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1. Einfithrung

1.1. Einleitung

Im menschlichen Korper gibt es iiber 600 Skelettmuskeln [Bag02]. Diese machen fast
die Hélfte des Korpergewichts des Menschen aus und erméglichen die Kérperhaltung
und jegliche Arten von Bewegung. Die Muskeln verbinden die Knochen miteinander,
indem sie von einem Knochenende iiber Gelenke hinweg zum néchsten Knochen lau-

fen. Sie reagieren auf Nervenimpulse und kénnen damit willkiirlich gesteuert werden.

1.1.1. Kontraktion

Muskeln koénnen sich zusammenziehen (Kontraktion) und dehnen (Relaxation). Man
unterscheidet zwischen verschiedenen Arten der Kontraktion.

Eine Kontraktion wird hervorgerufen durch Aktionspotentiale, die vom Gehirn aus-
gelost und von Nerven weitergeleitet werden.

Bei isotonischer (gleichgespannter) Kontraktion findet keine Verdnderung der Span-
nung des Muskels statt, mit der der Kérper den Widerstand iiberwindet, was zur
Folge hat, dass sich der Muskel verkiirzt [wik]. Im Gegensatz dazu wirkt der Muskel
bei isometrischer Kontraktion (gleichen Mafles) gegen den Widerstand, ohne ihn zu
bewegen. Isometrische Kontraktion wirkt bei statischer oder Haltearbeit, wobei die
Muskelldnge unverdndert bleibt und somit keine duflerlich sichtbaren Bewegungen
ausgefiihrt werden. Als isokinetische (gleichschnelle) Kontraktion wird die Kontrak-
tion bezeichnet, bei der der Widerstand mit einer gleichbleibenden Geschwindigkeit

uberwunden wird.
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1.1.2. Muskelmodelle

Zur Darstellung und Berechnung von Muskelkontraktionen und deren Auswirkun-
gen werden Muskelmodelle verwendet. Zur Modellierung von Muskeln dienen die in
Kapitel [3] vorgestellten Methoden. Es gibt wie in Kapitel |4] beschrieben verschie-
dene Arten von Muskelmodellen. Die Daten, die aus der entsprechenden Muskel-
modellierung resultieren, konnen zur Bewegungsanalyse verwendet werden. Daraus
gewonnene Informationen werden beispielsweise in biomechanischen und biomedi-
zinischen Untersuchungen oder in der computergestiitzten Chirurgie genutzt. Des
weiteren kann das Design biomechanischer Modelle verbessert und eine Bewertung
der Modelle durchgefiihrt werden.

Heutzutage ist es moglich, anhand von funktioneller Elektrostimulation mit dem
Einsatz von Neuroprothesen Funktionen zuriickzuerlangen, die Menschen aufgrund
von Krankheiten oder Unféllen verloren haben. Hierbei werden niederfrequente Reiz-
strome mit kurzen Impulsen angelegt, welche Aktionspotentiale in den naheliegen-
den Nerven oder Nervenenden auslosen und eine Kontraktion des entsprechenden
Muskels hervorrufen [Sze05]. Muskelmodelle dienen dazu, das Muskelverhalten von
intakten Komponenten vorherzusagen und an die Prothesen weiterzuleiten, so dass
die aus den angelegten Impulsen resultierende Bewegung realitétsnah simuliert wer-

den kann.

Aufgrund des vielfiltigen Einsatzgebietes ist es erforderlich, Muskelmodelle aufgrund

ihrer Funktionalitdt und Komplexitédt hin zu untersuchen und zu bewerten.

1.2. Grundlagen

1.2.1. Muskelarten

Von Funktion und Aufbau her lassen sich Muskeln einteilen in Skelettmuskeln, in

die glatte Muskulatur und in Herzmuskeln [wik].

Die Skelettmuskulatur wird auch als quergestreifte Muskulatur bezeichnet und ist

durch willkiirliche Steuerung fiir die Bewegungen eines Lebewesens verantwortlich.
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Die glatte Muskulatur hingegen wird vom vegetativen Nervensystem gesteuert. Zu
ihr zéhlen beispielsweise die Muskulatur des Darms oder die inneren Augenmuskeln.
Herzmuskeln arbeiten stédndig und werden ebenso unwillkiirlich gesteuert. Da sowohl
die glatte Muskulatur als auch die Herzmuskeln nicht in direkter Verbindung mit der
menschlichen Bewegung stehen, wird in dieser Arbeit lediglich die Skelettmuskulatur

in Betracht gezogen.

Die Skelettmuskeln lassen sich anatomisch aufgrund ihrer Form differenzieren in
spindelférmige, mehrkopfige, federformige und mehrbéuchige Muskeln [Bur(04], wie
in Abbildung dargestellt ist. Die unterschiedlichen Muskelformen beruhen auf

den Anforderungen, die an die entsprechenden Muskeln gestellt werden.

spindelfsrmig mehrkopfig ~ einfach  doppelt mehrbiuchig
gefiedert gefiedert e

Abbildung 1.1.: Muskelarten (nach [BD03])

Bei den spindelférmigen Muskeln handelt es sich um Bewegungsmuskeln. Sie besit-
zen einen Muskelbauch, der sich zu den beiden Enden hin verschmailert. Es liegt eine
relativ geringe Anzahl an Muskelfasern vor, diese verlaufen parallel zur Langsach-
se des Muskels. Spindelférmige Muskeln sind fiir die Ausfithrung von Bewegungen
zustédndig. Dazu zéhlen auch die mehrkopfigen Muskeln, bei denen die Muskelkopfe

an verschiedenen Stellen des Skeletts ansetzen (z. B. Bizeps).

Die gefiederten Muskeln hingegen sind iiberwiegend am Rumpf zu finden und sor-
gen fiir die Stabilisierung des Skeletts. Sie lassen sich weiterhin aufteilen in einfach
und doppelt gefiedert, wobei gilt, dass eine umso gréflere Muskelkraft erzeugt wer-

den kann, je stiarker die Fiederung des Muskels ist. Mehrbauchige Muskeln besitzen
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lediglich einen Muskelkopf und eine oder mehrere Zwischensehnen und bilden die

geraden Bauchmuskeln.

Des weiteren gibt es Ringmuskeln und Hohlmuskeln, wobei Ringmuskeln beispiels-
weise um die Augen verlaufen und fiir ein zeitweises Verschliessen zustéindig sind,

wohingegen sich ein Hohlmuskel in der Speiseréhre oder im Herzen befindet.

1.2.2. Aufbau des Skelettmuskels

Der Skelettmuskel besteht wie in Abbildung zu sehen aus Muskelfaserbiindeln
und Sehnen, wobei sich die Sehnen an den Enden der Muskeln befinden und die
Knochen untereinander verbinden [CRO3|. Die Muskelfaserbiindel sind aus paral-
lel angeordneten Muskelfasern (Muskelzellen) zusammengesetzt. Eine Muskelfaser
wiederum besteht aus einem Biindel von ldngsgerichtet angeordneten Myofibrillen
(zusammenziehbare Faser des Muskelgewebes), welche aus dicken und diinnen Myo-
filamenten gebildet werden. Die dicken Myofilamente sind die Myosinfilamente, bei
den diinnen handelt es sich um Aktinfilamente. Die funktionelle Grundeinheit des
Muskels stellt ein Sarkomer als eine Einheit der Myofibrille dar und ist ca. ein

2000stel mm lang.

Knochen Bindegewebige Muskelhiille Muskelfaser

\ = | ;ltgeféfs 7_

Myofibrille

Muskelfaserbiindel

|———sarkomer ——

Abbildung 1.2.: Muskelstruktur (nach [wik] und [SA])

Durch die parallele Anordnung der Myofibrillen in einer Muskelzelle ist unter dem
Lichtmikroskop ein sich wiederholendes Muster von hellen und dunklen Streifen er-
kennbar. Aus diesem Grund werden Skelettmuskeln auch als quergestreifte Muskeln

bezeichnet.
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1.2.3. Muskelposition

Die Muskelposition ist durch die Position des Ursprungs und des Ansatzpunktes re-
lativ zu den Knochen beschrieben [LJtZq03]. Der Teil der Skelett-Muskeln, welcher
Gelenke umspannt und sich somit wéihrend einer Kontraktion mit bewegt, wird als
Ansatzpunkt (insertion) bezeichnet. Der Teil, der an Knochen héngt und wéhrend
der Kontraktion fixiert bleibt, ist der Ursprung (origin). Mit den Verbindungspunk-
ten zwischen den Muskeln und Knochen kann die Muskelposition bestimmt werden.
Als Muskelpfad bezeichnet man die Verkettung der Punktfolge vom Ursprung bis
hin zum Ansatz. Andert sich die Skeletthaltung, so erfolgt ebenso eine Anderung
der Muskelposition bzw. der Verbindungspunkte des Muskels mit dem Knochen,
was eine Anderung von Linge, Position und Beugung der Muskeln mit sich bringt,
welche wiederum durch die Verbindungspunkte festgelegt sind. Der Muskelpfad ist
aufgrund dieser Anderungen zeitabhingig [CGue97].
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2. Modelle

Modelle liefern Informationen iiber Beziehungen zwischen Ursache und Auswirkung.
Mit deren Hilfe erlangt man Verstédndnis der modellierten Mechanismen. Man un-
terscheidet zwischen direkten und inversen Modellen. Direkte Modelle liefern iibli-
cherweise eine eindeutige Losung, wohingegen inverse Modelle mehrere mogliche
Losungen von der Auswirkung zur Ursache bzw. zu mehreren Ursachen hin liefern.

Die Eindeutigkeit der Losung ist auch hier nicht gegeben.

Nachfolgend wird eine Unterteilung verschiedener Modellarten vorgenommen. Zu-
néchst werden die Black-Box-Modelle beschrieben, welche lediglich Beziehungen zwi-
schen Ein- und Ausgabewerten darlegen. Konzeptionelle Modelle hingegen stellen
auf Erfahrungswerte beruhende funktionelle Zusammenhénge dar. Im Unterschied
zu den konzeptionellen Modellen werden die Beziehungen in mathematischen Model-
len durch lineare oder nichtlineare Gleichungssysteme, Differentialgleichungen oder

einer Kombination von Differential- und algebraischen Gleichungen dargestellt.

2.1. Black-Box-Modelle

Die auch als Regressionsmodelle bezeichneten Black-Box-Modelle legen eine Bezie-
hung zwischen Ein- und Ausgabe dar, die mit Hilfe einer Menge von mathematischen
Funktionen zu bestimmen ist [NH98|. Dies geschieht in zwei Schritten. Zunéchst
werden mathematische Funktionen ermittelt, die die Beziehung zwischen bekannten
Ein- und Ausgabepaaren beschreiben. Weiterhin sind Funktionen zur Vorhersage

von Ausgabewerten fiir gegebene Eingabewerte zu bestimmen.
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Anwendung finden diese Modelle bei der Bestimmung von Mengen, die nicht oder
nur schwer mefibar sind. Sie konnen gegebenenfalls dazu dienen, mogliche funk-
tionale Beziehungen zwischen Ein- und Ausgabe zu beschreiben. Eine Darstellung
der internen Dynamik der aktivierten Muskeln ist anhand von Black-Box-Modellen
in der Muskelmodellierung nahezu nicht méglich [Dor98]. Komplexe Verhalten der

menschlichen Skelettmuskulatur sind damit nicht effizient zu modellieren.

2.2. Konzeptionelle Modelle

Konzeptionelle oder konzeptuelle Modelle sind abstrakte Modelle und dienen da-
zu, funktionelle Zusammenhénge aufzuzeigen und Konzepte darzustellen, wobei die
Realitdt durch Abstraktionen meist stark vereinfacht dargestellt wird [Ale03].

Sie bestehen aus Hypothesen und Prozeduren, die die Hypothesen unterstiitzen oder
widerlegen konnen [NHO§|. GroSe Konzepte kénnen hiermit in kleine Schritte un-
terteilt und individuell behandelt werden. Hypothesen kénnen allerdings nicht be-
wiesen, sondern lediglich widerlegt werden. Fiir die Ubereinstimmung mit einem
Konzept ist es daher erforderlich, eine grofie Anzahl von Hypothesen vorzuweisen,

die dieses Konzept nicht widerlegen und somit unterstiitzen.

Ein Beispiel fiir ein allgemeines konzeptionelles Modell ist ein Zustandsiibergangs-
system [Ale03].

Da konzeptionelle Modelle keine mathematischen Auswertungen unterstiitzen, wer-

den sie selten in der Biomechanik genutzt [Ale03].

2.3. Mathematische Modelle

Mathematische Modelle werden durch Gleichungssysteme beschrieben und stellen
ein formalisiertes Abbild eines realen Systems dar [Ale03]. Wesentliche Parameter
von natiirlichen Phdnomenen werden erfasst und zur Vorhersage des beobachteten

Systems genutzt.

Man kann die mathematischen Modelle wie folgt in analytische und semianalytische
Modelle unterteilen [NH9S].
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2.3.1. Analytische Modelle

Analytische oder Analysemodelle basieren auf vorhandenem Wissen und/oder ma-
thematischen oder physikalischen GesetzméBigkeiten [NH9§|. Sie beschreiben eine
interne Darstellung des betrachteten Systems. Mit deren Hilfe werden die Zusam-
menhénge in einem deterministischen Modell mathematisch dargestellt. Unabhéngig
von der gewahlten mathematischen Prozedur liefert ein Analysemodell die zu einem

speziellen Problem gesuchte Losung.

Innerhalb der analytischen Modelle wird weiterhin unterschieden zwischen einfachen

und realistischeren Modellen, Optimierungsmodellen und inverser Optimierung.

2.3.1.1. Einfache Modelle

Zur Ermittlung genereller Prinzipien verwendet man einfache Modelle [Ale03]. Ein
Beispiel hierfiir stellt das Laufmodell in Abbildung dar. Hierbei wird der Ober-
korper stark vereinfacht durch eine Punktmasse im Hiiftgelenk dargestellt. Das Mo-
dell besitzt lediglich ein Hiiftgelenk und zwei Kniegelenke, Ober- sowie Unterschenkel

werden als starr definiert.

Abbildung 2.1.: Beispiel fiir ein einfaches Modell [Ale03]

2.3.1.2. Realistischere Modelle

Durch das Hinzufiigen von Feder-Démpfer-Systemen und zusétzlichen Freiheitsgra-
den koénnen einfache Modelle zu realistischeren Modellen erweitert werden. Zur Be-
rechnung von Spannungen in den Knochen wird z. B. die Finite-Elemente-Methode
verwendet, die in Kapitel behandelt wird [Ale03].



10 2 Modelle

Physikalische Modelle

Zu den realistischeren Modellen gehoren die physikalischen Modelle. Sie stiitzen sich
auf physikalische Gesetzméfigkeiten und dienen der Nachbildung physikalischer Ei-
genschaften eines realen Korpers [CGC|. Mit deren Hilfe kann gezeigt werden, dass
ein bestimmter Mechanismus tatséchlich funktioniert [Ale03]. Oftmals werden sie fiir
die Beobachtung lebender Tiere und Pflanzen eingesetzt, vor allem dann, wenn sich
diese Beobachtungen fiir Menschen schwierig erweisen. Oftmals ist es zweckméafig,
Modelle mit anderer Grofle als in der Natur zu verwenden, was einen Abgleich der
Anderungen erfordert, um die Reynolds-Zahl des Modellsystems an das natiirliche
System anzupassen. Die Reynolds-Zahl kommt aus der Ahnlichkeitstheorie und wird
in der Stromungslehre verwendet. Sie stellt das Verhéltnis von Tragheits- zu Zéhig-
keitskraften dar (z. B. fiir stromungstechnische Untersuchungen) [wik] und muss bei

Original und Modell identisch sein.

Ein physikalisches Modell, welches sich zur Nachbildung des mechanischen Verhal-
tens deformierbarer Objekte eignet, stellt das Masse-Feder-Modell dar. Fiir die Dar-
stellung des mechanischen Verhaltens hat sich die Finite Elemente Methode durch-
gesetzt, auf die in Kapitel nédher eingegangen wird.

2.3.1.3. Optimierungsmodelle

Bei der Verwendung von Optimierungsmodellen wird zunéchst eine mégliche Losung
zu der gegebenen Aufgabenstellung gesucht. Diese wird anhand von mathematischen
Optimierungsverfahren schrittweise verbessert, bis ein optimales Ergebnis erreicht
wird. Zur Simulation der Bewegung kénnen sowohl bestimmte Bewegungsmuster als

auch das vorgegebene Bewegungsmodell optimiert werden.

2.3.1.4. Inverse Optimierung

Im Unterschied zu den zuvor beschriebenen Modellen, bei denen ein Problem gege-
ben und eine bestmogliche Losung gesucht ist, geht die inverse Optimierung von einer

gegebenen Struktur mit einem Bewegungsmuster und einer bestmoglichen Losung
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zu einem Problem aus und stellt die Frage nach der Problemstellung [Ale03]. Be-
trachtet man z. B. eine Hand, die von einem Punkt zu einem anderen gefiihrt wird,
so gibt es eine grofie Anzahl moglicher Trajektorien und viele mogliche Geschwin-
digkeiten, mit denen die Bewegung ausgefithrt werden kann. Mit einer gegebenen

optimalen Losung lét sich die Aufgabenstellung bestimmen.

Die inverse Optimierung wird zur Erforschung der Belastungsverteilungen von Mus-
keln angewandt. Die Anzahl der Muskeln im menschlichen Kérper oder im Wirbel-
tier ist weitaus grofler als die Anzahl der Freiheitsgrade durch Gelenke, deswegen ist
es unmoglich, Kréfte in individuellen Muskeln aus Beschleunigungsmessungen von

Korperteilen und von auf die Umgebung ausgeiibten Kréften eindeutig zu berechnen.

2.3.2. Semianalytische Modelle

Im Vergleich zu den analytischen Modellen liegt bei semianalytischen Modellen ein
System vor, welches nicht mit rein mathematischen Verfahren beschrieben werden

kann [NH98|. Zur Modellierung sind zusétzliche Hypothesen notig.
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3. Methoden

Eine realitdtsnahe Abbildung komplexer Systeme ist anhand von Losungsverfah-
ren fiir partielle Differentialgleichungen moglich. Weiterhin kann eine Systemmodel-
lierung als Mehrkorpersystem erfolgen, woraus gewohnliche Differentialgleichungen
und differential-algebraische Gleichungen resultieren. Hierbei wird das System in
wenige grofle Blocke unterteilt, die durch Gelenke oder Kraftelementen wie z. B. Fe-
dern miteinander verbunden sind. Da diese Methoden auch zur Muskelmodellierung

verwendet werden, werden sie im Folgenden nédher erlautert.

3.1. Modellierung mit partiellen

Differentialgleichungen

Zu den Losungsverfahren zur Modellierung mit partiellen Differentialgleichungen
gehoren die Finite Elemente Methode und die damit verwandten Finite Differenzen
und Finite Volumen Methoden, bei denen jeweils das Gesamtsystem in Einzelteile

zerlegt wird, auf die die gewiinschten Berechnungen angewendet werden.

3.1.1. Finite Elemente Methode

Ein numerisches Verfahren zur ndherungsweisen Losung partieller Differentialglei-
chungen mit Randbedingungen stellt die Finite Elemente Methode (FEM) dar. Diese
Methode dient dazu, die grundlegenden Beziehungen zwischen Kraftentwicklung und

Verformungen von komplexen Strukturen darzustellen [HMS02].

13
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Ausgegangen wird bei der FEM nicht von der Differentialgleichung selbst, sondern
von einem Variationsproblem, welches eine Umformung einer Differentialgleichung
darstellt [Sch]. Ein Variationsproblem bezeichnet die Aufgabe, die Funktion zu fin-
den, durch die ein extremaler Ausdruck ermittelt wird. Beispielsweise la3t sich
ein Gleichgewichtszustand darstellen als Zustand mit minimaler potentieller Ener-
gie. Bei einer Differentialgleichung hingegen werden alle in einem Punkt wirkenden
Krifte betrachtet. Herrscht ein Gleichgewichtszustand, ist die Summe aller Kréfte
gleich Null.

Ein komplexes belastetes reales Element wird wie in Abbildung beispielhaft
dargestellt durch ein Modell aus endlichen Teilgebieten (finiten Elementen, FE)
angendhert, wobei diesen vereinfachende Annahmen beziiglich ihres elastischen Ver-
haltens zugrunde liegen [HMS02]. Die Elemente werden durch ihre Knoten definiert,
welche End- bzw. Eckpunkte oder eventuelle Zwischenpunkte darstellen. Verschie-
bungen und Drehungen der Knoten sorgen fiir Verformungen der Elemente und ihre
inneren Kréfte. Die Elemente sind lediglich durch ihre Knoten verbunden. Deswegen
miissen die inneren Krifte, die im Kontinuumsverband auf ein Element wirken, durch
statisch dquivalente Knotenkréfte ersetzt werden. Hierbei muss das Kréftegleichge-
wicht von inneren und dufleren Kréften gelten, was bedeutet, dass die Resultierende
der Knotenkrifte eines Knotenpunktes gleich null ist oder der dort auftretenden

Belastung bzw. den Auflagerreaktionen entspricht.

Nach der Auswahl der Differentialgleichungen und Randbedingungen aufgrund ihres
Einflussbereichs anhand von Gewichtungsfunktionen folgt die Integration iiber das
Losungsgebiet, wobei das Integral durch die Summe iiber die einzelnen Integrale der
Finiten Elemente ersetzt wird [wik]. Die Integration erfolgt meist numerisch. Da die
Ansatzfunktionen innerhalb des Elements, die nur fiir kleine Teilbereiche aufgestellt
werden, nur auf wenigen der Elemente ungleich Null sind, entsteht ein diinnbesetztes
lineares Gleichungssystem, welches effizient mit iterativen Losern zur schrittweisen

Verbesserung zu 16sen ist (z. B. Jacobi- und Gauss-Seidel-Verfahren) [wik].
Urspriinglich wurde die Finite Elemente Methode in den 50er Jahren zur Losung

von Festkorper-Problemen entwickelt. Des weiteren wird sie angewendet

e in Verformungs- und Spannungsberechnungen in Statik, Dynamik und Plasto-

mechanik
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e in Sickerstromungsberechnungen, Hydraulik

e in Wiarmeleitung, Temperaturverteilungen

e in der Elektromagnetik, z. B. in der Elektro- oder Magnetostatik

Heutzutage arbeiten viele kommerzielle Computerprogramme nach der Methode der

Finiten Elemente.

