziert.
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Bild 14.20 Aktivititsfunktion und Sehnenkraftverlauf des Rectus femoris
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Bild 14.21 Aktivitdtsfunktion und Sehnenkraftverlauf des Iliopsoas
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Der Iliopsoas (Bild 14.21) 1st ein Beuger im Hiiftgelenk. Er wird nach 0.37 s erregt und
erreicht ein Aktivitidtsniveau von 88.6 %. Das Maximum der Sehnenkraft betrigt 2281 N bei
0.578 s. Die Lingenverhiltnisse sind in der Mitte der Zugphase und in der Mitte der
Riickrollphase optimal. In der Zugphase arbeitet dieser Muskel im exzentrischen und in der
Riickrollphase im konzentrischen Bereich, wodurch sich auch der Abfall der Kraft in der
Mitte der Riickrollphase erklédren ldsst. In der Mitte des Bewegungszyklus wird das parallel
elastische Element iiber seine Ruheldnge hinaus gedehnt und verursacht die nach rund 0.95 s
auftretende Erhebung. Die Sehnenkraft des Iliopsoas verzdgert die Streckbewegung des
Hiiftgelenks bis in die Umkehrlage, um dann den Torso in Richtung Anfangsposition zu
beschleunigen. Am Ende der Riickrollphase wird der Muskel ab 1.7 s noch einmal neural
angesteuert und erreicht dabei eine maximale Aktivitit von 71.5 %. In diesem Bereich
unterstiitzt er die Beugung im Hiifigelenk, sodass dieses in die Ausgangslage gelangen kann.
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Bild 14.22 Aktivititsfunktion und Sehnenkraftverlauf des Glutaeus maximus

Der Glutaecus maximus (Bild 14.22) wird zu Simulationsbeginn, ausgehend von einem
Aktivititsniveau von 55 %, zwischen 0 s und 0.45 s neural angesteuert und erreicht eine
Aktivierung von 69.9 %. Die Lingenverhiltnisse erweisen sich in der Mitte des
Bewegungszyklus als optimal, sind jedoch zu Beginn der Zugphase und am Ende der
Riickrollphase weniger giinstig. In der Zugphase befindet sich dieser Muskel im
konzentrischen und in der Riickrollphase im exzentrischen Bereich. Der Muskel entwickelt
nach 0.131 s die maximale Kraft von 1823 N. Das parallel elastische Element wird am Beginn
und am Ende der Riickrollphase iiber die optimale Faserlinge gedehnt und trigt daher in
diesen Bereichen zum Aufbau der Sehnenkraft bei. Der dimensionslose Formparameter Kpgg
wurde fiir diesen Muskel im Rahmen der Simulationen auf einen Wert von 5 erh6ht. Am
Beginn der Zugphase sorgt dieser Muskel fiir eine Streckung im Hiiftgelenk und bewegt den
Torso gegen die Belastung am Handgriff. Zum Schluss der Riickrollphase wird der Glutacus
maximus noch einmal bei 1.6 s erregt und erreicht wieder die Anfangsaktivierung von 55 %.
In diesem Bereich sorgt der Muskel fiir eine Verzégerung der Beugebewegung im Hiiftgelenk
und garantiert so das Erreichen der Umkehrlage. Die Hamstrings (Bild 14.23) sind eine
zweigelenkige Muskelgruppe, die das Hiiftgelenk und das Kniegelenk umspannen. Sie fallen
zu Simulationsbeginn von einem Aktivierungsniveau von 38 % auf 22.4 % ab. Nach 0.35 s



KAPITEL 14 DIREKTES DYNAMISCHES PROBLEM 117

fillt die Aktivierung dann weiter auf die Ruheaktivitit ab. Die Lingenverhiltnisse sind iiber
den ganzen Bewegungszyklus mehr oder weniger giinstig. In der Mitte der Zugphase befindet
sich die Muskelgruppe weit im konzentrischen Bereich, was zu niedrigen Werten des
Geschwindigkeitsfaktors fiihrt. Das parallel elastische Element ist zu Beginn und am Anfang
des Bewegungszyklus aktiv, iibt aber einen verschwindenden Einfluss auf den Verlauf der
Sehnenkraft aus. Der dimensionslose Formparameter Kpgg wurde fiir die Hamstrings, wie
beim Glutacus maximus, im Rahmen der Simulationen auf einen Wert von 5 erhéht. Die
Hebelarme sind im Hiiftgelenk grofer als im Kniegelenk. Diese Muskelgruppe sorgt zu
Beginn der Zugphase fiir eine Streckung im Hiiftgelenk, verzdgert im Kniegelenk jedoch die
erwiinschte Streckbewegung. Am Ende der Riickrollphase verzégem die Hamstrings die
Beugebewegung im Hiifigelenk in die Anfangsposition und unterstiitzen die Beugebewegung
im Kniegelenk um die Umkehrlage zu erreichen.
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Bild 14.23 Aktivititsfunktion und Sehnenkraftverlauf der Hamstrings