Abbildung 3.1.: Hiift-Endoprothese [Obe] und halbe Hiift-Endoprothese als FE-
Struktur [Sch99]

Je genauer die Losung sein soll, das heifit je grofler die Anzahl der finiten Elemente,
desto hoher ist der Rechenaufwand der FEM.

3.1.2. Finite Differenzen Methode

Unter der Finite Differenzen Methode (FDM - Finite Difference Method) versteht
man das einfachste numerische Verfahren zur Losung partieller Differentialgleichun-
gen durch Taylor-Reihen Annéherung [Hek]. Zundchst wird das Gebiet, fiir das die

Gleichung gelten soll, durch senkrecht aufeinander stehende Linien in eine endliche
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(finite) Zahl von Gitterzellen zerlegt [wik]. Durch Differenzen werden die Ableitun-
gen an den Gitterzellen approximiert, was zu einer Umformulierung der partiel-
len Differentialgleichungen in ein System von Differenzen-Gleichungen fiihrt. Diese
werden mittels verschiedener Algorithmen implizit oder explizit gelost. Bei expli-
ziten Algorithmen wird eine Zustandsgroflie lediglich anhand von Werten der alten
Zeitstufe berechnet, wohingegen bei impliziten Algorithmen die Zustandsgrofien der

benachbarten Gitterpunkte zur neuen Zeitstufe beriicksichtigt werden [FDM].

Anwendung findet die Finite Differenzen Methode bei hydrodynamischen Simulatio-
nen, z. B. in der Meteorologie und in der Astrophysik [wik]. Ein Beispiel hierfiir ist
raumliche Diskretisierung zur Ozeanmodellierung (z. B. MOM - Modular Ocean Mo-
del). Es werden zeitliche und o6rtliche Ableitungen gebildet, woraus die Wellenhohen

berechnet werden konnen.

Diese Methode ist weniger aufwendig als die FEM, dafiir aber nicht so flexibel.
Anders als bei der FEM wird hier von der partiellen Differentialgleichung (PDE -
Partial Differential Equation) ausgegangen. Bei komplizierten Randbedingungen ist
die FDM umsténdlich. Sie wird unter anderem verwendet zur Berechnung von Gas-

oder Fliissigkeitsstromungen.

3.1.3. Finite Volumen Methode

Die Finite Volumen Methode (FVM) ist ein numerisches Verfahren zur Losung
von Erhaltungsgleichungen [wik|. Sie wurde fiir die Raumfahrt entwickelt und stellt
ein spezielles Finite Elemente Verfahren dar. Als Erhaltungsgleichungen bezeichnet
man spezielle partielle Differentialgleichungen, denen ein Erhaltungssatz, z. B. der
Energieerhaltungssatz, zugrunde liegt. Eingesetzt wird diese Methode beispielsweise
in der numerischen Stromungsdynamik zur Losung der Euler- und Navier-Stokes-
Gleichungen der Gasdynamik. Im Folgenden wird das Vorgehen der Finite Volumen
Methode beschrieben.

Zunéchst wird das Gebiet, auf dem die Gleichung untersucht werden soll, in eine end-
liche Zahl an Gitterzellen (Volumen) zerlegt, wobei in jeder Zelle der Erhaltungssatz

gilt. Eine erhaltene Grofie wird veréndert, indem ein Ab- oder HinzuflieBen (z. B. von
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Energie) iiber den Rand der Zelle erfolgt. Diese Fliifle werden anhand von Approxi-
mationen berechnet, was zu einem Gleichungssystem fiihrt, welches die Verédnderung
mit der Zeit beschreibt.

Vorteile dieser Methode sind die Flexibilitdat der Gittergeometrie sowie das Zulassen
von unstetigen Losungen, wie sie z. B. in der Gasdynamik aufgrund von kompressi-

blen Stromungen vorkommen [Hek].

3.2. Modellierung mit gewohnlichen
Differentialgleichungen und

differential-algebraischen Gleichungen

Anhand von Mehrkorpersystemen wird eine Modellierung mit gewohnlichen Diffe-

rentialgleichungen und differential-algebraischen Gleichungen erméglicht.

3.2.1. Mehrkorpersysteme

Ein Mehrkorpersystem (MKS) besteht aus einer Menge endlich vieler Korper [Ger(04].
Untereinander sind diese Korper auf physikalische und/oder geometrische Art mit-
einander gekoppelt. Eine geometrische Kopplung wird dabei durch Zwangsbedin-
gungen beschrieben und erfolgt durch trage Korper, Punktmassen oder trigheitslo-
se Korper, wohingegen die physikalische Kopplung durch ein bekanntes Kraftgesetz

wie die Feder-, Dampfer- oder Gewichtskraft erreicht wird.

Mehrkorpersysteme werden zur Modellierung von dynamischen Problemen verwen-
det, die bei Systemen auftreten, in denen die Verformbarkeit in Verbindungen zwi-
schen den starren oder nahezu starren Korpern konzentriert ist und nicht gleichméafig
im ganzen System auftritt [Sch99]. Von Interesse sind bei diesen Problemen die Be-

wegung und die daraus resultierende Belastung.

Mehrkéorpersysteme bestehen wie in Abbildung [3.2] ersichtlich aus verschiedenen Ele-

menten:
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Abbildung 3.2.: Veranschaulichte Modellvorstellung eines Mehrkorpersystems

[Sch99]

e Starre und flexible Korper

Die Korper reprisentieren die Tragheit des Systems gegeniiber Bewegungen,

indem sie die Massen darstellen, die zur Analyse des Systems notig sind.

o Kraftelemente

Sie dienen der Modellierung eingeprégter Krafte und Momente.

o Gelenke

Gelenke repréasentieren Antriebsbewegungen oder schranken die Freiheitsgrade

ein und gelten als unverformbar und masselos. Die Bindungen der relativen

Bewegungen der Befestigungspunkte an den Korpern werden erfasst, somit

die Zwangskrifte und -Momente.

e Umgebung

Mit der Umgebung ist es moglich, eine Globalbewegung des Systems zu model-

lieren. Sie kann entweder als ein Korper oder ein fiktives Koordinatensystem

betrachtet werden.

Als Mehrkorpersystem modelliert werden beispielsweise Raumfahrzeuge, Flugzeuge,

Eisenbahnen, Autos, Roboter und vieles mehr.



4. Muskelmodelle

Muskelmodelle sind mechanische Modelle und dienen dazu, Muskelfunktionen zu
verstehen und Muskelverhalten vorherzusagen [Zah92]. Mit ihrer Hilfe konnen freie
optimale Bewegungen bestimmt und Belastungen und Beanspruchungen von Ex-
tremitidten beurteilt werden. Belastungen entstehen durch duflere Kréfte, die auf
einen Korper oder ein Bauteil wirken, wohingegen eine Beanspruchung die aus einer

auBeren Belastung resultierende innere Auswirkung ist.

Auch das menschliche Gesicht besitzt zahlreiche Muskeln, daher diirfen auch die
Generierung und Darstellung verschiedener Gesichtsausdriicke nicht aufler Acht ge-

lassen werden.

Wiinschenswerte Charakteristika von Muskelmodellen sind Glaubwiirdigkeit und
Lenkbarkeit. Ein glaubwiirdiges Modell macht Vorhersagen, die glaubwiirdige Tat-
sachen des Systems présentieren, welches das Modell darstellen soll. Die Lenkbarkeit
eines Modells sagt aus, wie leicht sich das Modell mathematisch manipulieren und

interpretieren lésst.

Die Haupttendenzen in der Muskelmodellierung gehen zu den Hill-typischen ma-
kroskopischen und Huxley-typischen mikroskopischen Cross-Bridge Modellen, auf
welche neben anderen in der Literaturrecherche gefundenen und untersuchten Mo-

dellen in diesem Kapitel eingegangen wird.

19
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4.1. Beschreibung von Muskelmodellen

4.1.1. Muskelmodell nach Hill

Eines der grundlegenden Modelle zur Muskelmodellierung stellt das Muskelmodell
von A. V. Hill aus dem Jahre 1938 dar [RFA99]. Da dessen Implementierung sehr

einfach ist, ist es weit verbreitet, obwohl ihm deutliche Grenzen gesetzt sind.
Hauptkomponenten

Das Modell beinhaltet drei Arten von Elementen, ein kontraktiles Element (con-
tractile element, C'E), ein serielles Element (series element, SE) und ein paralleles
Element (parallel element, PE), wobei CE und SE meist seriell hintereinander ge-
schaltet sind, wie in Abbildung[4.1]a) dargestellt. Abbildung[4.1]b) zeigt eine weitere
klassische Struktur des Muskelmodells nach Hill.

a) LCE SE b) LCE
FCE FCE
CE CE
SE
«— > < >
Fy Fy Fy Fu
FPE
PE | = PE
L, ‘ ‘ Ly,

Abbildung 4.1.: Hauptkomponenten des Hill-basierten Modells

Hierbei reprisentieren die S E- und P E-Komponenten die passiven weichen Bindege-
webe einschliefllich der Sehnen und nicht aktiven Muskelfasern, die C' E-Komponen-

ten stellen die aktiven Muskelfasern dar.

Die Kraft-Langen-Beziehungen der passiven Elemente lassen sich wie folgt darstel-

len:
I SEmax ;
Fsp = oSEqn 1(@SE“LALSE/ALSET”“” 1) (4.1)
F
FPE PEmaqx (ePEshALPE/ALPEmaz 1) (42)

ePEsn — 1
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Fsp und Fpg stellen die an den SE- und PE-Komponenten anliegenden Krifte
dar, Fsg, . und Fpg_ .. entsprechend die maximalen SE-/PFE-Krifte. Als ALgg
und ALpg wird die Lingendnderung bezeichnet. SE,, und PFE, sind Funktions-
Parameter der Muskelgestalt (shape).

Kraft-Langen- und Kraft-Geschwindigkeits-Beziehung

Da die aktiven C'E-Komponenten fiir die Kraftgenerierung verantwortlich sind, wer-
den diese durch zwei Eigenschaften reprasentiert, und zwar durch die Kraft-Langen-
Beziehung und durch die Kraft-Geschwindigkeits-Beziehung. Diese Beziehungen stel-
len zusétzliche Hypothesen dar, aufgrund derer das Hillsche Muskelmodell zu den

semianalytischen Modellen gezéhlt wird.

Die Kraft-Langen-Funktion sieht wie folgt aus:

J——— ((Lcg/Lo—1,05)/0,19) (4.3)

Lo bezeichnet die Ruheldnge der kontraktilen Einheit, Log die Lange des C'E.

Die Kraft-Geschwindigkeits-Funktion ldsst sich darstellen als:

_ 0,1433
= 0, 1074 + e—1,409 sinh (3,2 Vor/Vimaz+1,6)

frv (4.4)

wobei fiir die maximale erreichbare Geschwindigkeit V., gilt:

Vmam:075 (U+1) ‘/0

Ve steht fiir die Geschwindigkeit der Verkiirzung bzw. Verlangerung der C'E, die
maximale Geschwindigkeit bei einer gegebenen Aktivierung U wird als V; angegeben.

U repréasentiert den Aktivierungsgrad der C'E-Komponenten.

Die zahlenméflig angegebenen Konstanten sowohl in der Kraft-Lingen- als auch in
der Kraft-Geschwindigkeits-Funktion sind fiir alle Muskeln gleich.

Hierbei handelt es sich um eine generalisierte Form der Kraft-Geschwindigkeits-
Charakteristik. Wohingegen Hills klassische hyperbolische Formulierung lediglich in
der muskelverkiirzenden Phase giiltig ist, verliert diese auch in der verldngernden
Phase nicht an Giiltigkeit.
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Generierte Kraft

Die totale vom C'E generierte Kraft Fiop ldsst sich anhand folgender Formel berech-
nen:

FCE = fFV(VCE) : fFL(LCE) ’ Fmax U (45)

F,,. bezeichnet die maximale Kraft im C'E.

Aufgrund der seriellen Schaltung von C'E und SFE gilt, dass die Kraft im C'E mit
der Kraft im SE identisch ist, also:

Fep_sg = Fce = Fsg
Die totale Muskelkraft F,,, ist die Summe der Kraft im CE und derer im PE:

Fn = Fop_se + Fpe

Das totale Moment M,,; berechnet sich schliefflich aus der Summe aller einzelnen

Muskelmomente, also:

Moy = Xn: M, (4.6)
=1

Das Hillsche Muskelmodell liefert somit eine vereinfachte Représentation der skelet-

talen Muskeln aus makroskopischer Sicht.

4.1.2. Muskelmodell nach Huxley

Im Muskelmodell nach Huxley werden die zugrundeliegenden biophysikalischen Pro-
zesse mathematisch auf mikroskopischer Sarkomerebene beschrieben, weswegen es
auch als molekulares Modell bezeichnet wird [Spa9§|. Es wird eine prézise Beschrei-

bung der physiologischen Vorgéinge wéihrend einer muskuléren Aktion geliefert.
Cross-Bridge Theorie

Die Grundlage des Modells bildet die sogenannte Gleitfilamenttheorie oder Cross-
Bridge Theorie, die 1957 von Andrew F. Huxley aufgestellt und 1971 iiberarbeitet
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wurde [NH98]|. Zuvor herrschte die Annahme, dass die Kiirzung und Kraftproduktion
aus einer Art Falten oder Rollen der Myofilamente resultiere. In seiner Theorie
erklart Huxley, dass die Kraftproduktion wahrend einer muskuldren Anspannung
erfolgt, wobei die Muskelverkiirzung wahrscheinlich durch ein Gleiten der diinnen

Aktin- iiber die dicken Myosin-Filamente verursacht wird.

Myosin und Aktin sind Proteinmolekiile. Das Myosin besitzt Myosinkopfe, welche
iiber elastische Federn an das Myosinfilament gebunden sind. Die Képfe kénnen mit
den Aktinfilamenten eine Verbindung eingehen, was als Querbriickenbindung be-
zeichnet wird. Dies geschieht durch Freisetzung von Kalziumionen, welche sich mit
Troponin verbinden. Somit ist den Myosinfilamenten die Mdéglichkeit gegeben, mit
den Aktinfilamenten Querbriicken zu bilden und eine Kontraktion durchzufithren
[SA]. Myosinfilamente bestehen aus ca. 150 bis 350 parallel angeordneten Myosin-
molekiilen. Aktinfilamente ergeben sich aus ca. 400 Aktinmolekiilen, welche in zwei
verdrillten Ketten hintereinander gelegen sind [Wen] [Sch99].

Myosin- und Aktinfilamente bilden in der Skelettmuskulatur regelméfig angeordnete
Sarkomere, wie in Abbildung [4.2] dargestellt.

|-Band A-Band |1-Band
H-Band

———— Sarkomer =——w—{

‘e
i

Z-Disk
Z-Disk

Myosinkopf

Myosinfilament Aktinfilament

Bindungslidnge
Abbildung 4.2.: Bindung der Aktin- und Myosinfilamente [SA]

Ein Sarkomer ist eine funktionale Einheit der Muskelzelle. Jedes Sarkomer besitzt

ca. 1000 Myosinfilamente an einer mittleren M-Scheibe (M-Line), im Bereich derer
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die Myosinfilamente miteinander verkniipft sind, und ca. 2000 Aktinfilamente an
den am Rande gelegenen Z-Streifen (Z-Disk), welche die Verbindung der Aktinfi-
lamente miteinander herstellen. Der mittlere Teil des Sarkomers, in dem im Ruhe-
zustand keine Aktinfilamente liegen, wird als H-Band bezeichnet. Der Myosinanteil
ist als anisotropes Band (A-Band) dargestellt, wohingegen der nur Aktinfilamente
enthaltene Anteil an Z-Streifen das isotrope oder zumindest schwach isotrope Band
(I-Band) bilden. Die Begriffe isotrop und anisotrop kommen aus der Optik, wobei
ein anisotropes Band doppelbrechend ist, was bedeutet, dass ein Lichstrahl in zwei
Teilstrahlen aufgeteilt wird, wohingegen das isotrope Band als nicht doppelbrechend
bezeichnet wird. Bei der Betrachtung durch das Lichtmikroskop erscheint deswegen
der Bereich, in dem nur Aktin vorkommt, heller als der Bereich der M-Scheibe. Die
Uberlappung von Aktin und Myosin ist als dunkler Streifen zu erkennen. Aus diesem

Grund wird die Skelettmuskulatur auch als quergestreifte Muskulatur bezeichnet.

Bei der Querbriickenbindung wird durch Phosphatabspaltung Energie freigesetzt.
Diese chemische Energie wird in mechanische Energie umgewandelt, was das Zu-

sammenziehen der Filamente und damit die Muskelkontraktion zur Folge hat.
Unterschiede der Cross-Bridge Theorien von 1957 und 1971

In Huxley’s Theorie von 1957 wird davon ausgegangen, dass die Querbriicken le-
diglich zwei Zustdnde einnehmen koénnen, entweder den verbundenen oder den los-

gelosten Zustand.

Mit ihren Funktionen sagt diese Theorie zu grofle Krifte fiir zunehmende Dehnungs-
geschwindigkeiten vorher, auch die von ihr ermittelte Warmeentwicklung eines ge-

dehnten Muskels ist nicht korrekt.

Eine weitere Eigenschaft, die nicht korrekt wiedergegeben wird, ist der Kraftiiber-
gang. Wird ein Muskel schnell verkiirzt, fallt die Kraft fast simultan mit der Langen-

anderung und wird darauthin schnell wiedererlangt, bevor sie spéter wieder abfillt

(Abbildung [4.3)).

Die Bindungsverteilungsfunktion der Querbriickenbindung ist zu langsam, um diese
schnelle Kraft-Wiedererlangung nach einer abrupten Muskelverkiirzung zu erkléren.

Um diese Probleme zu l6sen, wurde die Cross-Bridge Theorie im Jahre 1971 von
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Abbildung 4.3.: Spannungsverhalten bei schneller Muskelkontraktion (nach [NH9§]|)

Huxley und Simmons um ein Konzept erweitert, das der Querbriicke erlaubt, unter-
schiedliche Verbindungszusténde einzunehmen, statt nur verbunden oder losgelost zu
sein (Abbildung [4.4). Innerhalb jeder Querbriicke wird ein ungeddmpftes elastisches
Element vermutet, das der Querbriicke ermdoglicht, von einem stabilen Verbindungs-
zustand in den néchsten zu gelangen, ohne eine entsprechende relative Verschiebung

der dicken und diinnen Filamente durchzufiihren.

Myosinfilament

Aktinfilament

Abbildung 4.4.: Querbriickenkopf mit elastischer Feder (nach [NH9S]|)

Wird ein Muskel schnell entspannt, so gibt es keine Rotation des Querbriickenkopfes,
weswegen die Spannung entsprechend der Verkiirzung des ungeddmpften elastischen
Elementes fallt (Abb. (1) und (2)). Nach dieser Liangenénderung des Muskels
wird durch eine Rotation des Querbriickenkopfes von einer Position mit hoher Po-
tentialenergie (Abb. (2)) zu einer Position mit geringer Potentialenergie (Abb.
(3)) die elastische Verbindung in der Querbriicke gedehnt und somit die Span-
nung erhoht.
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(1) |_>-

(3)

Abbildung 4.5.: Verhalten des Querbriickenkopfes (nach [NH9S])

Die Cross-Bridge Theorie erklédrt nicht alle zu beobachtenden Ph&nomene, einige
grundlegende Phénomene werden vernachléssigt, so z. B. die auf langere Zeit an-
haltende von der Vorgeschichte beeintréchtigte Kraftgenerierung der Muskeln bei
Dehnung oder Verkiirzung, die als stretch potentiation bezeichnet wird und sich z.

B. mit dem Einsatz von Ermiidung beschéftigt.
Bindungsverteilungsfunktion

Die Bindungsverteilungsfunktion wird durch n(z,t) angegeben, womit der Anteil
der gebildeten Aktin-Myosin-Querbriicken zum Zeitpunkt ¢ und bei Bindungslénge
x berechnet wird [Spa98].

Unter den Annahmen, dass die Querbriicken voneinander unabhéngig sind, dass au-
Berdem die einzelnen Myofilamente starr sind, eine konstante Anzahl von aktiven
Querbriicken innerhalb der kontraktilen Strukturen existiert und die chemische Ki-
netik der Sarkomerenaktion durch eine Gleichung erster Ordnung beschreibbar ist,

kann die Bindungsverteilungsfunktion berechnet werden aus:

d n(x,t) d n(x,t)

ST~ u(t) = = f(2) = [f(2) + g()] n(z, 1) (4.7)

wobei v(t) die Aktionsgeschwindigkeit des Halbsarkomers beschreibt. Bei Muskel-

verkiirzung liegt ein positiver Wert vor.
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f(z) ist als Funktion der Bindungslange stiickweise linear und gibt ortsabhéngige
Frequenzen an, mit denen sich die Myosinkopfe innerhalb des Sarkomers an das
Aktin haften. h stellt einen Parameter zur Skalierung dar, der die Reichweite der
Verbundldngen misst, die einer signifikanten Wahrscheinlichkeit zur Bindung unter-

liegen. Die normalisierte Verbundliange x/h wird als £ bezeichnet.

0, 00 < x <0,
f@) =< f(&), 0<z<h, (4.8)
0, h<z<oo

g(x) hingegen ist die Funktion der Bindungslange, ebenso stiickweise linear, welche
die ortsabhéngigen Frequenzen angibt, mit denen sich die Myosinkopfe innerhalb

des Sarkomers vom Aktin losen.

92, -00 < x < 0,
9(x) = § 1 (8), 0<z<h, (4.9)
g1(§) +g3(6—1), h<z<oo

Wird die Bindungsverteilungsfunktion einmal bestimmt, kénnen makroskopisch in-
teressante Werte wie Kraft, Steifigkeit und chemisch freigesetzte Energie als In-
tegrale berechnet werden, die n beinhalten [Zah92]. Dazu muss die Annahme ge-
troffen werden, dass ein ganzer Muskel oder zumindest eine Muskelfaser einem Zu-
sammenschluss identischer Sarkomere entspricht, was ausnahmslos in allen Anwen-
dungen der Querbriicken-Theorie der Fall ist. Wird weiterhin von einer konstan-
ten Steifigkeit der Querbriicken ausgegangen, kann fiir das Huxley-Modell mit zwei
Zusténden gezeigt werden, dass die Muskelsteifigkeit K, die Muskelkraft P und die
in den Querbriicken gespeicherte elastische Energie U, proportional zu den drei Mo-

menten von n sind:
K~ Qound P~ Qy und U, ~ )y (4.10)
Diese Momente sind definiert als
@ = [ Enlenag (111)

mit A =0,1,2, ....
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Die Anzahl der biochemischen Verbindungszusténde, die eine Querbriicke einneh-
men kann, wird als N bezeichnet [Zah92]. p; ist die Wahrscheinlichkeit, mit der sich
eine Querbriicke in dem Zustand ¢ befindet, dann gilt fiir die Zustandswahrschein-

lichkeiten des gekoppelten Systems der Verbundraten:

(5@) () (51%) _ i fi;(z) firi=1,2,...,N—1 (4.12)
5t ), s ), ! T |

Jj=Lj#i

mit der Bedingung

Um eine Kontraktion in stabilem Zustand zu halten, muss ein geschlossener Zyklus
existieren, der sowohl verbundene als auch geloste Zustinde erfasst und in einem

bestimmten Zustand beginnt und endet.

gelost

verbunden

Abbildung 4.6.: Reaktionspfade des Huxley Modells zwischen 2 Zustdnden (nach
[Zah92])

f und f’ in Abbildung bezeichnen die vorwérts und riickwérts abbildende Bin-
dungsfunktion eines Pfades, g und ¢’ die eines anderen Pfades. Von dem verbun-
denen zum gelosten Zustand aus muss Phosphat von der energiereichen Adenosin-
triphosphatverbindung abgespaltet werden, so dass sich das Adenosintriphosphat in
Adenosindiphosphat und Phosphat aufteilt.

Gilt n = pq, reduziert sich Gleichung auf
(5) =t (5) = U0+ g 1=t ) = 7)) mont) (013

Diese entspricht der Bindungsverteilungsfunktion .7, indem man f + ¢’ durch f
und [’ + g durch g ersetzt.
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Cauchy-Spannung

Die Cauchy-Spannung gibt die Summe aller Querbriickenkréfte an, die im Halbsar-
komer an den Aktinfilamenten angreifen [Spa98§]. Sie wirkt bei normiertem Aktivzu-
stand a auf der effektiven Querschnittsfliche A.;; des Muskels und berechnet sich
wie folgt:

t)y= —— n(x,t) x dx 4.14
FMoL a ”2c [ls ke d

wobei n. die Anzahl der Querbriicken im Einheitsvolumen angibt und k. die Fe-
derkonstante ist. Als [y bezeichnet man die Sarkomerlénge, und als [, den Abstand

zweier aufeinanderfolgender Aktinbindungsplétze.

Die Kraft des molekularen Muskelmodells ist gegeben durch:

(& lS kC Ae o
FMOL() = gMOL(t) A, = L h — / n(z,t) © do (4.15)

—00

Die Verbindung mechanischer, chemischer und struktureller Eigenschaften des Mus-
kels wird auf mikroskopischer Ebene dargestellt. Das kontraktile Verhalten bei Lén-

gendnderung wird beschrieben.

4.1.3. Physiologisch basiertes Modell

Das von [Dor98|] vorgestellte Physiologisch basierte Modell des Muskels und des

Skelettsystems stellt die interne Dynamik der aktivierten Muskeln dar.

Dieses Modell enthélt 5 Untermodelle, jeweils eines fiir jedes physiologische System,
welches fiir die Initiierung, Generierung und Erhaltung der Muskelkraft verantwort-
lich ist. Zu den Untermodellen gehdren ein Nervenmodell, ein transversales Tubulus-
Depolarisations-Modell, je ein Dynamikmodell fiir Freisetzung und Ansammlung von
Kalziumionen und ein Kontraktions-Dynamikmodell. Die Anordnung dieser Model-
le, deren Funktionen im Folgenden beschrieben werden, ist in Abbildung darge-
stellt.
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Impulse T-Tubulus Dynamikmodell
—»| Nerven-Modell |—| Depolarisations-

Modell Ca?*-Freigabe
\. J

4 )
CE Kontraktions-
<4+ <
Dynamikmodell
\_ J

Dynamikmodell

M

Ca2*-Ansammlung

Abbildung 4.7.: Physiologische Untermodelle (nach [Dor98])

4.1.3.1. Nervenmodell

Das Nervenmodell von [HH52] wird verwendet, welches die essentiellen Eigenschaften
von elektrisch aktivierten Nerven widerspiegelt, so die Stiarke und Dauer sowie die
Refraktarzeit. Als Refraktérzeit versteht man die kurze Zeit nach dem Abklingen
des Aktionspotentials, in der das Axon nicht mehr erregbar ist. Aufgrund der kleinen
und schwankenden Taktfrequenzintervalle ist ein durchdachtes Nervenmodell nétig,

da ein einfacheres Modell lediglich einen reduzierten Einblick bietet.

Eine Kontraktion wird vom Zentralen Nervensystem (ZNS) iiber Nervenimpulse
veranlafit, welche {iber Axone zur Muskulatur weitergeleitet werden [F1e97]. Ist ei-
ne Reizschwelle iiberschritten, werden Aktionspotentiale ausgelost (ay,(t)) und an
das transversale Tubulus-Depolarisations-Modell weitergeleitet. Das Auslosen der

Aktionspotentiale wird als Feuern bezeichnet.

4.1.3.2. Transversales Tubulus-Depolarisations-Modell

Wie in Abbildung ersichtlich, gelangen die Aktionspotentiale iiber die transver-
salen Tubuli (T-Tubuli) bis in das Zentrum der Muskelfaser. In den T-Tubuli werden
Kalziumkanéle aktiviert, die einen Kalziumeinstrom vom Sarkoplasmatischen Reti-

kulum (SR) in die Zelle veranlassen (v,(t)), was zur Depolarisation der T-Tubuli
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fiihrt. Das SR stellt die groBte Quelle sowie Senke von Kalziumionen (C'a*™-Ionen)

dar und dient damit der Regulierung der Muskelkontraktion.

Muskelfaser Myofibrille

2

,3 -1 Z-Disk
T-Tubulus

z &

E ) § M-Line™ "

< Schlauche
des SR

g -de 7-Disk

Abbildung 4.8.: Schematische Darstellung einer Muskelfaser und relative Lage der
T-Tubuli mit Kalziumkanilen und SR (nach [SA])

Solch eine Modellstruktur wird in physiologisch basierten Modellen des skelettalen
Muskels verwendet, um die wesentlichen Dynamiken des T-Tubulus-Untersystems

als Antwort auf die Nerven-Aktionspotentiale zu beschreiben [Dor9g].

4.1.3.3. Dynamikmodell fiir Freigabe von Kalziumionen

In Muskelmodellen werden die Kalziumionen héufig vernachléssigt, jedoch gelten sie
als der einzige Faktor, der den kontraktilen Prozess in den Muskeln beschreibt. Die
Freisetzung der Kalziumionen aufgrund eines elektrischen Impulses fiithrt dazu, dass
diese Tonen zwischen den Aktin- und Myosinfilamenten der Muskelfasern diffundie-
ren und damit eine Kontraktion hervorrufen, indem sie sich an Troponin binden und

damit eine Bindung der Querbriicken ermdoglichen.

4.1.3.4. Dynamikmodell fiir Ansammlung von Kalziumionen

Sobald keine weiteren Impulse an der Muskelfaser eintreffen, wird die Kontraktion
beendet, indem die Kalziumionen aktiv in das SR zuriickgepumpt werden. Dies fiihrt
zu einer Ansammlung von Kalziumionen im SR, die Konzentration der freigesetz-
ten und angesammelten Kalziumionen (4 und 4,) wird durch das entsprechende

Dynamikmodell berechnet und weitergegeben.
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4.1.3.5. Kontraktions-Dynamikmodell

Die Kraft, die sich in den Muskelfasern entwickelt, ist eine nicht-lineare Funktion,

die abhéngt von Stimulationsfrequenz, Faserldnge und Fasergeschwindigkeit.

Um die Muskelkraft als Funktion von Faserldnge und Fasergeschwindigkeit zu model-
lieren, wird eine Phasen-Raum-Oberflache der verschiedenen Zustédnde konstruiert.
Die Abhéngigkeit von der Stimulationsfrequenz ist gegeben, indem man diese Ober-
flache durch die Konzentration der Kalziuminonen in einer dynamischen und nicht-
linearen Art skaliert. Damit erhélt man ein Modell, in dem die Stimulationsfrequenz
die generierte Kraft iiber Variationen in den zugrunde liegenden Ca?*-Dynamiken
herbeifiihrt.

4.1.4. Neuronales Netzwerk Muskelmodell

Im Gegensatz zum semianalytischen Hill-basierten Muskelmodell, handelt es sich
beim im Jahre 1999 vorgestellten Neuronalen Netzwerk Muskelmodell um ein rein
mathematisches Modell, das eine Eingabefolge auf eine Ausgabefolge abbildet, ohne
die System-Funktionalitit zu beschreiben [RFA99]. Als Grundlage wird dem Netz-
werk eine Menge von typischen Eingaben mit den dazu in Beziehung stehenden Aus-
gaben des Systems présentiert. Nach einer Lern- oder Trainingsphase kann das Neu-
ronale Netzwerk (NN) eine approximierte Ausgabe zu einer gegebenen willkiirlichen

Eingabefolge voraussagen und kann somit als Black-Box-Modell eingestuft werden.
Architektur

Eine typische Netzwerk-Architektur zur Anndherung der Funktion ist das mehr-
schichtige weiterleitende NN. Dieses besteht aus einer Eingabeschicht, einer Aus-
gabeschicht und einer oder mehreren versteckten Zwischenschichten. Die Grofie der
Ein- und Ausgabe ist bestimmt durch die Anzahl der anliegenden Signale. Die Lei-
stung des Systems, mit der die Abbildung von Ein- und Ausgabe erfolgt, ist durch
die Anzahl der Neuronen in den Mittelschichten festgelegt.

Die in Abbildung dargestellte NN-Architektur besteht aus einer versteckten
Schicht mit 7 Neuronen in der Eingabeschicht (I3 bis I7) und dem totalen Moment



4 Muskelmodelle 33

O als Einheit der Ausgabeschicht, das durch eine Belastung auf das entsprechende
Gelenk ausgeiibt wird.

Eingabe- Versteckte Ausgabe- Ausgabe-
signale Schicht schicht signal

Abbildung 4.9.: Beispiel fiir ein Neuronales Netzwerk (nach [RFA99])

Das Ziel des Netzwerkes ist die Berechnung des Ausgabevektors {O} basierend auf
dem Eingabevektor {I}. Das detaillierte Vorgehen ist in [REFA99] beschrieben.

Mittels einer Transferfunktion wird der Ausgabevektor { H} der versteckten Schicht
in Abhéngigkeit von dem Eingabevektor und der Gewichtungsmatrix der versteckten
Schicht unter Beriicksichtigung eines Fehlervektors der Mittelschicht bestimmt. Aus
dem Ausgabevektor mit seiner Gewichtungsmatrix und einem weiteren Fehlervektor
der Ausgabeschicht 148t sich die Ausgabeschicht {O} ermitteln.

Das Netzwerk wird dargestellt durch eine Menge von Ein- und Ausgabe-Paaren (1,
0), welche man als Trainingsmenge bezeichnet. Fiir gegebene Gewichtungsmatizen
und Fehlervektoren der versteckten und der Ausgabeschicht kann das Netzwerk die
Anniherung O der Ausgabe berechnen und diese mit der gemessenen Ausgabe O

vergleichen.

Fiir alle ({1}, {O})-Paare wird der quadratische Fehler (Sum Squared Error - SSFE)

folgendermassen berechnet:
SSE = %;(0; — 0,)?

wobei i iiber alle ({/}, {O})-Paare geht.
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Somit zeigt SSE die Performanz des NN fiir aktuelle Werte der Gewichtungs- und

Fehlermatrizen an.

Ein Riickwértspropagierungs-Algorithmus modifiziert die Matrizen, um SSFE zu mi-
nimieren. Das geschieht, indem zunéchst Werte in das Netz eingespeist werden, de-
ren Ausgabewert bekannt ist, z. B. durch Messungen. Diese Eingabewerte werden
vorwérts durch das Netz propagiert. Die durch das Netzwerk berechnete Ausgabe
wird mit der tatsédchlichen und somit gewiinschten Ausgabe verglichen und der SSFE
als Differenz berechnet. Dieser Fehler wird durch das Netz zuriick propagiert und
damit im Netz verteilt. Unter Beriicksichtigung des Fehlerwertes werden die Gewich-
tungen der Neuronen derart veréndert, dass der Fehler anndhernd minimiert wird.

Alternierende Gewichtungen werden vermieden.

Ist entweder der minimale Wert von SSFE kleiner als ein Zielwert oder eine be-
stimmte begrenzte Anzahl an Trainingsdurchldufen erreicht, so wird der Lernpro-
zess gestoppt. Wurde der Zielwert nicht erreicht, so muss entweder die Anzahl der
Trainingsdurchldufe hochgesetzt oder die Netzwerkarchitektur modifiziert werden,
indem eine versteckte Schicht hinzugefiigt und/oder die Anzahl der Neuronen in
den Mittelschichten abgeédndert wird. Dabei ist zu beriicksichtigen, dass die An-
zahl der Neuronen in der versteckten Schicht die Leistung des NN bestimmt. Eine
grofie Anzahl erhoht damit die Moglichkeit, I/O-Wege (gates) abzubilden, wohinge-
gen eine reduzierte Anzahl dazu fiithrt, dass sowohl die Zeit fiir die Durchfithrung
der Lernphase als auch die Anzahl an FlieBkomma-Operationen abnimmt, die zur
Berechnung von {O} benotigt werden. Die Wahl der Neuronenanzahl bestimmt so-
mit die Leistung des Systems und ist fiir Echtzeit-Anwendungen von entscheidender

Bedeutung.

4.1.5. Distribution Moment Modell

Ein Distribution Moment (DM) ist ein Streckenmoment [Bau|. Dieses greift im Ge-
gensatz zum Einzelmoment, welches punktformig an einer Stelle des Systems wirkt,

stetig verteilt an.

Das Ziel des Distribution Moment Modells ist, eine mathematische Prozedur zu er-

langen, um direkt Anndherungen an die gewiinschten meflbaren Momente zu erhal-
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ten, ohne zunéchst partielle Differentialgleichungen der kinetischen Theorien 16sen
zu missen [Zah81]. Dies fithrt zu einer Verringerung der mathematischen Komple-
xitat, wobei dennoch das realistische Verhalten und die molekularen Phénomene

beriicksichtigt werden.

Mit diesem Modell wird die kontraktile Eigenschaft des Muskelgewebes durch ein
Cross-Bridge Modell nach Huxley mit zwei Zustédnden beschrieben (Formeln und
, grundsétzlich ist es aber auf Cross-Bridge Modelle mit mehreren Zusténden
iibertragbar. Mit der DM-Approximation werden diese partiellen Differentialglei-
chungen, die die zeitliche Entwicklung der Bindungsverteilung darstellen, durch In-
tegration in einfache Differentialgleichungen umgewandelt, indem davon ausgegan-
gen wird, dass die ersten drei Momente der partiellen DGL (Qo(t), Q1(t) und Q2(t))
wie in Kapitel erwahnt proportional zu der Muskelkraft, Steifigkeit und der

elastischen Energie sind.

Die Beziehung zwischen den Kalzium-Aktivierungsdynamiken und den Huxley-ty-
pischen Querbriicken Kontraktions-Dynamiken wurde unter zwei Gesichtspunkten

untersucht [Zah92]:

e Lose Kopplung

Kalzium kann ohne Riicksicht auf den Verbundzustand zwischen Aktin und

Myosin von Troponin gelost werden.

e Feste Kopplung

Bei der festen Kopplung kann Kalzium nur dann von Troponin gelést werden,

wenn das entsprechende Myosin nicht an das Aktin gebunden ist.

Da die feste Kopplung scheinbar eine bessere Représentation der experimentellen
Realitét bietet, wird nur diese im Weiteren betrachtet. Die Gleichung des
Huxley-Modells mit zwei Zustdnden wird nach getroffenen plausiblen Annahmen
in Bezug auf die feste Kopplung zu
on on
()=
ot ( )8.73

wobei r der Aktivierungsfaktor ist und eine Funktion der sarkoplasmatisch freien

=r(f+g)a—n)—(f+gn (4.16)

Kalziumkonzentration darstellt. a gibt den Teil der Querbriicken an, der mit Aktin
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interagieren kann, und ist somit eine Funktion der Lange des kontraktilen Gewe-
bes. Die Verbundrate des Huxley-Modells (f + ¢') wird zu r([C.])(f + ¢'), dagegen

unverdndert bleibt die Konzentration der nicht verbundenen Elemente (f' + g).

Von der Bindungsverteilungsfunktion n wird angenommen, sie habe die Form einer
nicht normalisierten Gauf’schen Wahrscheinlichkeitsverteilung, die durch die ersten
drei Momente vollstindig bestimmt ist. Wendet man diese Annéherung auf Glei-
chung unter der Annahme an, dass elastische Sehne und kontraktiles Gewebe
seriell angeordnet sind, so erhélt man ein Zustandsvariablen-Muskelmodell fiinfter
Ordnung, wobei aufler der Zeit alle Variablen normalisiert sind. Die fiinf Zustandsva-
riablen sind die Muskelldnge, die sarkoplasmatisch freie Kalziumkonzentration, die

Steifigkeit )y, die Kraft ()1 und die elastische Energie Q5.

In diesem Muskelmodell wirkt elektrische Stimulation auf Muskelfasern, Bewegungs-
einheiten oder kiinstlich stimulierten ganzen Muskeln ein. Durch einfaches Integrie-
ren kann ein Verhalten des Muskels unter angemessenen Einschrinkungen, z. B.
isometrisch oder isotonisch, simuliert werden. Dies bietet eine gute Anndherung an
das Verhalten, das durch das Huxley-Modell dargelegt wird.

4.1.6. FEM-basiertes Muskelmodell des Gesichts

Seit den 70er Jahren gibt es Versuche, Gesichtsmodelle zu entwickeln, die eine Simu-
lation von Gesichtsausdriicken erméglichen. Mittlerweile ist die Animation beliebiger
Gesichter realisierbar. Koch, Gross und Bosshard haben im Jahre 1997 ein Muskel-
modell des menschlichen Gesichtes vorgestellt, das mithilfe eines Muskel-Editors und
mit Kombination von physikalischem Modell und der FEM unterschiedliche Mimiken
generieren kann [KGBIS], [KGB97].

Das System ist in verschiedene Arbeitsschritte unterteilt, so in die Datenakquisition,
die Aufbereitung der Daten durch den Muskel-Editor, die FEM-Berechnungen und

den Emotions-Editor zur Erzeugung der Emotionen.
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4.1.6.1. Datenakquisition

Mittels CT- und Laser-Scans werden die Rohdaten des Gesichtes erfasst. Wie in
Abbildung dargestellt, dienen Oberflichen- und Volumendaten als Grundla-
ge fiir ein physikalisch basiertes Modell des Gesichtes. Ein System von elastischen
Federn dient hierbei dazu, das Gewebeverhalten zu simulieren, wobei die unter-
schiedlichen Elastizitatseigenschaften zu beriicksichtigen sind. Also wird aus der CT
die Gewebselastizitdt bestimmt und damit der entsprechenden Gesichtspartie die
Federsteifigkeit zugewiesen. Auf interaktive Art werden die Dehnungs- und Biege-
steifigkeiten der Oberflaichen bestimmt, indem Parameter bzgl. der Dehnung und

Beugung gesetzt werden.

Datenakquisition

Gesichtsoberfidche  Physikalisch basiertes Modell  Schadel und Gewebe

Abbildung 4.10.: Datenakquisition [KGBIS)|

4.1.6.2. Aufbereitung, Muskel-Editor

Dem Benutzer wird ermdoglicht, mithilfe eines Muskel-Editors eine gewiinschte Mus-
kelanatomie hinzuzufiigen. Dies geschieht durch Hinzufiigen der Urspriinge und An-
satzpunkte von Gesichtsmuskeln, was unter Benutzung eines kommerziellen Model-

lierungssystems, wie z. B. Alias ([Ali]), halbautomatisch durchzufiihren ist.

4.1.6.3. FEM-Berechnungen

Die FEM liefert eine Approximation einer Oberflichenfunktion, die die Deformie-

rung der Haut darstellen soll. Dies geschieht in 6 Schritten:
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1. Die urspriingliche Gesichtsoberfliche wird trianguliert.
2. Basisfunktionen in Form von Interpolationsfunktionen werden erstellt.

3. Lokale Steifigkeitsmatrizen werden aufgestellt, mit denen sich die Oberflichen-

energie berechnen laft.

4. Die lokalen Steifigkeitsmatrizen und lokale Kraftvektoren werden in eine globa-

le Steifigkeitsmatrix K und einen globalen Kraftvektor F' zusammengetragen.

5. Es erfolgt die Bestimmung des globalen Knotenvektors a aus dem globalen

Gleichungssystem Ka = F'.

6. SchlieSlich wird das Ergebnis fiir jedes Oberflichenteilstiick visualisiert.

4.1.6.4. Emotions-Editor

Die Erzeugung von Emotionen wird in zwei Schritte unterteilt: Zunéchst werden Ba-

sisemotionen definiert. Dabei wird festgelegt, welche Muskeln fiir bestimmte Emo-

tionen mit welcher Stérke zu aktivieren sind (Abbildung|4.11)). Durch Superposition

der Basisemotionen kann in Schritt zwei der gewiinschte Gesichtsausdruck generiert
werden.