Kapitel 15

Zusammenfassung und Ausblick

15.1 Zusammenfassung der Ergebnisse

Die gegenstiandliche Arbeit befasst sich mit der Entwicklung eines biomechanischen
Ersatzmodells zur Simulation der menschlichen Bewegung auf einem Ruderergometer. Dieses
Modell wird dann in weiterer Folge zur Losung des inversen und des direkten dynamischen
Problems herangezogen.

Bei der Entwicklung eines Modellkonzepts nimmt man Idealisierungen vor, die sich
bei der Aufstellung der mathematischen Formulierungen vereinfachend auswirken. Die
verschiedenen Korperteile werden in diesem Zusammenhang durch starre Korpersegmente
modelliert, die durch idealisierte, reibungsfreie Gelenke in Verbindung stehen. Die Festlegung
der massengeometrischen Eigenschaften der verschiedenen Modellsegmente erfolgt mit Hilfe
des Modells von Hanavan, 1964. Um die Rollsitzverhéltnisse eines Ruderergometers in die
Simulation einflieBen zu lassen, wird ein Gleitgelenk in der Hiifte des mechanischen
Ersatzmodells eingefiihrt. Ein weiteres Gleitgelenk an der Hand des Modells sorgt dafiir, dass
hier keine vertikalen Bewegungen aufireten kénnen. Dampfende Anteile von passiven
anatomischen Strukturen, welche die verschiedenen Gelenke umspannen, sind durch
Drehddmpfer bertiicksichtigt. Charakteristisch fiir jedes Ruderergometer ist der Mechanismus,
durch den die Kraft am Handgriff entwickelt wird. Im Rahmen dieser Arbeit wird
angenommen, dass es sich dabei um einen Widerstandsmechanismus handelt, der mit einem
Ventilator arbeitet. Um dessen Verhalten in die Simulation einzubauen, erfolgt nicht nur eine
Modellierung der mechanischen, sondern auch eine Beleuchtung der vorhandenen
stromungsmechanischen Verhiltnisse. Drehmomente, die in den idealisierten Gelenken
auftretenden, bewegen das mechanische Ersatzmodell. Diese Momente werden von den
beriicksichtigten Muskeln erzeugt, deren Verhalten mit einem biomechanischen Muskel-
Sehnen Ersatzmodell in der Simulation erfasst wird. Das Modell setzt sich aus
unterschiedlichen Federelementen und einem kontraktilen Element zusammen. Die
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Festlegung der verschiedenen Muskelparameter erfolgt mit Hilfe der zur Verfligung
stehenden Literatur. Das mechanische Ersatzmodell dient dann in weiterer Folge zur Lésung
des inversen und des direkten dynamischen Problems.