Emotions-Editor [3{-FLE

e ERUdeEEE '

——f— Al g

| sl e— AU b

Abbildung 4.11.: Emotions-Editor mit Ergebnissen [KGB9S

Muskelkontraktionen im Gewebe rufen Deformationen des Modells hervor. Um diese
Deformationen zu berechnen, bedient man sich einer Kombination von physikali-
schem Modell und der Methode der Finiten Elemente, wobei elastische Federn das

Gewebe représentieren, um die Volumenerhaltung zu realisieren.
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Muskelmodell

Das menschliche Gesicht besitzt rund 50 Muskeln, die meist sowohl mit dem Gewebe
als auch mit dem Schédel verbunden sind und von denen nur etwa 30 Muskeln fiir die
Mimik von Bedeutung sind. Besagte Muskeln bestehen wiederum im Mittel aus 50
Muskelfasern, wobei lediglich Ursprung und Ansatzpunkt der zentralen Muskelfasern
definiert werden. Anhand der zugrundeliegenden Geometrien des Schédels und des

Gesichtes wird ein Muskelmodell berechnet.

Bei Kontraktionen von Gesichtsfeldern werden Verbindungspunkte der Muskeln an-
gesprochen. Es wird davon ausgegangen, dass sich die Muskelkraft sowohl mit zu-
nehmender Distanz senkrecht zum Muskelvektor als auch mit dem Abstand vom

Muskelansatz in Richtung des Muskelursprungs verringert [LTW95].

Der Einflufl des Muskels auf einen beliebigen Punkt auf der Gesichtsoberfliche 1483t
sich berechnen. Dazu werden Gewichtungsfunktionen aufgestellt, mit deren Hilfe
man die Muskelkraft eines bestimmten Muskels auf einen Punkt ermitteln kann.

Die Summe der Krifte aller Muskelfasern ergibt die an einem Punkt wirkende Mus-
kelkraft. Die Vorgehensweise ist in [KGB97] und [KGB9S§| detailliert dargestellt.

Mithilfe der FEM erreicht man eine gute Approximation des Ergebnisses der Ge-
sichtsdeformation. Das vorgestellte Verfahren kann dazu genutzt werden, menschen-

dhnliche Gestalten in virtuellen Umgebungen zu animieren.

4.1.7. Graphische Modelle

Der Einflul von Muskeln wird bisher bei der Darstellung von Hautdeformationen
in der Computergraphik weitgehend vernachldssigt [AT01]. Die hier beschriebenen
graphischen Muskelmodelle werden dazu verwendet, die durch Kontraktion hervor-

gerufenen Deformationen der Muskeln darzustellen.

4.1.7.1. Anatomisches Modell

Das im Jahre 2003 von [LJtZq03] vorgestellte anatomische Modell basiert auf rein

geometrischen Theorien. Die Muskelmodellierung erfolgt in zwei Schritten, wobei
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eine Deformation auf den physiologischen Charakteristika der Muskeln basiert. Als
erstes wird die Control Axial Curve des Muskels spezifiziert, damit werden Lénge,
Position und Richtung der Muskeln kontrolliert. Danach erfolgt eine Bestimmung

der Control Cross-Section zur Kontrolle von Kontur und Grofle der Muskeln.

Die Muskelgestalt ist bestimmbar mit Hilfe der Computertomographie (CT). An-
hand der so gewonnenen Daten werden interne Strukturen und externe Muskelumris-
se durch ermittelte Kontrollpunkte beschrieben. In Bezug auf die CT-Muskelscheiben
werden die Querschnitte (cross-sections) der Muskeln definiert, die die Gestalt der

Muskeln wiederspiegeln.

Eine Deformation der Muskeln wird durch die Modifikation der Querschnitte her-
vorgerufen. Somit kann die Muskelfliche durch die Kontrollpunkte der Querschnitte

dargestellt werden.
Control Axial Curve

Die Control Axial Curve dient der Kontrolle von Lénge, Position und Richtung der
Muskeln. Hiebei handelt es sich um einen offenen rationalen B-Spline 3. Grades, mit
dem sich die stetige Kontrollkurve der Muskeln simulieren 148t. Damit erhélt man
eine hohere Genauigkeit als mit polygonalen Linien, um die natiirlichen Gestalten
der Muskeln zu simulieren. Rationale B-Splines werden weithin im geometrischen
Modellieren verwendet und stellen einen anndhernden Spline dar. Der Grad des
polynomiellen Splines ist unabhéngig von der Anzahl der Kontrollpunkte, und die

Kurve kann durch Anderungen der Kontrollpunkte lokal kontrolliert werden.

Ein B-Spline 3. Grades wird wie folgt definiert:
C(u) = ZNi,?)(U)B (4.17)
=0

{P;} reprisentieren die Kontrollpunkte. Mit {N;3(u)} wird die zugrunde liegen-
de Basisfunktion des B-Spline dritten Grades beschrieben. u gibt die Position des
Querschnitts relativ zur Control Axial Curve an. Anhand von u ist es moglich, die

globalen Koordinaten des Querschnitts zu ermitteln.

Die Koordinaten der Kontrollpunkte werden durch ein lokales Koordinatensystem
des anhdngenden Knotens ausgedriickt. Kontrollpunkte konnen mehrere unterschied-

liche Knochen umspannen.
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Control Cross-Section

Um die duBlere Kontur und Grofle des Muskelmodells zu definieren, welche durch
einen geschlossenen B-Spline 3. Grades modelliert sind, benutzt man die Control
Cross-Section. Das Vorgehen wird in zwei Phasen eingeteilt: Zunéchst werden Po-
sition und Richtung des Querschnitts relativ zur Kontrollachse bestimmt. Danach
erfolgt die Bestimmung der Gestalt des Querschnitts durch die auf Grundlage der
CT bestimmten Kontrollpunkte.

Der Parameter u kann Werte von 0 bis 1 annehmen und dient dazu, die Position des
Querschnitts im axialen Raum anzugeben, wobei 0 den Anfang und 1 das Ende des
Muskels angibt. Dies geschieht in drei Schritten:

1. Finden eines Knotenbereichs, in dem u liegt

2. Berechnen der Basisfunktion N; 3(u) (nicht null)

3. Multiplizieren der Werte der Basisfunktion mit den entsprechenden Kontroll-

punkten

Der Richtungsvektor des Querschnitts verliduft parallel zur ersten Ableitung der

axialen Kurve am Schnittpunkt w.

Control Cross-Section

Abbildung 4.12.: Konstruktion der Control Cross-Section [LJtZq03]

n + 1 gibt die Anzahl der Kontrollpunkte des Querschnitts an. Vom Schnittpunkt
aus werden n + 1 gleichméfig auf dem Querschnitt verteilte strahlenformige (ra-

diale) Linien auf die axiale Kurve gezogen. Die Linge jeder radialen Linie R; wird
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entweder durch die CT-Scheiben der Muskeln oder durch den Modellierer festgelegt.
Die Kontrollpunkte P; liegen am Rande des Querschnitts und ergeben sich aus der
Konstruktion der Radiallinien R, (Abbildung |4.12)).

Die Verformung der Muskeln basiert auf einer axialen Deformation. Dazu sind zwei

Schritte notig:

1. Jeder Knoten des Objektes ist an einen der Kontrollpunkte P, der axialen

Kurve gebunden, seine lokalen Koordinaten werden berechnet.

2. Den verformten Knoten erhélt man, indem man das assoziierte lokale Koordi-
natensystem auf der deformierten Achse berechnet und die lokalen Koordina-

ten auf das globale Koordinatensystem transformiert.

In dem hier vorgestellten Muskelmodell miissen lediglich die Kontrollpunkte des

Querschnitts an den axialen Raum gebunden werden.
Simulation der Muskel-Deformation

In der Realitédt sorgt die Kontraktion der Muskeln dafiir, dass sich die Knochen,
die mit den Muskeln verbunden sind, zueinander heranziehen. Dadurch wird eine
rotatorische Bewegung um das entsprechende Gelenk erzeugt. Im Unterschied zur
Realitét erfolgt die Erzeugung von Bewegung im Muskelmodell wie folgt: Als erstes
werden die Gelenkwinkel bestimmt, danach die Lidnge und Position der Muskeln,
wobei zahlreiche Varianten méglich sind. Erst zum Schlufl wird die Deformation der

Muskeloberfliche entsprechend der Varianten erzeugt.

Durch die lokalen Koordinaten der Knochen ist die Position der Kontrollpunkte der
axialen Kurve gegeben. Die Bewegung der Knochen verursacht eine Verschiebung
und Deformation der entsprechenden axialen Kurven, womit man automatisch die
Deformation der Muskeln basierend auf der Bewegung des menschlichen Korpers

erhalt.

Deformation findet unter dem Kriterium der Volumenerhaltung statt, wozu die

Flidche des Querschnitts entsprechend angepafit werden muss.
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Darstellung der Muskeloberfliche

Den letzten Schritt der Muskelmodellierung bezeichnet das Rendering der Muskelo-
berflache, wobei die Oberflachen als bikubische NURBS-Oberfliache (NURBS: Non-
Uniform Rational Basis-Spline) dargestellt werden. Dies stellt eine parametrische
Oberfliche dar, von der mit nicht gleichférmigen, rationalen B-Spline-Kurven und
teilweise linearen Kurven Ausschnitte erstellt werden konnen. Durch die effiziente
Datenstruktur dient sie zur Speicherung, Manipulation und Analyse von komplexen
3D-Objekten. In unserem Fall ist die Muskeloberfliche von Bedeutung, die in ihrer
Kontur-Richtung geschlossen und in axialer Richtung offen ist |[LJtZq03].

4.1.7.2. Zweischichtiges Muskelmodell

Im Gegensatz zur Realitét ruft in diesem System eine Bewegung des Skeletts eine
muskuldre Deformation hervor [ATO1].

Der Muskel wird in zwei Schichten zerlegt, in das Skelett und in das Oberflachen-
Netz. Das Skelett wird durch die Wirkungslinien (action lines) der Muskeln definiert.

Ursprung

Ursprung Ansatzpunkt

Knochen 1 Knochen 3

Umlenkpunkt

Knochen 2

Abbildung 4.13.: Wirkungslinien des Muskels mit seinem Ursprung und Ansatz-

punkt (links: nach [Ned|, rechts: nach [GKBT98])

Die Wirkungslinien der Muskeln bezeichnen die durch einen Polygonzug angenéherte
imaginére Linie, entlang derer die Kraft erzeugt wird, die auf die Knochen ausgeiibt

wird. Die Wirkungslinien konnen iiber Umlenkpunkte verlaufen, welche Bereiche der
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Knochen darstellen, die die mechanischen Eigenschaften der Muskeln einschréanken.
Damit werden die Wirkungslinien an den Verlauf des Muskels angepasst (Abbildung
4.13]).

Das Oberflichennetz bildet ein Feder-Dampfer-System, welches lediglich als Defor-
mationstool genutzt wird, wie in Abbilung dargestellt ist. Die Steifigkeit der
Feder wird durch das Material bestimmt, das sie reprasentiert (Sehne, Weichteile).
Deformationen der Muskeloberfliche werden ausschliellich durch diese zugrunde lie-

genden Wirkungslinien gesteuert.

Abbildung 4.14.: Feder-Dampfer System mit Punktlast (nach [W6100])

Die Wirkungslinien unterliegen Einschrinkungen, so gibt es abstolende Kraftfelder,
die die gegenseitige Durchdringung verhindern, und anziehende Kraftfelder, welche

dazu beitragen, die Trajektorien der Wirkungslinien zu verbessern.
Lokale Frames

Die Position der Knoten der Wirkungslinien liefert Informationen dariiber, wie sich
das Oberflichennetz mit der Zeit ausdehnen oder zusammenziehen wird. Um der
Orientierung des Netzes folgen zu konnen, ist die Beobachtung jedes Knotens der

Wirkungslinien anhand lokaler Frames erforderlich.
Muskelnetz durch Parametrisierung

Eine Parametrisierung jedes Muskelknotens ist durch eine oder zwei Wirkungslinien
ermoglicht. Die Berechnung der Netz-Parametrisierung erfolgt in zwei Durchgéngen.
Als erstes wird jeder Knoten der Muskeloberfliche auf jede Wirkungslinie abgebildet.
Die Menge der Wirkungslinien wird nach dem jeweiligen Abstand zu jedem Knoten
sortiert. Im zweiten Durchgang wird der Einflussbereich jeder Wirkungslinie basie-
rend auf einem Entfernungskriterium konstruiert, wobei dieser Einfluflbereich durch
eine Untermenge verbundener Knoten repréasentiert wird. Damit ist die Parametri-

sierung des Knotens durch zwei Wirkungslinien sichergestellt.
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Die Abstdnde zu den Wirkungslinien werden berechnet, normalisiert und als Ge-
wichte gespeichert. Die Bewegung des Knotens wihrend der Animation erfolgt durch

einfache bilineare Interpolation.

Jeder Muskelbauch mufl drei Stadien mehrfach durchlaufen.

1. Zunéchst werden halbautomatisch die Wirkungslinien erzeugt. Dazu spezifi-
ziert der Benutzer mittels interaktivem Tool den Ursprung, den Ansatzpunkt
und die Anzahl der Gewebe- und Sehnensegmente des Muskels, woraufhin
automatisch eine Wirkungslinie mit einer Anzahl darauf liegender Knoten be-
stimmt wird. Die Steifigkeiten der Segmente werden ebenso automatisch fest-
gelegt. Eine Veranderung jedes Knoten auf der Wirkungslinie kann interaktiv
vorgenommen werden. Die Ruheldngen der Federn, mit deren Hilfe die Steifig-
keit von Segmenten dargestellt wird, werden berechnet, so dass die tatséchliche
Lange weit grofler ist als die berechnete Ruheldnge und gleichzeitig weiter-
hin ein Gleichgewicht an den Knoten an der entsprechenden Wirkungslinie
herrscht. Dies hat zur Folge, dass die Federn stets gestreckt bleiben und so-
mit fiir die natiirliche Spannung des Muskels sorgen. Auflerdem werden durch
gespannte Federn unkontrollierbare und ungewollte Spitzen entlang der Wir-

kungslinie vermieden.

2. Die Wirkungslinie wird in die geforderte Gestalt gebogen, indem Kraftfel-
der in ellipsoider Form hinzugefiigt werden. Diese Kraftfelder kénnen zwei
Zustdnde einnehmen, den radialen oder den orthogonalen Zustand. Fiir ein
radiales Kraftfeld gilt, dass der Knoten zum Zentrum des am néchsten gele-
genen Ellipsoiden angezogen wird, wohingegen bei orthogonalen Kraftfeldern

der Knoten zu dessen Projektion auf dem néchsten Ellipsoiden gezogen wird.

3. Abstoflende Kraftfelder werden positioniert, um Kollisionen zwischen Knochen
und Muskeln oder zwischen Muskeln zu verhindern. Die Positionierung von
Kraftfeldern auf Wirkungslinien und die Deformierung dieser Felder durch die
Wirkungslinien sorgen dafiir, dass eine Uberlagerung von Muskeln verhindert
wird. Dazu werden abstoflende ellipsoide Kraftfelder entlang einer oder mehre-
rer Wirkungslinien eines tiefen Muskels positioniert, deren Einflufl sich unmit-

telbar auf oberfliachlichere Muskeln auswirkt. Die gegenseitige Durchdringung
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von Muskeln wird durch eine sorgfiltige Bestimmung der Deformierung eines

jeden einzelnen Muskels reduziert.

Nach diesen drei Phasen ist der Muskel mit den Wirkungslinien in Ruhelage ver-
ankert. Ein Skalierungsfaktor ist fiir jeden Knoten auf den Wirkungslinien fiir iso-
metrische Kontraktion zu spezifizieren, um eine angemessene Skalierung des Netzes
um den Knoten im lokalen Frame zu erhalten. Die Skalierung jedes Netzknotens
wahrend der Animation resultiert aus der Kombination von isotonischer und iso-
metrischer Kontraktion der Wirkungslinien. Eine isotonische Kontraktion wird au-
tomatisch anhand der Langen&nderung der Wirkungslinien berechnet, wohingegen
eine isometrische Kontraktion als Aktivierungskurve fiir jede gegebene Bewegung

spezifiziert wird.

Beispielhafte Animationen sind unter [Mus| zu finden.

4.1.8. Ermiidungsmodelle

Bei der Aufrechterhaltung einer Kontraktion iiber einen lingeren Zeitraum hinweg
sind Ermiidungsvorgénge der Muskeln zu erwarten, die jedoch von den vorangehend
betrachteten Muskelmodellen nicht beriicksichtigt werden. Damit kénnen diese Mo-
delle fiir langere Zeitrdume keinen realistischen Verlauf der Kraftproduktion abbil-
den [LBY02]. Sowohl Wexler’s Ermiidungsmodell als auch das Dynamische Modell

nach Liu beriicksichtigen diese Erscheinungen.
Ermiidungsarten

Es gibt zwei Arten von Ermiidung, die psychologische und die physiologische Ermii-
dung [Vig04].

1. Psychologische Ermiidung

Psychologische Ermiidung kommt auf, wenn eine Aktion das Gehirn langweilt
oder ermiidet. Das Gehirn erlaubt dem Korper nicht ldnger, eine bestimmte

Aktion auszuiiben. Diese Art der Ermiidung wird hier nicht weiter betrachtet.



4 Muskelmodelle 47

2. Physiologische Ermiidung

Die physiologische Ermiidung resultiert aus einem Abfall der méglichen Kraft-

generierung iiber eine ldngere Zeit.

Innerhalb der physiologischen Ermiidung wird weiterhin eine Unterteilung in
die aerobe und die anaerobe Ermiidung vorgenommen. Die anaerobe Ermiidung
tritt bei besonders grofler Anstrengung unter Sauerstoffmangel auf, wobei der
Aufbau an Milchsdure verstarkt wird. Ist geniigend Sauerstoff vorhanden, kann
aerobe Ermiidung erfolgen. Diese resultiert aus einem Abbau der Sensitivitét
von Troponin gegeniiber Kalzium, was bedeutet, dass immer mehr Kalzium
zur Querbriickenbildung benotigt wird, weswegen die Muskeln erschopfen und
nicht langer auf Signale des Gehirns reagieren. Die anaerobe Art der Ermiidung

wird im Weiteren betrachtet.

Motorische Einheiten

Kraftproduktion und Bewegung erfolgen durch Kontraktion der Muskelfasern, die
durch Kommandos des Zentralen Nervensystems (ZNS) angeregt werden [LBY02].
Die grundlegende funktionelle Einheit des Muskels wird als motorische Einheit be-
zeichnet, welche aus Neuronen der quergestreiften Muskulatur (Motoneuronen) und
Muskelfasern besteht. Diese werden durch die Neuronen mit Kommandos aus dem
ZNS versorgt. Die Anzahl der motorischen Einheiten eines Muskels hédngt von seiner

Grofle und von der Funktion des Muskels ab.

Ein Kommando in Form eines elektrischen Impulses wird vom Gehirn zu den Moto-
neuronen und den Muskelfasern geleitet. Uberschreiten die Impulse einen bestimm-
ten Schwellwert, so werden Aktionspotentiale weitergegeben, dies fithrt zu einer
Kontraktion der Muskelfasern der entsprechenden motorischen Einheit und damit
zur Aktivierung dieser Einheit. Fiir eine spezielle Bewegung ist die Aktivierung
mehrerer motorischer Einheiten oder einer Gruppe von Muskeln nétig, wobei da-
von ausgegangen wird, dass sich alle Muskelfasern einer motorischen Einheit bei

Aktivierung gleich verhalten.

Eine Generierung und Aufrechterhaltung von Kraft wird durch eine allméhliche

Verstarkung der motorischen Einheiten erreicht. H&lt die Muskelkontraktion {iber
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einen léngeren Zeitraum an, so setzt nach einer bestimmten Zeit Ermiidung ein,
welche sich als Faktoren wie einer unzureichenden Versorgung der Muskeln mit
Sauerstoff und Glykogen und einem erhéhten Milchsdureanteil in Blut und Mus-
kel darstellt. Die Ermiidung hat zur Folge, dass die Schwelle fiir die Weitergabe
der Aktionspotentiale steigt. Treten bei einigen Einheiten Ermiidungserscheinun-
gen auf, so gleichen andere Einheiten dies soweit wie moglich aus, wahrend sich
die geschwichten Einheiten erholen. Hélt die Ermiidung weiter an, kann ein kriti-
scher Punkt erreicht werden, es resultiert komplette Ermiidung, und die Aufgabe

der Kraftgenerierung oder Bewegung kann nicht fortgesetzt werden.

Die motorischen Einheiten, die in eine Aufgabe involviert sind, kénnen drei Zustédnde

annehmen. Sie sind entweder im Ruhezustand, aktiviert oder ermiidet.

Des weiteren werden die motorischen Einheiten in drei Typen eingeteilt. Diese sind
klassifiziert durch die kontraktilen und metabolischen Eigenschaften der Muskel-
fasern, die sie stimulieren. Zu den Charakteristika der Muskelzuckungen gehoren
Kraft und Verkiirzungsgeschwindigkeit, auflerdem sind Spannungscharakteristika

und Ermiidbarkeit von Bedeutung.

e Typl

Zu den motorischen Einheiten von Typ I zéhlen die langsam zuckenden mo-
torischen Einheiten. Deren Kontraktionsgeschwindigkeit ist gering, ebenso die
Kraftgenerierung. Wahrend der Kontraktion ermiiden sie sehr langsam oder

gar nicht.

o Typ Ila

Diese motorischen Einheiten zucken relativ schnell und sind zu mittelmafiger
Kraftproduktion fiahig. Gleichzeitig besitzen sie eine grofle Widerstandskraft
gegeniiber Ermiidungserscheinungen. Sie liegen zwischen den beiden anderen

Typen.

e Typ IIb

Schnell zuckende motorische Einheiten gehoren zu Typ IIb. Sie besitzen hohe
Kraftkapazititen, sind jedoch schnell ermiidbar. Somit produzieren sie schnell

grofe Kraft, konnen diese allerdings nicht lange aufrecht erhalten.



4 Muskelmodelle 49

Erfolgt eine geringe Anregung durch das Gehirn, so werden lediglich die langsam
zuckenden motorischen Einheiten von Typ I mit einer geringen Aktivierungsschwelle
angeregt. Wird groflere Kraft benotigt, so wirkt die Anregung auf alle drei Typen,
wobei zunéchst die motorischen Einheiten von Typ I angesprochen werden, dann

die von Typ ITa und zuletzt die Einheiten von Typ IIb.

Im Folgenden werden zwei Ermiidungsmodelle erldutert, zundchst Wexler’s Ermii-

dungsmodell und abschliefend das Dynamische Modell nach Liu.

4.1.8.1. Wexlers Ermiidungsmodell

Die Grundlage zu Wexlers Ermiidungsmodell bildet das mathematische Modell nach
Hill [Vig04], welches in Kapitel bereits erldutert wurde. Um eine grofiere Rea-
litdtsndhe der Aussagen zu erreichen, beinhaltet es als Erweiterung die Sehnenver-
bindung und den Winkel zwischen Muskel und Sehne am entsprechenden Verbin-
dungspunkt, welcher als Pennationswinkel « bezeichnet wird. Sehnen stellen den Teil
des Muskels dar, mit dem dieser mit dem Knochen verbunden ist. Das modifizierte
Hillsche Modell ist in Abbildung dargestellt.

l.\ll’

|‘ It _l‘ 1,;€08 o "
< #+ *

Abbildung 4.15.: Hills Modell mit Sehnensteifigkeit k7 und Pennationswinkel «
[ZTS80]

Die entsprechenden Kraft-Langen-Geschwindigkeits-Beziehungen werden wie folgt
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aufgestellt:
dPp  kr ko cos(a)
dt ke cos(a) + krp

k
25 k] (4.18)
kMa

[UMT -

mit  kye = karcos(a) + (32) tan*(a)  und k= kpp + ksp

I

Pr gibt die Sehnenspannung an, kj; und kp die Steifigkeit von Muskel und Sehne
und kpg und kgg die der parallelen und seriellen elastischen Elemente. [, bezeich-
net die Muskelldnge, a den Winkel zwischen dem Muskel und der Sehne. Die Ge-
schwindigkeiten von Sehne und kontraktilem Element werden durch vy und veg

reprasentiert.

Die ersten Entwicklungen des Modells basieren auf Experimenten mit Ratten, spéter
wurden diese auf den Menschen iibertragen. Bei den in [Vig04] verwendeten Werten

geht es um solche, die von Ratten stammen.

Zur Entwicklung des mathematischen Modells wurden sowohl analytische als auch
experimentelle Methoden verwendet. Die analytischen Methoden dienen dazu, die
physiologischen Aspekte der Muskeln zu modellieren. Bei den experimentellen Me-
thoden werden elektrische Stimuli zur Aktivierung der Muskeln verwendet, indem
ein externer elektrischer Impuls auf den Muskel ausgeiibt wird, dieser verursacht

Kontraktion und Kraftgenerierung.
Kontraktion

Die Kontraktion besteht laut [Vig04] aus drei unterschiedlichen physiologischen Tei-
len, und zwar aus der Kalziumabgabe und -Ansammlung durch das SR, aus der
Bindung und Losung von Kalzium und Troponin und aus den Mechanismen der

Kraftgenerierung.

1. Kalziumabgabe und -Ansammlung durch das SR

Die elektrische Stimulation bewirkt einen Kalziumflufl vom SR ins Sarkoplas-
ma (SP), genauer ins Cytoplasma der Muskelzelle, welches das Zentrum des
Muskels darstellt. Von dort wird es durch C'a*"-Adenosintriphosphatase (ATP-
ase - ATP zerlegendes Enzym) zuriick ins SR gepumpt.
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Durch Ausbalancieren der Kalziumabgabe- und Kalziumansammlungsrate kann
man den Kalziumflul J in Abhiingigkeit von der Konzentration der Ca?*-
ATPase-Ansammlung im SR (kg) und der Permeabilitéit der SR-Membran (k)

berechnen.

2. Bindung und Lésung von Kalzium und Troponin

Sobald Kalzium ins SP gelost wird, reagiert es mit Troponin (7},), um einen
Kalzium-Troponin-Komplex zu bilden (T, ). Durch diese Bindung mit Troponin
wird die Querbriickenbindung von Myosin- und Aktinfilamenten ermoglicht
[SA].Es lauft folgende Reaktion ab [Vig04]:

20 + T, & T, (4.19)

ki1 und ko sind die Vorwérts- und Riickwértsraten, mit denen die Kalzium-

Troponinverbindungen erzeugt und wieder gebrochen werden.

Aus der in aufgefithrten Reaktion ergibt sich folgende Gleichung des Kal-

ziumstroms ins SP:

A0 )se — ok (ca By + k(T
— 2k [T)[Ca* T§p
+ k[Ca*t)sp — (k + ko)[Ca®t]sp (4.20)
wobei gilt:
[To) = [To] + T3]

Der Kalzium-Troponin-Bindungsprozess der Reaktion wird dargestellt als:

d[T,]

o = h[T[Ca™ 5p — (ki [Ca™ T + ko)1) (4.21)

3. Mechanismen der Kraftgenerierung

Die Verbindung von Kalzium und Troponin wirkt sich auf die Verschiebung der
Querbriicken aus, womit eine direkte Beziehung zur Kraftgenerierung besteht.
Die durch den Muskel generierte Kraft wird wie in Abbildung dargestellt
anhand einer Feder-Dampfer-Motor-Reihe modelliert. Der Dampfer représen-
tiert den viskosen Widerstand der kontraktilen Elemente und des Bindegewe-
bes, die Feder stellt den sehnenartigen Anteil und die Komponenten des seriel-

len elastischen Elementes des Muskels dar. Fiir die Abbildung der kontraktilen
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Komponenten oder des Ubereinandergleitens der Aktin- und Myosinfilamente

der Muskelfasern ist der Motor zusténdig.

Feder Dampfer Motor

X l

LS

Abbildung 4.16.: Mechanisches Modell zur Kraftgenerierung (nach [Vig04])

Die Komplexitiat des Modells ist abhéngig von der Anzahl parallel oder seriell
geschalteter Federn und Dampfer.

Die Kraft Fj, die im Dampfer ausgeiibt wird, berechnet sich aus:

dx
F,=bV,,— — 4.22

wobei b der Dampfungskoeffizient ist, x die Lange der Feder und V,, die kon-
traktile Geschwindigkeit des Motors, welche gegeben ist durch:

Vo = B [T,] (1 - me> (4.23)

B ist eine Verhéltniskonstante, F), stellt die maximale Motorkraft dar. Die

Federkraft berechnet sich aus
F.=K- -z (4.24)

wobei K die Federkonstante bezeichnet.

Zur Berechnung der Kraft wird folgende Differentialgleichung aufgestellt:

E_ A <1_ F) N (4.25)

dt Fm T1+T2%

A bezeichnet eine Konstante, die sich aus der Federkonstante K multipliziert
mit B ergibt. 71 stellt eine Zeitkonstante dar, zu der keine Querbriickenverbin-
dungen vorhanden sind, und 7 steht fiir die zusétzliche Reibung, die aufgrund

der chemischen Querbriickenverbindungen herrscht.
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Bestimmung der Parameterwerte

Die Gleichungen [4.20] [£.21] und [£.25] liefern die Kraftdynamiken des Muskels. Zur

Berechnung der generierten Kraft sind damit neun Parameter nétig, diese sind

die Konzentration der C'a?T-ATPase-Ansammlung im SR (ko), die Vorwiirts- und
Riickwértsraten, dem denen die Kalzium-Troponinverbindungen erzeugt und wieder
gebrochen werden (ky, ks), Tp, die Proportionalitdtskonstante (A), die zusétzliche
Reibung aufgrund der chemischen Querbriickenverbindungen (73), die maximale Mo-
torkraft (F),), die Zeitkonstante, zu der keine Querbriicken vorhanden sind (71) und
die Permeabilitdt der SR-Membran an Kalziumionen bei offenen Kalziumkanélen
(k). Die freie Kalziumkonzentration im SR ist auf 0,001 festgesetzt. Die Bestim-

mung dieser Parameter erfolgt durch Experimente an Ratten.

Ermiidung

Die Kalziumkinetiken der Muskeln werden durch die Gleichungen [4.20] und [£.21
dargestellt [WDBMO97]. Um eine Voraussage einer auftretenden Muskelermiidung

zu realisieren, werden diese Gleichungen zunéchst vereinfacht. Dies geschieht durch
Reduzierung zu einer Differentialgleichung und einer algebraischen Gleichung. Die

Differentialgleichung sieht wie folgt aus:

dC_N: L ZRiexp (—t_ti) _ Oy (4.26)
i=1

dt T, T, Te

Sie bezeichnet die Dynamiken des normalisierten Betrags des Kalzium-Troponin-
Komplexes, C. Die algebraische Gleichung berechnet die nichtlineare Kal-
ziumfreigabe oder -Ansammlung im Muskel, wenn zwei nahe beieinanderliegende
Impulse als Stimulation wirken.

Ri=1+(Ry—1)exp (—%) (4.27)
Wird die Zeit zwischen zwei Impulsen erhoht, so fallt die Konzentration an Kalzium
ab, das in den Muskeln bleibt. Ist die Zeitspanne zwischen zwei Impulsen grof3, gilt

R; =~ 1, wird jedoch ein Impuls direkt von einem anderen gefolgt, dann ist R; ~ Rj.

Aus den Gleichungen [£.25] [4.26] und [£.27] ergibt sich die neue folgende Differential-
gleichung der Kraftgenerierung:
dF Cn F

At ky+COv T+ —kMC;NCN

(4.28)
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Ermiidungsgleichungen

Bei auftretender Ermiidung eines Muskels veréndern sich die Parameter A, Ry und
T.. A stellt einen Skalierungsfaktor dar, Ry gibt die Hohe der Steigung des norma-
lisierten Betrags des Kalzium-Troponin-Komplexes C'y aufgrund der anliegenden
Stimulifolge an, und 7. ist eine Zeitkonstante, die das Steigen und Fallen von Cy

kontrolliert.

Die Rate und Hohe der Ermiidung beziehen sich hierbei auf das Kraft-Zeit-Integral
der Muskeln als Antwort auf die Folge, die die Ermiidung hervorruft. Somit wird die

momentan erzeugte Kraft als treibende Funktion des Ermiidungsmodells verwendet.
Die Berechnungen der Parameter sind in [Vig04] beschrieben.
Bestimmung der experimentellen Daten

Die Bestimmung der experimentellen Daten erfolgte bisher lediglich fiir den mensch-
lichen Quadrizeps. Hierzu wurden gesunde Menschen an verschiedenen Tagen an
einen Dynamometer (Kraftmesser) angeschlossen, wobei deren Hiifte um 75 Grad
und die Knie um 90 Grad gebeugt sein mussten. An der Vorderseite der Beine
wurden zwei stimulierende Elektrodenkontakte angebracht, womit eine Messung der
maximalen willkiirlichen isometrischen Kraft mit anschlieSender Speicherung der
Kraftdaten durchgefithrt werden konnte. Somit war die Moglichkeit gegeben, ei-
ne Stimulation anzulegen, die einen bestimmten Prozentsatz der zu generierenden
Kraft erzeugte. Durch Bildung von Durchschnittswerten kéonnen diese Daten zur

Parametrisierung und zum Testen des Ermiidungsmodells verwendet werden.
Kraftentwicklung und Kalziumkonzentration

In Abhéngigkeit von der anliegenden Stimulationsfolge treten Verdanderungen beziig-
lich der Kraftgenerierung auf. Liegt eine langsame Folge an, wird eine entsprechend
geringere maximale Kraft generiert. Dafiir erfolgt ein geringerer Krafteabfall durch

Ermiidung als bei schnell aufeinanderfolgenden Impulsen.

Durch eine Stimulation durch das Gehirn kann keine vollstdndige Ermiidung des
Muskels erfolgen, stattdessen wird die Arbeit auf andere unterstiitzende Muskeln
verteilt, oder die Weitergabe von Erregungsimpulse wird abgebrochen, was man

unter psychologischer Ermiidung versteht.
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In Abbildung[4.17)ist der Zusammenhang von Kraftentwicklung und Kalziumkonzen-
tration bei Wexlers Ermiidungsmodell dargestellt. Die Kalziumrate steigt zunéchst
kontinuierlich an, bis der Muskel komplett ermiidet ist. In diesem Zustand ist die
generierte Kraft nicht null. Der Grund hierfiir sind die ermiidungsresistenten mo-
torischen Einheiten von Typ I, die nur eine geringe Kraft generieren. Sie ermiiden
niemals, weswegen so lange eine sichtbare Kraftgenerierung erfolgt, bis die externe

Stimulation komplett aussetzt.
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Abbildung 4.17.: Zusammenhang von Kraftentwicklung und Kalziumkonzentration
bei Wexlers Ermiidungsmodell des menschlichen Quadrizeps (nach
[Vig04])

4.1.8.2. Dynamisches Modell nach Liu

Oftmals sind bei Modellen viele physiologische und biomechanische Parameter zu
bestimmen [LBY02]. Mit Hilfe des Dynamischen Modells nach Liu aus dem Jahre
2002 kann die Muskelkraft iiber ldngere Zeitperioden hinweg vorhergesagt werden,
wahrend sich die motorischen Einheiten den Prozessen der Aktivierung, Ermiidung
und Erholung zu unterzichen haben. Dieses Dynamische Modell beruht auf den
Grundlagen der biophysikalischen Prinzipien der Muskelkraftgenerierung bei Deh-

nung unter willkiirlicher Anregung durch das Gehirn.

Die Basisform des Modells besitzt drei Parameter und eine Eingangsvariable, die

beispielsweise die Anregung durch das Gehirn darstellt, welche als B (brain effort)
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bezeichnet wird. Diese ist experimentell bestimmbar und durch elektrische Stimu-
lierung simulierbar. Sie sorgt fiir eine direkte Beziehung zwischen den Muskeln und

dem Gehirn. Die drei Parameter sind:

e Ermiidungsfaktor F (Fatigue)
e Erholungsfaktor R (Recovery)

e Anzahl motorischer Einheiten Mj (oder dquivalent die echte maximal gene-
rierte Kraft Up)

Diese sind anhand der experimentellen Kraftdaten direkt bestimmbar. Durch die
biophysikalische Abbildung und die geringe Anzahl an Parametern ist das Modell
fiir Datenanpassung (data fitting) und allgemeine Anwendungen geeignet und liefert
den theoretischen Rahmen fiir ein besseres Verstindnis der Aktivierung, Ermiidung

und Erholung motorischer Einheiten.

Fiir dieses Modell wird zunéchst als Vereinfachung von motorischen Einheiten eines

einzigen Typen ausgegangen.
Vereinfachung des Modells

Als M, wird die Anzahl motorischer Einheiten in einem Muskel oder einer Muskel-
gruppe bezeichnet. Die ruhenden und somit noch nicht aktivierten Einheiten werden
unter M, gefiihrt (uc - unchanged). My ist die Anzahl aktivierter und Mz die An-

zahl ermiideter motorischer Einheiten.
[-Effekt

Die treibende Kraft, die die Aktivierung der Muskeln hervorruft, wird als B be-
zeichnet und représentiert die Rate, mit der die Einheiten stimuliert werden und in
den aktiven Zustand gelangen. 3 in Gleichung beschreibt das Verhéltnis von

Anregung zu Ermiidung und bestimmt den maximal moglichen Aktivierungsgrad.
B =DB/F (4.29)

Je groBler 3 bei gleichbleibendem F ist, desto mehr motorische Einheiten sind akti-
viert, wie aus Abbildung ersichtlich.
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Abbildung 4.18.: g-Effekt (nach [LBY02])

Je grofler die Anregung durch das Gehirn bei unverdndertem F ist, desto grofer
ist G, desto mehr motorische Einheiten sind aktiviert und desto grofler ist der Ak-
tivierungslevel. Aulerdem ist die Anstiegszeit fiir ein grofles 3 geringer, allerdings

ermiiden die motorischen Einheiten schneller als bei kleinerem f.
~v-Effekt

~ steht fiir das Verhéltnis von Erholung zu Ermiidung und gibt die Geschwindigkeit
der Erholung der motorischen Einheiten relativ zur Ermiidung an. Es berechnet sich
wie folgt:

v=R/F (4.30)

Je grofler der Erholungseffekt, desto gréfier ist v und desto langsamer ermiidet der
Muskel. v bestimmt somit den restlichen Aktivierungslevel des Muskels, der umso

hoher ist, je grofler - ist.

Fiir v gilt, dass ein grofies R eine schnellere Erholung und damit einen hoheren

restlichen Aktivierungsgrad bewirkt.
F-Effekt

F bestimmt den Ermiidungsfaktor und steht fiir die Rate, mit der die aktivierten
Muskeln in den Ermiidungszustand wechseln. Ein grofleres F fithrt dementsprechend
zu einem groferen Ermiidungseffekt, wie in Abbildung ersichtlich ist. Aulerdem

ermiidet ein Muskel umso schneller, je schneller er aktiviert wird.
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Abbildung 4.19.: y-Effekt (nach [LBY02])

In F sind sowohl die echten Ermiidungseffekte als auch ermiidungsédhnliche Effekte

enthalten. Diese kénnen die frithzeitige Ermiidung der Muskeln hervorrufen, z. B.

eine unbequeme Haltung oder eine durch die Umgebung verursachte Unruhe. Emp-

findungen von Beschwerden wie beispielsweise durch das harte Material des Geriites,

das gegriffen wird, werden ebenso zu den zusétzlichen Ermiidungsfaktoren gezéhlt.
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Abbildung 4.20.: F-Effekt (nach [LBY02])

Der Ermiidungsfaktor F ist von Person zu Person unterschiedlich. Ein kleines F

bezeichnet einen niedrigen Ermiidungseffekt, einen hoheren Aktivierungslevel, somit

ein grofleres § und einen hoheren restlichen Aktivierunglevel, also ebenso ein gréfleres

~. Weiterhin bewirkt es eine geringere Anstiegszeit, bis der Muskel maximal aktiviert

ist, und eine ldngere Zeit, wihrend der die Kraft ausgeiibt werden kann.
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Erholungsfaktor R

Der Erholungsfaktor R (Recovery) gibt die Rate an, mit der die ermiideten Einheiten
in den aktivierten Zustand iibergehen. Je grofler R ist, desto schneller erfolgt die
Erholung der ermiideten Einheiten und desto mehr Einheiten erholen sich. Er 1483t
sich unterteilen in die echten Erholungseffekte und &dhnlichen Effekte. Ein Faktor,
der den Erholungsprozess schneller macht als er sein sollte, ist z. B. die Anpassung
der Haltung oder eines Gelenks unter starken Ermiidungserscheinungen. Ahnliche
Effekte sind beispielsweise durch Kraftsensoren gemessene Kraftwerte, die aufgrund

von mechanischer Konstruktion verfélscht werden (z. B. durch Reibung).

Eine Differenzierung zwischen echten und &dhnlichen Effekten bzgl. Ermiidung und

Erholung ist notig, um die falschen Effekte herauszufiltern.

Es werden Gleichungen aufgestellt, die das dynamische Verhalten der motorischen
Einheiten unter Aktivierung, Ermiidung und Erholung beschreiben, deren Bedeu-
tung in Abbildung verdeutlicht werden.

dz;[A:B-Muc—}"-MA—FR-Mf (4.31)

%ZF-MA—R-MJE (4.32)

Myc(t) = Mo — Ma(t) — Mx(t) (4.33)
.

ermiidet
aktiviert

Me
i R
-
Ma
B'

M Ruhe

uc

Abbildung 4.21.: Zusammenhénge zwischen B, F, R und den Zustdnden der moto-
rischen Einheiten (nach [LBY02])
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Als Anfangsbedingung gilt:

M,.(t =0) = M,

Dies bedeutet, dass sich alle motorischen Einheiten im Ruhezustand befinden.

Bei maximaler Anregung durch das Gehirn und Aufrechterhaltung der maximalen

willkiirlichen Kontraktion gilt, dass B konstant ist, also B(t) = By = constant.

Es erfolgen Umformungen und Definitionen der Parameter in Form von Entspan-

nungszeiten:

1 1 1 1

—, Th==, Tr=—— T1Tg=— 4.34
FOoRT R OV F+R PTOB (4:34)

Hierbei steht T'r fiir die Entspannungszeit bei Ermiidung, T fiir selbige bei Erho-

Ty =

lung und T fiir die Entspannungszeit des Gehirns. 7% bezeichnet die durch den
Erholungseffekt modulierte Entspannungszeit bei Muskelermiidung. Durch Integra-
tion der Gleichungen und erhélt man folgende Gleichungen fiir die Anteile

der motorischen Einheiten zur Zeit t¢:

MA(t) —t ]. _ * ]. _ * _
N7 1_ /TB - 1_ t/TJ_— t/T]_-_ t/TB 435
M, ¢ 1+,y{ € }+—B_1_7{€ e Py (4.35)
Mj.'(t) 1 —t * 1 _ * _
= 1—e Ty - = fe7HTr _ o7t/Ts 4.36
S s B b )
M, (t _
Muct) _ —om (4.37)

My

Die Beziehungen M4 (t)/Moy, Mx(t)/My und M,.(t)/M; sind nach den Gleichungen
4.35| [4.36] und [4.37] von F, R und B abhéngig. Durch Umformung ergeben sich

nachfolgende Gleichungen:

Mat) R
My  F+R
1 FB o~ (FHR)t
(F+R)(B—-F—-TR)
B _
__BoR _m (4.38)



4 Muskelmodelle 61

MAt)  F
My — F+R
_ FB o (F+R)E
F+R)(B-F-R)
F —Bt
_ 4.
t e R (4.39)
Muc . MA(t) M]:(t) _ _—Bt
M, =1- M, — M, =e€ (4.40)

Die typischen Kurven von Ma(t), Mx(t) und M,.(t) sind in Abbildung zu sehen.
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Abbildung 4.22.: Kurven der Losungen des Basismodells (B, F, R konstant) (nach
[LBY02])

Kraftgenerierung

Vereinfacht 148t sich feststellen, dass eine aktivierte motorische Einheit eine feste
Kraft uy generiert. In der Entspannungszeit erfolgt keine Kraftausgabe. Die gesamte

generierte Kraft zur Zeit ¢ errechnet sich aus:

U(t) = uo - Ma(t) (4.41)

ma, mz, My sind durchschnittliche Antwortfunktionen der drei Gruppen der mo-

torischen Einheiten auf Stimulierungsimpulse:

ma(t) = %?, mg(t) =

(4.42)
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Auflerdem definieren wir

u(t) = = = ug - mal(t) (4.43)

oder
U(t) = My - u(t) = My - ug - ma(t) = Uy - ma(t) (4.44)

Es gilt Uy = ug - M.

u(t) stellt die durchschnittliche resultierende Kraft einer motorischen Einheit dar.
Die totale Kraft U(t) ist damit die Kraft einer motorischen Einheit u(¢) multipliziert
mit der Anzahl motorischer Einheiten My, wobei M, eine bestimmte Grofie besitzen

muss (ca. 100).