Im Rahmen des inversen Problems wird das entwickelte mechanische Ersatzmodell
dazu beniitzt, die bei der menschlichen Bewegung auf einem Ruderergometer auftretenden
Muskelkraftverliufe zu berechnen. Dazu muss zunichst die Bewegung des Modells
vorgegeben werden. In dieser Arbeit geschieht dies anhand der ersten zeitlichen Ableitungen
der Freiheitsgrade, also den entsprechenden Winkelgeschwindigkeiten. Bei der Wahl der
Winkelgeschwindigkeitsansidtze wird darauf geachtet, dass sich realistische Winkelverlidufe
ergeben. In den durchgefiihrten Simulationen dauert ein Bewegungszyklus 2 Sekunden. Die
Umkehrposition soll dabei nach 0.85 Sekunden auftreten. Ohne die Vorgabe einer weiteren
GroBe ist man nicht in der Lage, aus den Bewegungsgleichungen alle Gelenkmomente zu
bestimmen. Daher wird unter Zuhilfenahme von Messergebnissen aus der zur Verfiigung
stehenden Literatur ein Ansatz flir die Rollsitzkraft entwickelt. Die vier Ansitze
(FuBwinkelgeschwindigkeit, Hiiftwinkelgeschwindigkeit, Armwinkelgeschwindigkeit und
Rollsitzkraft) stellen Polynome unterschiedlichen Grades dar. Da die verschiedenen
biologischen Gelenke im Allgemeinen von mehr Muskeln umspannt werden als dort
Freiheitsgrade vorhanden sind, erhédlt man stets ein unterbestimmtes Gleichungssystem, in
dem mehr unbekannte Muskelkrifte auftreten als Systemgleichungen. Zur Losung dieser auch
als Verteilungsproblem bezeichneten Aufgabe wird auf das Kriterium von Crowninshield und
Brand, 1981 zuriickgegriffen, in dem es gilt, zu jedem Zeitpunkt die Summe der Potenzen der
betreffenden Muskelspannungen zu minimieren. Dabei miissen aber auch bestimmte
Randbedingungen eingehalten werden. Die Muskelkrifte diirfen nur positive Werte
annehmen, da Muskeln nur Zugkrifie entwickeln kénnen, und sollen stets kleiner sein als die
entsprechenden tetanischen Muskelkrifte. AuBerdem miissen sich die einzelnen
Gelenkmomente aus den jeweiligen Muskelteilmomenten zusammensetzen lassen. Die
Losung des inversen Problems ergab unter anderem folgende Ergebnisse: Die Handgriffkraft
erreicht in der Zugphase den grofiten Wert von 754 N. Wihrend der Riickrollphase tritt
entsprechend der durchgefithrten Modellierung keine Kraft am Handgriff mehr auf. Die
maximale Leistung von 1815 W kommt ebenfalls in der Zugphase zu liegen. In der oberen
Extremitdt entwickelt der Triceps caput longum mit 893.4 N und in der unteren Extremitit die
Vastii mit 4945.7 N die jeweils grofite Muskelkraft. In der Zugphase, in der durch den
Widerstandsmechanismus die Kraft am Handgriff entwickelt wird, treten generell die gréfiten
Muskelkrifte auf. Die Muskeln, die in der Riickrollphase aktiv sind, bewirken eine Bewegung
des mechanischen Ersatzmodells von der Umkehrlage zuriick in die Ausgangsposition, ohne
dass das System durch die Kraft am Handgriff belastet wird. Die berechneten
Muskelkraftverldufe stimmen im wesentlichen mit elektromyographischen Messungen aus der
zur Verfligung stehenden Literatur {iberein.

Zur Losung des direkten dynamischen Problems werden die neuralen Erregungen der
beriicksichtigten Muskeln vorgegeben, um eine menschliche Bewegung auf einem
Ruderergometer zu simulieren. Die Dauer eines Bewegungszyklus betrigt wieder 2
Sekunden. Rechtecksimpulse dienen zur Modellierung der neuralen Anregungen. Die
Festlegung der einzelnen Erregungsfunktionen erfolgt mit Hilfe der Ergebnisse des inversen
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Problems und anhand von Messergebnissen aus der zur Verfiigung stehenden Literatur.
Wihrend der Simulationen fand eine entsprechende Parametervariation statt, wobel
besonderer Wert darauf gelegt wurde, dass die erzielte Umkehrlage so nahe wie méglich bei
der im Rahmen des inversen Problems festgelegten Umkehrlage zu liegen kommt. Ein
biomechanisches Muskel-Sehnen Ersatzmodell, das aus unterschiedlichen passiven
Federelementen und einem aktiven kontraktilen Element aufgebaut ist, beschreibt das
Verhalten der berticksichtigten Muskeln. Aus den verschiedenen Erregungsfunktionen kann
man dann unter Verwendung des Muskel-Sehnen Modells, der unterschiedlichen
Gelenkgeometrien und den Bewegungsgleichungen die zweite zeitliche Ableitung des
Lagevektors bestimmen. Durch zweimaliges Integrieren dieses Vektors erhidlt man die
Bewegung bzw. den Lagevektor des mechanischen Ersatzmodells. Die Losung des direkten
Problems ergab unter anderem folgende Ergebnisse: In der Zugphase kommen die simulierten
Handgriffgeschwindigkeiten nicht an jene des inversen Problems heran, liegen aber im
Bereich der in der verfiigbaren Literatur gemessenen Werte. Die Kraft am Handgriff erreicht
in der Zugphase einen maximalen Wert von 420.1 N. In der Riickrollphase tritt entsprechend
der Modellierung des Widerstandsmechanismus keine Handgriffkraft mehr auf. Das
Leistungsmaximum mit 755.1 W befindet sich in der Zugphase. In der oberen Extremitit
entwickelt der Triceps caput longum mit 685.5 N und in der unteren Extremitit die Vastii mit
4369.7 N die jeweils grofte Muskelkraft. Das Muskelkrafiniveau liegt etwas unterhalb des
Kraftniveaus der Losungen des inversen Problems, da in das Muskel-Sehnen Modell unter
anderem auch die Lingenabhingigkeit und die Geschwindigkeitsabhidngigkeit der
Muskelkrifte einflieBen. Verschiedene Muskeln erreichen hier auch in der Riickrollphase
betrachtliche Kraftniveaus, um das mechanische Ersatzmodell wieder in die Ausgangsposition
bringen zu kénnen. Die berechneten Gelenkwinkelverldufe stimmen in der Tendenz bzw.
deren Gesamtbild mit gemessenen Verldufen aus der zur Verfiigung stehenden Literatur
tiberein.