Durch Experimente bestimmbar sind B, F, R und M, oder dquivalent U, als ma-

ximale Kraft.

Als theoretische Funktion zur Datenanpassung gilt:

Uy -ma(t; B,F,R) (4.45)

Durch Datenanpassung erhélt man eine optimale Beschreibung von Daten anhand

einer mathematischen Funktion.

Fir t — oo gilt, dass die Ermiidungs- und Erholungsfaktoren die einzigen De-
terminanten der Grenzwerte sind. Ein Rauschen entsteht, da der Grenzwert nicht
allein Ermiidungs- und Erholungsfaktoren représentiert, sondern ebenso &hnliche

Ermiidungs- bzw. Erholungseffekte enthalten sind.

Zur Zeit t = T, erreicht die Aktivierung m,(t) den maximalen Wert m/}**, wobei

gilt
In(B-—R)—InF 1in(f—7)
T = = — 4.4
" B-F-R FpB-1-v (4.46)
und M T, 1
t="1,
ipas = Malt = Tn) (+ep(—(1+)NFT)) (447

My 144
T,, ist die Anstiegszeit und représentiert die Zeit, die bendtigt wird, um vom Ruhe-

zustand zur maximalen Aktivierungsintensitit zu gelangen.
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Entwickeltes Modell
Das entwickelte Modell dient dazu, die echte maximale Kraft zu verstehen.

AM bezeichnet den Unterschied zwischen der maximalen Anzahl aktivierter Einhei-
ten (M7 = M4 (t = T,,)) und der total verfiigharen Anzahl motorischer Einheiten
M. Es enthélt die motorischen Einheiten, die bereits ermiidet sind (Mz(t = T,,,)),
und die motorischen Einheiten, die noch nicht aktiviert wurden (M,.(t = T,,)).

Beide tragen nicht zur Kraftausgabe bei. Es gilt:

M,
AM = My — MP** = . —l—o”y (1 — exp (—% In(g — ”y)))
= Mzt ="Ty)+ My(t =Tp,) (4.48)

Die maximale Kraft U™** die unter willkiirlicher Aktivierung B zur Zeit t = T,

generiert wird, berechnet sich wie folgt:

Umax — uo_quna:t
U,Q'MO 1+’7
= ——— T (- 4.49
Ty 7+exp< 1 n(p 7)) (4.49)

Werden alle motorischen Einheiten zur selben Zeit aktiviert, so handelt es sich hier-

bei um die echte maximale generierte Kraft Uy = ug - M.

Die Kraft kann niemals den echten maximalen Wert erreichen, da aufgrund des
Ermiidungseffektes nie alle motorische Einheiten zur gleichen Zeit aktiviert sein
konnen. In der Zeit vor T,, nimmt die Anzahl aktivierter motorischer Einheiten
schnell zu, es findet keine Ermiidung statt. Zur Zeit T,, ist die maximale Anzahl
aktivierter motorischer Einheiten erreicht, der Ermiidungseffekt tritt ein. Damit fallt
die Anzahl motorischer Einheiten im Aktivierungszustand, die Aktivierung durch
das Gehirn bleibt allerdings maximal. U™ aus Gleichung wird erreicht, wobei
U™ um AU Kkleiner ist als U,.

Als Basis wird davon ausgegangen, dass eine finite Anregung durch das Gehirn

anliegt. Hierbei ist die echte maximale Kraft Uy nur dann erreichbar, wenn fiir
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gilt 6 = J—BE — 00, was unrealistisch ist. Daraus folgt, dass die echte maximale Kraft

nicht allein durch willkiirliche Belastung erreicht werden kann.

Zur Betrachtung der echten maximalen Kraft werden experimentelle Datenanpas-

sung und eine Bestimmung der Parameter durch dieses Modell moglich gemacht.
Generalisierung des Modells

Aufgrund von unterschiedlichen metabolischen Eigenschaften und den charakteristi-
schen Parametern F und R ist eine Modifikation des Modells nétig. Die Ermiidungs-
und Erholungsfaktoren werden wie folgt auf die drei Typen der motorischen Einhei-

ten aufgeteilt:
FO  Flla)  FUI%). Ermiidungsfaktoren der drei Typen motorischer Einheiten
R RUa) RUI): Erholungsfaktoren der drei Typen motorischer Einheiten

Es gilt:
F < Flle) << FUIb) (4.50)

F und R kann man zur Unterscheidung der Typen motorischer Einheiten verwen-
den. Bei Einheiten von Typ I sind F und R nahezu null. Einheiten von Typ Ila
besitzen eine relativ hohe Ermiidungsresistenz, sie ermiiden relativ langsam. Deswe-
gen kann der Ermiidungseffekt grofitenteils vom Erholungseffekt aufgehoben werden:
RUa) > F(le) Bei Typ IIb muss aufgrund der schnell auftretenden Ermiidung und
des geringen Ermiidungswiderstands der Ermiidungseffekt viel gréfler als der Erho-
lungseffekt sein, es gilt RU®) << FUI),

Die Anzahl motorischer Einheiten der drei Typen wird durch Mél), Ména) und Ménb)
gekennzeichnet. Des weiteren wird eine Unterteilung der drei Typen in drei weitere
Zustdnde vorgenommen, in den unverénderten Zustand Mé?, den Aktivierungszu-
stand MX) und den Ermiidungszustand Mg), wobei i = (I, Ila, 1Ib). M4, My und
M, in dem zuvor beschriebenen vereinfachten Modell bezeichnen jeweils die Sum-

men der entsprechenden Mengen der teilnehmenden Typen motorischer Einheiten.

Eine einzelne motorische Einheit jedes Typen hat eine feste einheitliche Kraftaus-

gabe, diese wird als u(()i) bezeichnet fiir ¢ = (I, I1a, I11b). Die Kraft, die unter einer
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speziellen Anregung B erzeugt wird, berechnet sich aus
Ut) =Y uy  MP(t) (4.51)

Die 3 Typen der motorischen Einheiten besitzen unterschiedliche Aktivierungs-
schwellen (threshold), die zu iiberschreiten sind, um Aktionspotentiale weiterzu-

leiten. Deren Beziehungen lauten:
7" < < I (4.52)
Da fiir die motorischen Einheiten von Typ I wie beschrieben gilt:

F~0und R~ 0,

erhalten wir unter Verwendung der Gleichungen [4.3§], 4.39] und [4.40f

I
M)

1
e MPW®
o ¢
MO

—0, —c (4.53)

Die Kraft, die durch diese motorischen Einheiten generiert wird, steigt monoton an.
Werden alle motorischen Einheiten in den Aktivierungszustand gebracht, wird die
maximale Kraft erzeugt. So lange die Belastung durch das Gehirn aufrecht erhalten

wird, bleibt die generierte Kraft auf dem maximalen Wert.

5 100% |
0
< 80% |
w MY 1)
8 60% |
Q
2
5 40%
©
E 0% | MO (g) MY (© =0
3
I 0% ‘ , i .
0 2 4 6 8 10

Zeit (willkiirliche Skala)

Abbildung 4.23.: Kurve der motorischen Einheiten von Typ I [LBY02]
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Eine mogliche Vereinfachung bildet die Integration der Ermiidungs- und Erholungs-
effekte aller drei Typen in einen gesamten Ermiidungs- und Erholungseffekt. Als
Ersatz fiir die 6 Parameter konnen der effektive Ermiidungs- und Erholungsfaktor
(F und R) verwendet werden, wobei diese aus den einzelnen Faktoren der drei Ty-
pen zusammengesetzt werden miissen. Die Gleichungen fiir den einfachen Typen
der motorischen Einheiten kénnen verwendet werden, und die Aufgabe der Daten-
anpassung wird stark vereinfacht. Durch die Datenanpassung erhéilt man effektive
Faktoren, somit konnen detaillierte Analysen durchgefiihrt werden, um die Beitrége
der unterschiedlichen Quellen (z. B. Typen der motorischen Einheiten, Rauschen...)

zu unterscheiden.
Zeitabhingige Betrachtung der Parameter

Die Anwendung des Modells auf Situationen mit zeitabhéngiger Anregung durch

das Gehirn ist noch nicht abgeschlossen und in Zukunft weiterhin zu bearbeiten.

Die Ermiidungs- und Erholungsfaktoren F und R sind nicht zeitabhéngig, solange
die Zeitspanne nicht zu lang ist und sich die Kondition des Subjektes wéhrend
dieser Zeitspanne nicht &ndert. Diese Faktoren werden beeintréchtigt durch Training,
eingeschrénkten Gebrauch (z. B. Ausfall von Muskeln aufgrund eines Bruchs) oder

medikamentose Behandlung wihrend einer kurzen Zeit.

Normalerweise nimmt F mit der Zeit zu (schnellere Ermiidung), wohingegen R
abnimmt (langsamere Erholung). Ausnahme hierfiir ist die Trainingszeit, wahrend

dieser Zeit verhélt sich die Entwicklung der Faktoren umgekehrt.

Mit dem Dynamischen Modell nach Liu werden wie beschrieben Ermiidungserschei-

nungen der Muskeln bei isometrischer Kontraktion einbezogen.

4.2. Klassifizierung der Muskelmodelle

Eine Einteilung der vorgestellten Muskelmodelle in verschiedene Klassen wird in
diesem Kapitel vorgenommen. Dabei wird unterschieden zwischen der Klassifizierung

nach Strukturtiefe, nach Ein- und Ausgangswerten und nach Anwendungsgebiet.
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4.2.1. Klassifizierung nach Strukturtiefe [Zah92]

Die vorgestellte Klassifizierung nach [Zah92] ist nicht eindeutig, und die Kategorien
schlieen sich nicht gegenseitig aus, dennoch liefert sie zumindest ein Geriist zur

Einteilung verschiedener Modelle.

Zunichst werden die Muskelmodelle in drei Klassen unterteilt, und zwar in mikrosko-
pische oder Cross-Bridge/Sarkomere-Modelle, in Fasermodelle und in makroskopi-
sche Modelle. Uberschneidungen und Vermischungen der Modelltypen sind méglich,
daher kann beispielsweise ein makroskopisches Modell mithilfe eines mikroskopischen

Modells dargestellt werden.

Muskelmodelle

Mikroskopische
Modelle
| Unkonventionell " Konventionell | | Fasermodelle |
Huxley
Makroskopische Modelle
| Hill-typisch ” Viskoelastisch ” Systemmodellel

Abbildung 4.24.: Klassifizierung von Muskelmodellen nach Strukturtiefe (nach
[Zah92])

4.2.1.1. Mikroskopische Modelle

Mikroskopische Modelle werden wie folgt aufgeteilt in unkonventionelle und konven-

tionelle Modelle, wobei diese sich gegenseitig iiberlappen koénnen.

e Konventionelle mikroskopische Modelle (Huxley-Typ)

Bei den konventionellen mikroskopischen Modellen handelt es sich um Huxley-
typische Modelle, denen die Cross-Bridge Theorie zugrunde liegt. Diese wurden
bereits in Kapitel ausfiihrlich erldutert.
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e Unkonventionelle mikroskopische Modelle

Mit den Huxley-typischen Modellen kénnen nicht alle Aspekte des Muskel-
verhaltens dargestellt werden. Deswegen sind weitere Modelle nétig, die sich
beziiglich der Annahmen von den konventionellen Modellen unterscheiden.
Aufgrund von fehlenden Beweisen gelten sie nicht als ernstzunehmende Al-

ternativen zu den Huxley-basierten Modellen.

4.2.1.2. Makroskopische Modelle

Innerhalb der makroskopischen Modelle unterscheidet man zwischen viskoelastischen

Modellen, Hill-basierten und Systemmodellen.

o Viskoelastische Modelle

Viskoelastische Modelle betrachten den Muskel als viskoelastisches Material.
Mit elektrischer Stimulation wird dieses Material von einem fliissigen /flielen-
den Zustand in einen starren viskosen Zustand iiberfiihrt. Diese Modelle waren
in den 20er und 30er Jahren populdr, 1938 jedoch wies Hill die viskoelasti-
sche Muskeltheorie aufgrund von Messungen der Hitzeentwicklung wéhrend

der Kontraktion zuriick.

Muskeln besitzen zwar einige viskoelastische Eigenschaften, diese sind aber
nicht die Hauptgriinde fiir das mechanische Muskelverhalten. Entspannungser-
scheinungen wie die kurzfristige Anderung der Muskelkrifte nach einem plétz-
lichen Verkiirzen oder Verlangern wurden frither auf die Muskelviskoelastizitét
zuriickgefithrt, heute sind sie als Anzeichen von chemischen Reaktionen zwi-
schen Aktin und Myosin zu verstehen. Trotz Hill’s Widerruf und der modernen
Cross-Bridge Theorie erschienen weiterhin viskoelastische Modelle in wissen-

schaftlicher Literatur.

Hill-basierte Modelle
Auf die Modelle nach Hill wurde bereits in Kapitel niher eingegangen.
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e Systemmodelle

Als Systemmodelle bezeichnet [Zah92] Black-Box-Modelle, deren Ziel es ist,
das Muskelverhalten unter passenden Einschriankungen vorherzusagen. Als die
einfachsten Modelle dieser Art sind die linearen von der Zeit unabhingigen

Modelle mit jeweils einer einzelnen Ein- und Ausgabe zu nennen.

4.2.1.3. Fasermodelle

Fasermodelle beziehen sich auf die Faserebene des Muskels, wobei die Ungleichméfig-
keit einer Faser in Betracht gezogen wird, welche einen wichtigen Aspekt fiir das ma-
kroskopische Verhalten von Muskeln darstellt. Hintereinander in einer Kette ange-
ordnete Sarkomere kénnen sich in ihrer Lange, im Aktivierungsgrad oder in anderen
Eigenschaften unterscheiden. Die Lénge der Sarkomere hat insofern Auswirkungen
auf das mechanische Verhalten, als dass bei Kiirzung die isometrische Spannung
steigt, bei Verlangerung fallt sie dementsprechend, wiahrend bei mittlerer Sarkome-
reldnge eine gleichbleibende Spannung anliegt. Zudem ist ein Sarkomer mit jeder
Lange durch eine Hill-typische Kraft-Geschwindigkeits-Beziehung charakterisiert.
Weiterhin kénnen die Sarkomere bei hoher Dehnung grofle d&uflere Kréfte aufneh-

men.

Fiir die in dieser Arbeit vorgestellten Muskelmodelle ergibt sich die in Tabelle
dargestellte Klassifizierung nach Strukturtiefe. Jedoch ist diese Einteilung nicht im-

mer eindeutig.

Mikroskopisches Modell Makroskopisches Modell

konventionell unkonventionell viskoelastisch Hill-basiert Systemmodelle Fasmodote
Hill J
Huxley J
Physiologisch J
Neuronales Netzwerk J
Distribution Moment J ¢
FEM-basiert J
Wexler J J J

Tabelle 4.1.: Mogliche Einordnung der vorgestellten Modelle in Kategorien nach

Strukturtiefe
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Das Anatomische, Zweischichtige und auch das Dynamische Modell nach Liu lassen
sich nicht in dieses Schema einteilen, da sie nicht zu den klassischen Muskelmodel-
len zéhlen, mit denen sich die Muskelkraftgenerierung eigensténdig berechnen 1af3t.
Das Anatomische und das Zweischichtige Modell realisieren eine graphische Dar-
stellung der Muskeln und deren Deformierungen, Liu’s Dynamisches Modell dient
lediglich der Bestimmung von Ermiidungserscheinungen. Eine Kombination mit den

klassischen Muskelmodellen ist moglich.

4.2.2. Klassifizierung nach Ein- und Ausgangswerten

Bevor niher auf die Klassifizierung nach Ein- und Ausgangswerten eingegangen wird,
ist eine Unterscheidung zwischen Parametern, Eingangsgrofien, Systemzustinden

und Ausgangsgrofien zu treffen.

Als Parameter sind in diesem Fall bestimmte Eigenschaften zu verstehen, wie bei-
spielsweise die maximal generierbare Kraft oder die Muskellinge im Ruhezustand.
Es wird weiterhin unterschieden zwischen freien und festen Parametern. Freie Pa-
rameter sind solche, die sich von Muskel zu Muskel unterscheiden koénnen (z. B.
Muskelldnge bei Dehnung), wohingegen die festen Parameter fiir alle Muskeln gleich
sind (beispielsweise die Permeabilitit der Membran der Kalziumkanéle gegeniiber

Kalziumionen).

Aus Eingangsgrofien werden interne Systemzustéinde berechnet, z. B. die Kalzium-
konzentration. Die Werte der Systemzustdnde dienen der Ermittlung der Ausgangs-

grofen des Modells.
Hill’sches Muskelmodell

Abbildung[4.25|stellt das Schema der Hillschen Modellierung dar. Die ntigen Einga-
bewerte sind hierbei die durch Stimulationsimpulse hervorgerufene Aktivierungsin-
tensitdt U und die Gelenkwinkel 6;. Als Ausgabe liefert das Modell unter Berticksich-
tigung der Muskel-Gelenk-Geometrie (muscle joint geometry - MJG) das Moment

und somit die generierte Muskelkraft.
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Abbildung 4.25.: Schematische Modellierung nach Hill [RFA99]

Huxley-basiertes Muskelmodell

Durch Stimulationsimpulse werden Aktionspotentiale weitergegeben. Diese sorgen
fiir eine Freisetzung und Wiederansammlung von Kalziumionen im SR. Durch Kal-
ziumionen, die in das Zentrum des Muskels flielen, wird Troponin gebunden, wor-
aufhin eine Querbriickenbindung durch die Aktin- und Myosinfilamente ermoglicht

wird. Es folgt Kontraktion und einhergehende Kraftgenerierung.

Als Ausgabe wird aus den eingehenden Stimulationsfrequenzen die erzeugbare Mus-
kelkraft berechnet.

Physiologisch basiertes Modell

Wie in Abbildung zu erkennen ist, gehen auch hier Stimulationsimpulse in das
physiologisch basierte Modell ein. Diese sorgen im ersten Untermodell, dem Ner-
venmodell, bei Uberschreitung eines Schwellwertes fiir die Weitergabe von Akti-
onspotentialen an das T-Tubulus-Depolarisations-Modell. Hier werden die Depo-
larisierungen v, zum Zeitpunkt ¢ berechnet. Die freigegebene und angesammelte
Kalziumionenkonzentration wird im entsprechenden Dynamikmodell fiir Freigabe
und Ansammlung von Kalziumionen berechnet und an das Kontraktionsdynamik-
modell zur Berechnung der Kraft, die vom kontraktilen Element C'E’ generiert wird,
weitergegeben. Faserlange und Fasergeschwindigkeit miissen des weiteren bekannt

sein.
Neuronales Netzwerk Muskelmodell

Eingangswerte des Neuronalen Netzwerk Muskelmodells sind wie in Abbildung[4.9]zu

sehen die Muskelaktivierungsintensitiat der verschiedenen Muskeln, auflerdem deren
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Gelenkwinkel. Als Ausgang wird daraus das Moment berechnet, das auf dem Gelenk

wirkt.
Distribution Moment Modell

Dem Distribution Moment Modell geht die Stimulation zu einem bestimmten Zeit-
punkt als Aktivierungsfaktor r ein, dieser stellt eine Funktion der sarkoplasmatisch
freien Kalziumkonzentration dar. Die Stimulation wirkt entweder auf einzelnen Mus-
kelfasern, auf Bewegungseinheiten oder auf kiinstlich stimulierten ganzen Muskeln.
Sie dient der Berechnung der Verteilung der Momente je nach Verbundldnge der

Querbriicken.
FEM-basiertes Muskelmodell

Grundlage fiir das FEM-basierte Muskelmodell stellt ein System dar, welches in
Finite Elemente eingeteilt wird, wobei die Gittergenerierung auch Teil des Verfahrens
sein kann. Sowohl Parameter als auch die auf das System wirkende Kraft dienen als
Eingabegroflen. Daraus wird ein aufgrund der wirkenden Kraft verformtes System

entwickelt.
Anatomisches Modell

Die Kontrollpunkte P;, die Anzeige des Querschnitts relativ zur Control Axial Cur-
ve u und die Basisfunktion in Form eines B-Splines dritten Grades werden zur Be-
rechnung der Control Axial Curve bendétigt, somit werden die Lénge, Position und
Richtung des Muskels bestimmt. Aus Position und Richtung des Querschnitts re-
lativ zur Kontrollachse und aus den entsprechenden Kontrollpunkten 148t sich die
Gestalt des Querschnitts bestimmen, also die Control Cross Section und somit die

Kontur und Grofie der Muskeln.

Zur Muskeldeformierung werden die Gelenkwinkel benétigt. Daraus werden Vari-
anten von Muskelldinge und -Position bestimmt. Zuletzt berechnet sich beziiglich
dieser Varianten die Deformation der Muskeloberfliche unter Beriicksichtigung der

Volumenerhaltung.

Nicht die Stimulationsimpulse an sich, sondern die Auswirkungen der Kontraktion

aufgrund der Impulse gehen in das Modell ein.
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Zweischichtiges Modell

Die Kontrollpunkte, welche die Wirkungslinien definieren, gehen in das Zweischich-
tige Modell ein. Daraus wird die Muskeloberfliche bzw. eine Deformierung der Mus-

keloberflache bestimmt.
Wexlers Ermiidungsmodell

Fiir Wexlers Ermiidungsmodell sind neun Parameter notig, wobei die Bestimmung
dieser Parameter durch Experimente an Ratten erfolgt. Anhand einer eingehen-
den Stimulationsfolge werden die damit generierte Kraft und die Kalziumkonzen-
tration in den Muskeln in Abhéngigkeit von eventuell auftretender physiologischer

Ermiidung berechnet.

Dynamisches Modell nach Liu

Als Eingabe wirkt ein elektrischer Impuls B. Dieser kann entweder extern oder durch
das Gehirn ausgeiibt werden. Des weiteren besitzt das Modell drei Parameter, dies
sind ein Ermiidungsfaktor F', ein Erholungsfaktor R und die Anzahl motorischer
Einheiten M,. B, F und R sind experimentell bestimmbar. Ermittelt wird der An-
teil der aktivierten motorischen Einheiten, welche fiir die Muskelkraftgenerierung

verantwortlich sind.

Mit Ausnahme des FEM-basierten Muskelmodells bedienen sich alle anderen vor-
gestellten klassischen Muskelmodelle der Mehrkorpersysteme zur Modellierung von
Muskeleigenschaften. Als Eingabegrofien dienen hierbei stets Stimulierungsimpulse,
als Resultat wird die generierte Muskelkraft ausgegeben. Bei Modellen, die die FEM
als Grundlage nutzen, liegt zunéchst eine Struktur vor, in die eine Kraft eingeht.
Die neue verformte Struktur, die sich unter gegebener Krafteinwirkung mithilfe der

FEM berechnen 1a8t, wird als Ergebnis der Modellierung geliefert.

Somit erhalten wir folgende in Tabelle [4.2] dargestellte Klassifizierung:
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Mehrkorpersystem Finite Elemente Methode
Hill ,/
Huxley J
Physiologisch J
Neuronales Netzwerk J
Distribution Moment ¢
FEM-basiert J
Wexler ¢
Eingabe:] Reizung, Stimulation Parameter, Kraft
Ausgabe:| erzeugbare Muskelkraft verformte Struktur

Tabelle 4.2.: Klassifizierung der Modelle nach Ein- und Ausgabewerten

4.2.3. Klassifizierung nach Anwendungsart

Hill’sches Muskelmodell

Varianten des Hill’'schen Muskelmodells werden voraussichtlich zukiinftig in der ma-
kroskopischen Biomechanik verwendet. Obwohl keine von der Vorgeschichte abhéngi-
gen Effekte wie z. B. Ermiidung betrachtet werden, gilt das Modell nach Hill als
praktikabelstes Muskelmodell zur biomechanischen Simulation menschlicher Bewe-
gungen [NHOg].

Huxley-basiertes Muskelmodell

Fiir das Huxley-basierte Muskelmodell besteht aufgrund der mikroskopischen Sicht
und daraus resultierender Komplexitdt kaum Verwendung in der Bewegungssimula-

tion [NH9§|. Es gilt lediglich in Bezug auf Labor-Experimente als relativ glaubwiirdig.
Physiologisch basiertes Modell

Das vorgestellte Physiologisch basierte Modell stellt die grundlegenden internen Pro-
zesse der menschlichen Muskelkontraktion und interne Dynamiken der menschlichen
Bewegung dar [Dor9§|. Es wird als Werkzeug fiir das Design von Neuroprothesen

und deren Kontrollsysteme verwendet.

Als Neuroprothesen bezeichnet man Geriite, die Bewegungssignale (Functional Neu-
romuscular Stimulation - FNS) verwenden, die im Gehirn gelesen und direkt in Be-

wegung umgesetzt werden kénnen. Elektrische Signale werden auf Nerven angesetzt,
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um fehlende oder fehlerhafte Funktionen wiederherzustellen. Liegt eine Verletzung
vor, so werden die noch intakten Nerven unterhalb dieser Verletzung kiinstlich ak-

tiviert, was ein Wiedererlangen der verlorenen motorischen Fahigkeiten ermdglicht.

Die Diagnose und Bewertung von Bewegungsstorungen oder Krankheitserscheinun-
gen wird ermdglicht, des weiteren kann die Optimierung athletischer Leistungen

erreicht werden.
Neuronales Netzwerk Muskelmodell

Vergleichbar mit dem Hill’schen Muskelmodell wird das Neuronale Netzwerk Mus-
kelmodell zur Simulation menschlicher Bewegungen verwendet. Das erlernte Wissen
aus der Trainingsphase wird in den Gewichten iiber das gesamte Netz verteilt ge-
speichert. Dieser Vorgang wird als verteiltes Lernen bezeichnet. Mit jeder neuen

Anwendung des Netzwerkes findet ein kontinuierlicher Lernprozess statt.
Distribution Moment Modell

Das Distribution Moment Modell stellt eine Mischung zwischen dem Huxley- und
dem Hill-typischen Muskelmodell dar. Es wird verwendet fiir globale Dynamiken des

Bewegungsapparates.

Die DM-Approximation kann sich zu einem einfachen und exakten mathematischen
Muskelmodell entwickeln [Zah81]. Dies kann Verwendung finden in Studien der Ex-
tremitdtsdynamiken, Reflex-Funktionen und damit in Zusammenhang stehende Be-

reiche.
FEM-basiertes Muskelmodell

Das vorgestellte FEM-basierte Muskelmodell wird zur Simulation von Gesichtsaus-
driicken und Animation beliebiger Gesichter verwendet. Zum Gebrauch in Echtzeit-

systemen sind Vereinfachungen umzusetzen.
Anatomisches und Zweischichtiges Modell

Sowohl das Anatomische als auch das Zweischichtige Modell dient zur Simulation der
Muskeldeformation in Echtzeit. Anhand der durch CT und Laser-Scans erhaltenen
Daten liefern sie anatomische Korrektheit und stellen eine effektive Methode zur

Muskelmodellierung oder zur Modellierung anderer weicher Gewebe dar.
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Beide Modelle stiitzen sich auf rein geometrische Theorien. Die Muskeldeformierung

basiert auf den physikalischen Charakteristika der Menschen.

Diese Modelle kénnen dazu verwendet werden, eine bessere Anpassung der Parame-

ter anderer Muskelmodelle zu erzielen.
Wexlers Ermiidungsmodell

Die Simulation von Gewichthebeiibungen ist unter den Gesichtspunkten der genann-
ten Einschrinkungen maoglich. Als Beispiel hierfiir ist eine Beinstreck-Ubung mit
Gewicht in Abbildung dargestellt [Vig04]. In a) wird das Gewicht zunéchst an-
gehoben und in b) so lange wie moglich gehalten. Nach einiger Zeit tritt Ermiidung
ein, die Muskeln generieren weniger Kraft, und die Beine bewegen sich wieder in eine
vertikale Stellung zuriick. Je grofler die Last des Gewichtes ist, desto schneller tritt

Ermiidung ein und desto schneller bewegen sich die Beine zuriick in die vertikale

Position.

Muskel

I I
. Gewicht

Abbildung 4.26.: Beinstreck-Ubung mit Gewicht (nach [Vig04])

Es handelt sich um ein analytisches Modell und héngt somit nicht von experimen-
tellen Ergebnissen ab wie z. B. das Neuronale Netzwerk Modell, abgesehen von den

Methoden, die die eingehenden Parameter bestimmen.
Dynamisches Modell nach Liu

Die Zusammenhénge der Typen motorischer Einheiten mit Ermiidungs- und Erho-
lungseffekt konnen als quantitative Methoden dazu genutzt werden, um die Muskeln

zu differenzieren.

B wird dazu verwendet, um die maximal ausiibbare Kraft zu bestimmen [LBY02].
v beschreibt die abfallende Steigung der Aktivierungskurve. Je grofler v ist, desto
kleiner ist der Abfall der Aktivierungskurve.
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Unterschiedliche charakteristische Werte von 3 und v sind jungen, élteren, gesun-
den, kranken, trainierten und untrainierten Leute zugeordnet. Diese Werte konnen
dementsprechend als Anzeichen fiir klinische Diagnosen bestimmter Krankheiten

dienen.

Trainierten oder jungen Menschen ist ein kleinerer Ermiidungsfaktor zugeordnet, da
bei ihnen das Kommando fiir maximale Kontraktion starker ist als bei untrainierten,
dlteren oder kranken Menschen. Sie erhalten daher ein gréferes maximales 3, au-
Berdem ist ein grofleres v zu erwarten, da deren Muskeln fiir gewhnlich langsamer

ermiiden.

F und R gelten als Indikatoren des physischen Zustands eines Subjektes. Durch die
Bestimmung der Faktoren 14t sich beispielsweise die Effektivitdt von Anti-Aging-

und Trainingsprozeduren messen und bewerten.

Lediglich das Muskelmodell nach Hill sowie das Neuronale Netzwerk Modell konnen
zu einer Klasse von Anwendungsarten gezéihlt werden. Eine Klassifizierung der ande-
ren Modelle ist nicht moglich, da jedes Modell fiir ein bestimmtes Anwendungsgebiet

entwickelt wurde.

4.3. Bewertung der Modelle

Hill’sches Muskelmodell

Aufgrund ihrer einfachen Implementierung sind die Muskelmodelle nach Hill weit

verbreitet. Dennoch sind ihnen deutliche Grenzen gesetzt.

Die Hill’schen Muskelmodelle stellen nicht die Kontraktion eines einzelnen Muskels
dar, sondern konnen lediglich bestimmte Aspekte des Zusammenspiels von Mus-
keln und Korperteilen in Muskelsystemen liefern [Zah92]. Die Auswirkungen von
Langendnderung und Aktivierung beeinflussen sich gegenseitig, diese Beeinflussung

ist allerdings nur bedingt vorhersagbar [NH9S].
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Die Muskelmodelle nach Hill basieren auf einer begrenzten Menge experimentel-
ler Beobachtungen. Es handelt sich hierbei um isometrische, isotonische und iso-
kinetische Kontraktionen, wobei im Normalfall eine maximale Aktivierung ange-
legt ist [NHOS8]. Sobald Abweichungen von den standardméfigen Bedingungen auf-
treten, kann nicht davon ausgegangen werden, dass die viskoelastischen Theorien
beziiglich der CE der Realitdt entsprechen. Weiterhin sind nach [NH98] funda-
mentale Annahmen und Voraussetzungen wie beispielsweise die Kraft-Léngen- und

Kraft-Geschwindigkeits-Beziehungen experimentell nicht bewiesen.

Effekte, die aus vorangehenden Ereignissen oder Gegebenheiten resultieren, konnen
mit diesem Modell nicht betrachtet werden [NH9S].

Es besteht zur einen Hélfte aus mechanischen Komponenten (PE, SE), zur anderen
Hilfte aus empirischen (C'E), daher wird es auch als semianalytisches Modell be-
zeichnet. Somit ist nicht ausgeschlossen, dass die C'E einen Zustand annimmt, der

in den bisherigen Experimenten nicht vorkam.

Das Hill’sche Muskelmodell ist das praktikabelste Muskelmodell zur Simulation
menschlicher Bewegung [NHO8]. In der Muskelphysiologie ist das zweielementige
Hill-Modell gebrauchlich, bei dem CE und SE seriell geschaltet sind [Zah81]. Trotz
seiner Finfachheit bietet es eine qualitative und bis zu einem gewissen Grad auch
quantitative Beschreibung vieler mechanischer Phéinomene, wie das Verhalten bei
isotonischem Losen, der Anstieg der isometrischen Spannung und den Spannungs-
abfall nach schnellem Losen. Zudem macht es quantitative Vorhersagen iiber das

mechanische Muskelverhalten.

Teile der seriellen Elastizitit liegen jedoch im kontraktilen Gewebe, somit variieren
isometrische Kraft und Verkiirzungsgeschwindigkeit mit der Lénge bei konstanter
Stimulation, was durch dieses Modell nicht darzustellen ist. Aulerdem ist es nicht
dazu in der Lage, realistisches Verhalten der skelettalen Muskeln bei Dehnung dar-

zustellen.
Rechnerisch sind diese Modelle weitaus anpassbarer als Huxley-typische Modelle.
Huxley-basiertes Muskelmodell

Huxley-basierte Muskelmodelle bieten eine préazise Beschreibung der physiologischen

Vorgénge wahrend einer muskuléren Aktion, werden allerdings kaum zur Simulation
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komplexer menschlicher Bewegungen verwendet, da die Bestimmung der notwendi-
gen Parametern schwierig ist und direkte Messungen oft nicht moglich sind [NH9S].

Sie dienen lediglich der Untersuchung einfacher stereotyper Bewegungsformen.

Die Modelle nach Huxley sind zu komplex, um direkt zur makroskopischen Beschrei-
bung des Muskels verwendet zu werden [Zah81]. Der rechnerische Aufwand ist zu
grof}, um nur einfache Experimente zu simulieren. Vielmehr dienen sie der Interpre-
tation von prézisen Experimenten auf isolierten Muskelfasern, um Hypothesen zu

testen, welche die molekularen Kontraktionsmechanismen betreffen.

Sowohl die Hill- als auch die Huxley-typischen Modelle bieten einige experimentell
beobachtete Phanomene, wobei Cross-Bridge Modelle, vor allem die mit mehreren

Verbindungszustinden, eine grofiere Bandbreite liefern [Zah92].

In Bezug auf Labor-Experimente sind Huxleys Muskelmodelle als glaubwiirdiger zu
sehen als Hill-typische Modelle, da sie fundamentale Mechanismen enthalten, die

dem Prozefl der Kontraktion unterliegen.

Sie basieren direkt auf dem physiologischen Wissen der mikroskopischen Muskel-
struktur und auf den molekularen Kontraktions-Mechanismen und besitzen die Fahig-
keit, Aspekte des Muskelverhaltens realistisch darzustellen, falls geeignete Annah-
men {iber Aktin-Myosin-Interaktionen getroffen sind [Zah81].

Huxley-typische Modelle sind komplexer als die zuvor bewerteten Hill’schen Mus-
kelmodelle und erfordern daher eine komplexere Programmierung und weit mehr
Rechenzeit, decken jedoch einen groeren Giiltigkeitsbereich ab [NH9S].

Physiologisch basierte Modelle

Physiologisch basierte mathematische Modelle bieten Einblick in die interne System-
dynamik der menschlichen Bewegung und der Mechanismen der Muskelkontraktion
[Dor98| und sind mit dem Modell nach Huxley vergleichbar. Die Exaktheit der Aus-
gabe des Modells héangt sehr stark von der Detailliertheit des menschlichen Bewe-
gungsmodells ab, das die fiir das physiologisch basierte Modell benttigten Parameter

liefert.
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Neuronales Netzwerk Muskelmodell

Das Neuronale Netzwerk Muskelmodell ist ein mathematisches Modell und dient der
Abbildung von Ein- auf Ausgabefolgen, wobei es keine Beschreibung der Sytemfunk-
tionalitdt liefert. Man erhélt eine annehmbare Approximation zu einer gegebenen

willkiirlichen Eingabefolge.

Die Entwicklung eines solchen Modells ist allerdings sehr aufwéindig, zudem ist es
aufgabenabhéngig, der entsprechende Giiltigkeitsbereich wird durch die Trainings-
phase festgelegt. Aufgrund der Vielféltigkeit von Bewegungen ist die Gefahr gro8,
dass Aufgaben ausserhalb des Giiltigkeitsbereichs angesprochen werden, was dazu

fithrt, dass die Effektivitat des Neuronalen Netzwerkes verloren geht.
Distribution Moment Modell

Ein Vorteil des DM-Modells ist die Représentation der Muskeln, die sich der analyti-
schen und rechnerischen Einfachheit von Hill-typischen Modellen annéhert, wihrend
es gleichzeitig die angenommenen physiologischen Eigenschaften und die mikrosko-
pische Detailliertheit der Huxley-typischen Modelle beibehélt [Zah92]. Das relativ
komplizierte mathematische Huxley-typische Modell, welches durch partielle Diffe-
rentialgleichungen verkorpert wird, wird zu einem vergleichsweise einfachen Modell
reduziert, das sich mit drei gewohnlichen Differentialgleichungen beschreiben 148t
[Zah81]. Anhand dieser DGLs lassen sich Kraft, Steifigkeit und Energie direkt er-

mitteln, ohne zunéchst die Bindungsverteilungsfunktion berechnen zu mdiissen.

Die meisten der Parameter des DM-Modells basieren auf experimentellen Messungen

[IMDO™99] und sind teilweise schwer zu identifizieren [Zah92].

Mit unterschiedlichen Stimulationsfrequenzen wird eine gute Ubereinstimmung von
Modell und Experiment erreicht. Die Parameterwerte stellen jedoch vorlaufig nur
eine erste Anndherung dar. Weitere experimentelle Erkenntnisse sind fiir genauere

Festlegungen erforderlich.

Das Modell bietet eine realistische Anndherung des komplizierten experimentellen
Muskelverhaltens bei Dehnung, Verkiirzung und Schwingung und liefert eine direk-
te mathematische Beziehung zwischen mikroskopischen und makroskopischen Pa-
rametern [Zah92]. Mikroskopische Parameter stammen aus kinetischen Theorien,

makroskopische Parameter stellen die eines gesamten Muskelmodells dar.
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Von Vorteil ist weiterhin, dass das Modell weiterhin lenkbar/anpassbar bleibt, wenn
genauere Aussagen iiber Auswirkungen der Muskellinge und variierender Stimula-

tion gemacht werden konnen.
FEM-basiertes Muskelmodell

Das vorgestellte FEM-basierte Muskelmodell liefert eine gute Approximation der
Ergebnisse der Gesichtsdeformation und dient zur Animation menschlicher Gestalten

in virtuellen Umgebungen.

Zur Verwendung dieser Methode in Echtzeitsystemen (z. B. in virtuellen Konferenz-
systemen) sind aufgrund der komplexen FEM-Berechnungen Vereinfachungen notig
IKGB9S], [KGBI7]. Zu diesen Vereinfachungen zihlt einerseits eine ausschlieBliche
Verwendung von Bereichsselektionen (Range-Scans). Falls hierbei keine Volumen-
daten zur Verfiigung stehen, werden diese einer Datenbank entnommen, in der be-
reits jedem Bereich des Gesichtes ein Steifigkeitsfaktor zugewiesen ist. Anstelle einer
exakten Schédelreprédsentation bedient man sich aus Performanzgriinden eines Er-
satzschidels. Andererseits sollte eine Animation durch Superposition der Verschie-
bungsfelder erfolgen, da die Durchfithrung von FEM-Berechnungen zu aufwéandig ist.
Stattdessen verwendet man einen linearen Ansatz der FEM, wobei die Basisemotio-
nen zuvor berechnet und entsprechende Verschiebungsfelder wéhrend der Animation

gewichtet aufaddiert werden konnen.
Anatomisches Modell

Anatomische Modelle spiegeln anatomische Korrektheit wieder. Realistische Defor-
mationen sind in Echtzeit moglich. Die Berechnung der Deformation wird aufgrund
von rein mathematischen Methoden durchgefiihrt, wodurch die Komplexitit ge-
geniiber biomechanischen oder physikalischen Theorien stark reduziert wird. Durch
dieses Modell ist eine effektive und effiziente Methode zur Muskelmodellierung oder

zur Modellierung anderer weicher Gewebe gegeben.
Zweischichtiges Modell

Mit dem Zweischichtigen Modell kénnen die meisten oberflachlichen Muskeln darge-
stellt werden. Da hauptséchlich eindimensionale Masse-Feder-Systeme Verwendung

finden, kann mit diesem Modell eine schnelle Muskeldeformierung erreicht werden.
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Diese wird durch Anpassung der betroffenen Wirkungslinien erzielt. Fiir die Arbeit
mit dem Zweischichtigen Modell ist anatomisches Wissen erforderlich, da es sich auf

die Anatomie und Physiologie stiitzt, um realistische Modelle zu schaffen.
Wexlers Ermiidungsmodell

Die durch das Modell vorhergesagte isometrische durch kurze aufeinanderfolgende
Stimulationen hervorgerufene Kraft ist nahezu identisch mit den experimentell ge-
messenen Kréften [Vig04]. Liegt eine lange Folge von Stimulationen an, so versagt
das Modell.

Die Vorteile des Modells bestehen darin, dass nur neun Parameter benotigt werden,
somit weniger als bei anderen kalziumkinetischen Modellen. Hinzu kommt, dass
die benétigten Parameter eine physiologische Interpretation besitzen, so steht kg

beispielsweise fiir die Konzentration der Kalzium-Aufnahme des SR.

Wexlers Ermiidungsmodell liefert eine gute Vorhersage der generierten Kraft und
des Ermiidungseinsatzes, dennoch unterliegt es Einschrankungen [Vig04]. Diese Ein-
schrankungen betreffen sowohl die Parameter, die fiir das Modell zu bestimmen sind,

als auch die Anwendung des Modells.

Die Parameter werden auf einen Muskel angewendet, der extern stimuliert wird.
Die motorischen Einheiten und Muskelfasern werden damit auf eine andere Art an-
gesprochen als durch eine willkiirliche Erregung durch das Gehirn. Es werden von
Beginn an alle motorischen Einheiten des gesamten Muskels zur Kontraktion ange-
regt. Da jede motorische Einheit Kraft generiert, wird insgesamt eine grofie Kraft
erzeugt, deswegen erfolgt ein grofler Anstieg der Maximalkraft, was eine schnellere

Ermiidung der Muskeln zur Folge hat.