15.2 Ausblick

Die Ergebnisse, die mit dem entwickelten mechanischen Ersatzmodell erzielt wurden,
stimmen im wesentlichen mit Messdaten aus der zur Verfiigung stehenden Literatur iiberein.
Um die Simulationsergebnisse gezielt zu iiberpriifen, wire im nichsten Schritt die
Entwicklung eines Versuchstandes zielfilhrend. In Bezug auf die auftretenden Krifte sind
dabei die Handgriffkraft, die Rollsitzkraft zwischen dem Rollsitz und dessen Fiihrung und die
Aufstandskriifte an den beiden Stemmbrettern von besonderem Interesse. Die Handgriftkraft
kann mit einem handelsiiblichen Kraftaufnehmer gemessen werden, bei der Bestimmung der
beiden anderen Krifte miisste man auf Kraftmessplatten zuriickgreifen. Besonders schwierig
wird sich dabei voraussichtlich die Messung der Rollsitzkraft gestalten. Die Bewegung eines
Probanden auf dem Messergometer sollte dabei idealerweise mit Markern und einem
entsprechenden Kamera-System bestimmt werden. Unverzichtbar sind dabei natiirlich auch
elektromyographische Messungen, um Aufschluss tiber die Aktivitit der verschiedenen
Muskeln zu erhalten. Ohne niher auf das verwendete Messergometer und die Messelektronik
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einzugehen ist bereits zu erkennen, dass dieses Vorhaben mit einem betrachtlichen zeitlichen
und finanziellen Aufwand verbunden ist.

In weiterer Folge koénnte das entwickelte mechanische Ersatzmodell dazu verwendet
werden, die Bewegung von querschnittgeldhmten Patienten auf einem Ruderergometer mittels
funktioneller Elektrostimulation zu simulieren. Durch den Einsatz von entsprechenden
Muskelstimulationsgeriten sind Paraplegiker in der Lage auch komplexe Bewegungsabliufe
mit den unteren Extremititen auszufiihren (z.B. Radfahren und Gehen). Um aber auch den
Oberkérper in diese Bewegungen einzubeziehen, erscheint die Bewegung auf einem
Ruderergometer sehr vielversprechend zu sein. Angepasst an die unterschiedlichen
Verhiltnisse, die bei querschnittgeldhmten Patienten vorliegen, konnte man anhand des
Modells schon vor dem Beginn praktischer Tests theoretische Erfahrungen sammeln und
somit Probleme schon vor dem Bau eines speziellen Ergometers erkennen und ausrdumen.

Eine Moglichkeit, die sich auch noch erschliet und mit dem bestehenden Modell in
Zusammenhang gebracht werden kann, ist die Durchfiihrung einer sogenannten dynamischen
Optimierung. Man miisste dazu zuerst eine Zielfunktion definieren, die fiir die gesamte
Bewegung auf einem Ruderergometer optimiert werden soll. Unter der Angabe geeigneter
Randbedingungen werden dann die Erregungsfunktionen entsprechend des verwendeten
Optimierungsalgorithmus so lange geédndert, bis sich eine Losung ergibt, die alle gestellten
Bedingungen bestmdglich befriedigt. Dynamische Optimierungen sind mit einem sehr groflen
Programmier- und Rechenaufwand verbunden. Sie wurden bis jetzt hauptsichlich auf
Bewegungen der unteren Extremitit wie z.B. das Gehen oder Radfahren angewendet.

Abschliefend konnte man das mechanische Ersatzmodell auch noch als
Ausgangspunkt fiir die Behandlung anderer biomechanischer Fragestellungen heranziehen. In
diesem Zusammenhang erscheint eine Auskopplung bzw. Weiterentwicklung des Modells der
oberen Extremitit am vielversprechendsten, wobei vor allem an die Simulation von
handwerklichen Titigkeiten wie z.B. das Arbeiten mit einer Handbohrmaschine gedacht
werden konnte.
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