Bei der Stimulation durch das Gehirn hingegen werden zunéchst die motorischen
Einheiten von Typ I, dann die von Typ IIa und letztendlich die Einheiten von Typ
ITb aktiviert. Mit dieser schrittweisen Aktivierung ist die Moglichkeit der Erholung
momentan nicht angesprochener Einheiten gegeben, was zur Folge hat, dass die
Kraft {iber einen ldngeren Zeitraum generiert werden kann und eine Ermiidung des

Muskels relativ spat erfolgt.

Die Kraft-Geschwindigkeits-Beziehungen des Muskels lassen sich nicht in das Modell

integrieren. Zudem werden die Kraft-Langen-Eigenschaften mit einer relativ groben
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Methode an das Modell angepaf}t. Dies erfolgt experimentell, indem Kraft und Léange
gemessen werden. Da bei den Experimenten keine Moglichkeit der Bewegung exis-

tiert, kann keine Geschwindigkeit aufgenommen werden.

Eine Trennung von externer Stimulation und der Anregung durch das Gehirn ist
an lebenden Menschen nicht moglich, da hierzu die Muskeln vom Korper gelost
und Nerven getrennt werden miissten. Dieses Problem kann umgangen werden, in-
dem man die externe Stimulation beseitigt und stattdessen eine Anregung durch
das Gehirn erlaubt. Die Messung der Stimulation durch das Gehirn kann mithil-
fe eines Elektromyogramms durchgefiihrt werden. Eine andere Moglichkeit ist, die
externe Stimulation als initialen Startpunkt zu verwenden und Bereiche fiir die un-
terschiedlichen Parameter zu bestimmen, die verédndert werden konnen, um passende

Ergebnisse zu erhalten.

Das Modell basiert auf Experimenten mit Ratten. Die physiologischen Prinzipien
bei Muskeln von Ratten und Menschen sind dieselben, und eine Abtrennung der
Muskeln und Nerven bei Ratten ist moglich. Damit liefert das Modell realistische

Muskeleigenschaften.

Es gibt unterschiedliche Arten von Ermiidung. Das vorgestellte Modell befafit sich
lediglich mit der anaeroben Ermiidung. Die aeroben und psychologischen Formen

der Ermiidung werden nicht betrachtet.

Daten und Parameter wurden bisher nur fiir den menschlichen Quadrizeps erfafit.
Eine einfache Ubertragung auf andere Muskelgruppen ist moglich, sobald es ent-

sprechende experimentelle Daten und Parameter dafiir gibt.
Dynamisches Modell nach Liu

Das Dynamische Modell nach Liu beruht auf Grundlagen der biophysikalischen Prin-
zipien der Muskelkraftgenerierung bei Dehnung unter willkiirlicher Anregung durch
das Gehirn [LBY02]. Es liefert eine biophysikalische Abbildung, wobei lediglich eine
geringe Anzahl von Parametern notig ist. Damit ist dieses Modell fiir die Daten-
anpassung und fiir allgemeine Anwendungen geeignet. Es liefert den theoretischen
Rahmen fiir ein besseres Verstdndnis der Muskelaktivierung in Zusammenhang mit
Ermiidung und Erholung der motorischen Einheiten und zudem eine natiirliche Er-

klarung der maximalen Kraftproduktion durch den Muskel.
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Genau wie mit Wexlers Ermiidungsmodell wird nur die anaeroben Ermiidung dar-

gestellt.

Zusétzlich zu den echten Ermiidungs- und Erholungserscheinungen gibt es dhnliche
Effekte, welche ein Rauschen in den echten Daten verursachen. Diese Effekte sind
bereits beim Ermitteln der Daten zu minimieren. Des Weiteren miissen die Quellen
des Rauschens modelliert werden. Eine Differenzierung zwischen den echten und
dghnlichen Ermiidungs- und Erholungsfaktoren muss wéihrend der Anpassung der

experimentellen Daten erfolgen.

Die Feuerrate der Aktionspotentiale wird vernachlassigt, da sie nicht benotigt wird,

solange geniigend motorische Einheiten einbezogen sind.

Durch den Vergleich von theoretischen und experimentellen Ergebnissen ist zu er-
kennen, dass das Verhalten von Aktivierung, Ermiidung und Erholung der moto-
rischen Einheiten durch das Dynamische Modell nach Liu angemessen beschrieben
wird. Dies gilt allerdings nur fiir isometrische Kontraktionen, es werden keine Be-
ziehungen zwischen Kraft und Geschwindigkeit oder Kraft und Lénge der Muskeln
hergestellt. Weiterhin wird die Erholung und darauffolgende erneute Aktivierung
von ermiideten Einheiten nicht betrachtet. Somit ist eine realitdtsnahe Darstellung

von Bewegungen nur bedingt mdoglich.

Fiir die abschliefende Bewertung erfolgt zunéchst eine Einteilung in die in Kapitel
vorgestellten analytischen und semanalytischen Modelle. Weiterhin wird der Im-
plementierungsaufwand abgeschétzt und die Ermittlung der fiir die einzelnen Mus-
kelmodelle benotigten Parameter bestimmt. Ebenso wird der Giiltigkeitsbereich be-
trachtet, in dem das entsprechende Modell als glaubwiirdig gilt. Zuletzt wird die
Lenkbarkeit betrachtet, welche die mathematische Manipulierbarkeit und Interpre-

tierbarkeit betrifft und bereits zu Beginn des Kapitels [4] angesprochen wurde.
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Es ergibt sich folgende Tabelle:

Implementierungs- | Bestimmung der Gililtigkeits- )
Modellarten Lenkbarkeit
aufwand Parameter bereich
Hill semianalytisch gering einfach universell anpassbar
. . . . wenig
Huxley semianalytisch grof} schwierig universell anpassbar
. . . . . . wenig
Physiologisch semianalytisch groR® schwierig universell anpassbar
Neuronales Netzwerk | analytisch sehr grof experimentell aufglabe.n— SEwiSHg
abhangig anpassbar
DM-Modell semianalytisch gering schW|9r|g, universell anpassbar
experimentell
FEM-basiert analytisch sehr gro auﬁNqnd|g, universell anpassbar
experimentell
. . . . aufwandig, .
Anatomisch nicht einzuordnen mittel ) universell anpassbar
experimentell
Zweischichtig nicht einzuordnen mittel auﬁNqnd|g, universell anpassbar
experimentell
) ) speziell:
Wexler analytisch grofR® experimentell isomatiisch anpassbar
Dynamisch n. Liu semianalytisch erin experimentell speziell: anpassbar
Y ' Y gering P isometrisch P

Tabelle 4.3.: Bewertung der vorgestellten Muskelmodelle
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5. Ergebnisse

In diesem Kapitel werden die Muskelmodelle auf ihre Einsatzmdéglichkeiten in bio-
mechanischen MKS-Modellen iiberpriift. Es erfolgt die Implementierung der Ansétze
des Dynamischen Modells nach Liu mit der Visualisierung der daraus resultierenden

Bewegung.

5.1. Einsatzmoglichkeit in biomechanischen
MKS-Modellen

Um die Frage nach den Einsatzmoglichkeiten der vorgestellten Muskelmodelle be-
antworten zu koénnen, werden in Kapitel zunéchst die Eigenschaften des am
Fachgebiet Simulation und Systemoptimierung entwickelten biomechanischen Mo-
dells beschrieben. AnschlieSend werden die untersuchten Modelle auf Anwendbarkeit
auf dieses biomechanische MKS-Modell {iberpriift.

5.1.1. Eigenschaften des am Fachgebiet entwickelten
biomechanischen MKS-Modells

In dem hier vorgestellten biochemischen Modell wird das von [Spa98] erweiterte
Hill’sche Muskelmodell verwendet. Die Erweiterung liegt hierbei darin, dass er dem
System als Eingabe einen Reizfaktor zukommen 148t, der die Stérke der Reaktio-
nen der einzelnen Muskeln bestimmt. Das biomechanische Modell besteht aus einem
Bein, das Bewegungen in der sagittalen Ebene durch Drehungen um die Hiifte und

um das Knie ermoglicht. Aus Effizienzgriinden besitzt es fiinf fiir die Bewegungen

87
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mafgeblichen Muskelgruppen, die ihrerseits aus Muskeln zusammengesetzt sind, wel-
che jeweils dhnliche Auswirkungen auf das Bewegungsmuster des Beines ausiiben.
Eine Aufgabe des Modells ist es, die untere Extremitédt anhand von Stimulierun-
gen der modellierten Muskeln auf schnellste Art in eine vorgegebene Endposition zu
bringen. Gelenke und Segmente sind als Baumstruktur angeordnet, Muskeln werden

als Krifte dargestellt.

Abbildung 5.1.: Modell mit 5 Muskelgruppen (nach [Hat75])

Eingabegrofen sind [Hat75]:

xg, r1: Gelenkwinkel fiir Gelenk 1 und Gelenk 2

Z9, x3: Winkelgeschwindigkeit fiir Gelenk 1 und Gelenk 2

e S,: normierte freie intrazelluldre Kalziumionen-Konzentration der einzelnen

Muskelgruppen

u: Reizrate fiir jede Muskelgruppe

Fiir beide Gelenke werden Masse, Tréigheitsmoment, Lénge des Knochens (Segment)

und Abstand des Gelenks zum Schwerpunkt nach [Hat75] zugewiesen.

Winkelabhéngige Parameter stellen die Muskellingen dar, sie berechnen sich aus
den entsprechend gegebenen Gelenkwinkel. Die Verkiirzungsgeschwindigkeiten der
Muskeln bei Kontraktion ergeben sich aus den Gelenkwinkeln und den Winkelge-

schwindigkeiten.
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Aus den normierten Reizraten, der Muskellange und der Muskelgeschwindigkeit
der jeweiligen Muskelgruppe werden unter Beriicksichtigung der Spannungs-Lange-
Faktoren der einzelnen Muskelgruppen und deren maximaler isometrischer Kraft die

Krifte berechnet, die von den jeweiligen Muskelgruppen erzeugt werden kénnen.

Des weiteren werden die Masse, Tragheitsmomente, Lange der Knochen und der
Abstand des Gelenks zum Schwerpunkt betrachtet. Aus Basis, Gelenken und Dis-

placements (Verschiebungen) wird das Modell als Baumstruktur erstellt.

Von auflen aufgebrachte Momente (als 0 angenommen) werden zu den inneren passi-
ven Momenten addiert. Passive Momente sind hierbei solche, die den Einflul biolo-
gischer Strukturen um das Gelenk beriicksichtigen. Die aktiven Momente beziiglich
der einzelnen Muskelgruppen berechnen sich aus den jeweiligen Gelenkwinkeln. Die
Drehmomente 77 (Hiiftmoment) und 7, (Kniemoment) werden in Abhéngigkeit der
Muskeln mit ihren aktiven und passiven Momenten aufgestellt, wobei 77 aktiv von
den Muskeln 1, 3 und 4 und 75 von den Muskeln 2, 3, 4 und 5 abhéngt. Daraus

ergibt sich folgendes mechanisches Ersatzmodell:

Abbildung 5.2.: Mechanisches Ersatzmodell (nach [Spa98])

Die Vorwiartsdynamik des Modells wird berechnet, wobei die Gelenkstellungen und
-Geschwindigkeiten gegeben sind und als Ergebnis die Gelenkbeschleunigung resul-

tiert.
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5.1.2. Anwendbarkeit der vorgestellten Modelle auf das am

Fachgebiet entwickelte biomechanische MKS-Modell

Die Genauigkeit des biomechanischen Modells beruht unter anderem auf der Genau-
igkeit und Detailliertheit der Eingangsdaten und Parameter. Zur Erhohung dieser
Genauigkeit kann man dieses Modell mit zuvor beschriebenen Modellen erweitern.
Die Anwendbarkeit der vorgestellten Modelle auf das am Fachgebiet entwickelte

biomechanische Modell wird im Folgenden beschrieben.
Muskelmodell nach Huxley und Physiologisch basiertes Modell

Da sowohl das Modell nach Huxley als auch das Physiologisch basierte Modell auf-
grund der mikroskopischen Sicht sehr komplex sind, ist eine Modifizierung des vor-

handenen Modells mit Einbezug eines dieser beiden Modelle nicht sinnvoll.
Neuronales Netzwerk Muskelmodell

Das Neuronale Netzwerk Muskelmodell kann in der Muskelmodellierung verwendet
werden. Bei nicht-isotonischer Kontraktion gehen Stimulationsimpulse, Muskellénge
und Kontraktionsgeschwindigkeit als Eingabewerte in das Modell ein. Als Ausgabe
wird die generierte Kraft bestimmt, wobei die Berechnungen nichtlinearen Differen-

tialgleichungen zugrunde liegen.

Dieses Modell kann zusétzlich in das vorhandene Modell integriert werden, so dass

die Eingabedaten mit den entsprechenden Ausgabedaten gespeichert werden.

Ist eine Gelenkbeschleunigung bzw. Muskelkraft zu ermitteln, wird zunéchst an-
hand des Neuronalen Netzwerkes {iberpriift, ob zu gegebener Muskelanregung, Mus-
kellinge und -Geschwindigkeit bereits eine Zuordnung zu einem Ausgabewert exis-
tiert. Falls dies der Fall ist, wird dieser Ausgabewert als Ergebnis verwendet, es muss
keine erneute Berechnung stattfinden. Ist eine solche Zuordnung nicht vorhanden,
erfolgt die Berechnung anhand des Hill-Modells. Dem Neuronalen Netzwerk wird

die Berechnung als neu erlernte Zuordnung hinzugefiigt.

Die Erweiterung mit einem Neuronalen Netzwerk ist sehr aufwéndig. Wéhrend einer
Trainingsphase sind die Gewichtungen in den mittleren Schichten durch Riickwirts-

propagierung sinnvoll anzupassen. Aufgrund der Vielfiltigkeit von Bewegungen ist
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eine grofe Zahl an Neuronen in der mittleren Schicht zu erwarten, was dazu fiihrt,
dass sowohl die Zeit fiir die Durchfithrung der Lernphase als auch die Anzahl an
FlieBkomma-Operationen sehr hoch ist. Fiir Echtzeit-Anwendungen ist jedoch eine
relativ geringe Anzahl an Neuronen erforderlich. Im Gegensatz zum Hill basierten

Muskelmodell ist das Neuronale Netzwerk nicht effektiv universell einsetzbar.
Distribution Moment Modell

Das Distribution Moment Modell benétigt Parameter, die schwierig zu identifizieren
sind und auf komplexe nichtlineare Art in die Bewegungsgleichungen einflielen. Aus

diesem Grunde findet es in unserem biomechanischen Modell keine Verwendung.

FEM-basiertes Modell

Indem man das Modell mithilfe der Finiten Element Methode beschreibt, ist eine
nahezu exakte Darstellung der Daten moglich, die dem mechanischen Ersatzmodell
zugrunde liegen. Es kann zudem erweitert werden durch die Darstellung der einzel-
nen mit Haut umspannten Muskeln bzw. Muskelgruppen mit ihren Ansatzpunkten

unter Einbeziehung ihrer Querschnitte und Volumen.

Ebenso ist es moglich, lediglich die Muskeln bzw. Muskelgruppen als FEM zu model-
lieren, anstatt das gesamte Modell mit der FEM darzustellen. Bei diesem Vorgehen
ergeben sich exaktere Daten beziiglich des Muskelverhaltens. Man erhélt eine exak-

tere Berechnung der inneren Kréfte.

Anhand der FEM kann das Modell komplett visualisiert und Bewegungen mit ihren
Spannungsverldufen und eventuell daraus resultierenden Ereignissen (z. B. Knochen-

bruch) dargestellt werden.

Nicht zu unterschéitzen ist der grofie Aufwand, den die Umsetzung einer FEM mit
sich bringt. Zunéchst muss die Struktur jedes Muskels bzw. jeder Muskelgruppe ge-
nau erfafit werden, so die Grofle, Gestalt, Masse und Ansatzpunkte an den Knochen.
Diese Angaben kénnen durch komplizierte Messungen oder Auswertungen von CT-
Aufzeichnungen erhalten werden, wobei dies sehr aufwéndig ist, da sich die Muskeln
voneinander unterscheiden und somit jeder Muskel von neuem analysiert werden
muss. Mittels Funktionen ist diese Struktur in finite Elemente zu unterteilen, an-

hand derer man die unter Belastung hervorgerufenen Verformungen berechnen und
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darstellen kann. Dies unterliegt meist einem groflen Berechnungsaufwand. Als Er-
gebnis erhélt man mit der FEM die Struktur, die sich unter Belastung verformt hat.
Um die FEM in unserem biomechanischen Modell anwenden zu kénnen, miissen wei-
terhin die Kraft, die durch die einzelnen Elemente generiert wird, auf den gesamten
Muskel bzw. die Muskelgruppe umgerechnet werden, wobei die Frage autkommt, wie

diese Berechnungen sinnvoll und effizient durchzufiihren sind.
Anatomisches Modell

Die Querschnitte der Muskeln kénnen durch das anatomische Modell bestimmt wer-
den, welches sowohl Léange, Position und Richtung der Muskeln als auch Kontur und
GroBe (Querschnitt) kontrolliert [LJtZq03]. Diese Daten koénnen in die Berechnung
der Drehmomente 77 und T, im entwickelten biomechanischen Modell oder auch in
eine Erweiterung durch eine FEM einflielen, um eine detailliertere Darstellung zu

erreichen.

Durch zusétzliche Anwendung des anatomischen Modells ist eine bessere Anpassung

der Parameter anderer Muskelmodelle moglich.
Auch hier ist die genaue Erfassung der Daten beispielsweise durch CT durchzufiihren.
Zweischichtiges Modell

Die Muskeln bzw. Muskelgruppen kénnen (zusétzlich) mithilfe eines Feder-Dampfer-
Systems abgebildet werden. Diese Modellierung findet Verwendung, sobald duflere
Belastungen auf das System wirken, womit ein Abfangen der aktiven Bewegung
vonnoten ist. Die Berechnungen wirken sich in unserem biomechanischen Modell

auf die Drehmomente 77 und 75 aus.
Wexler’s Ermiidungsmodell

Mit der Erweiterung des biomechanischen Modells mit Wexler’s Ermiidungsmo-
dell ist eine Voraussage von Kriften unter Einbezug von physiologischer Muskel-
ermiidung bei Kontraktion méglich. Da allerdings die Kraft-Geschwindigkeits- und
Kraft-Langen-Beziehungen nicht betrachtet werden und somit keine Vorhersagen
iiber nicht-isometrische Kontraktionen getroffen werden koénnen, ist dieses Modell
nur bedingt einsetzbar. Zudem fehlen Aussagen iiber das Verhalten des Muskels bei

Erholung der motorischen Einheiten.
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Dynamisches Modell nach Liu

Vergleichbar mit Wexler’s Ermiidungsmodell konnen mit dem Dynamischen Modell
nach Liu einem gegebenen Muskelmodell Ermiidungserscheinungen bei isometrischer
Muskelkontraktion hinzugefiigt werden. Es werden ebenso keine Kraft-Langen- und
Kraft-Geschwindigkeits-Beziehungen betrachtet. Im Gegensatz zu Wexler’s Modell
wird hier die Erholung der motorischen Einheiten in Betracht gezogen. Weiterhin
benotigt Liu’s Dynamische Modell lediglich eine geringe Anzahl an Parametern und
stellt dennoch die biophysikalischen Grundlagen der Muskelkraftgenerierung unter

Einbezug der Ermiidungserscheinungen dar.

5.2. Implementierung von Ansitzen des Dynamischen
Modells nach Liu

Da Ermiidungserscheinungen der Muskeln generell die Produktivitdt und Lebens-
qualitédt einschréanken und in die realitdtsnahe Modellierung menschlicher Bewegun-
gen miteinzubeziehen sind, habe ich mich fiir die Implementierung der Ansétze des
Dynamischen Modells nach Liu entschieden, da diese Erscheinungen und deren Ef-

fekte anhand dieses Modells dargestellt und erkléart werden.

Als Szenario wird ein menschlicher Arm betrachtet, dessen Ellenbogen aufgestiitzt
ist. In die Hand wird ein Gewicht gegeben, welches so lange in einer unverédnderten
Position zu halten ist, bis Muskelermiidung einsetzt und der Unterarm daraufhin
aufgrund von zu geringer generierter Kraft nach unten féllt. In Abbildung ist
das Szenario mit dem entsprechenden mechanischen Ersatzschaltbild dargestellt. Zur

Kraftgenerierung wird lediglich ein Muskel betrachtet.
Die Implementierung dieser Ansédtze wurde in Matlab durchgefiihrt.

Als Eingabewerte bestimmt der Benutzer die Masse des Gewichts, die maximale
Kraft, die der Oberarmmuskel generieren kann, und den Winkel zwischen dem Un-

terarm und seiner senkrechten Stellung.

Innerhalb des Programms werden weiterhin Parameter festgesetzt. Zu diesen Pa-

rametern gehoren die momentane und maximale Anregung durch das Gehirn, die
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Abbildung 5.3.: Szenario (nach [Bog]) mit entsprechendem mechanischen Ersatz-
schaltbild

Ermiidungsrate F und die Erholungsrate R. 8 und v werden nach Gleichung [4.29
und berechnet. Zur Ermittlung der Kraft, die eine motorische Einheit erzeugen
kann, ist sowohl der Zeitpunkt der maximalen Aktivierung 7,, als auch die Anzahl
der zur Zeit T,, maximal aktivierten Einheiten zu bestimmen, welche sich aus Glei-
chung bestimmen l&8t. Die minimal benétigte Kraft zum Halten des Gewichts
berechnet sich aus der Gewichtskraft, der Lange des Unterarms und dem Winkel a.
In festgelegten Zeitintervallen wird die Berechnung der Anzahl der aktivierten und
ermiideten Einheiten anhand von Gleichung und durchgefiihrt. In jedem
Schritt wird iiberpriift, ob die von den aktuell aktivierten Einheiten generierte Kraft
mindestens so grof ist wie die zum Halten des Gewichts benétigte Kraft. Ist dies der
Fall, wird die Anregung durch das Gehirn halbiert, ansonsten wird sie verdoppelt,
sofern dann die maximal mogliche Aktivierung durch das Gehirn noch nicht iiber-
schritten wurde. Diese Anpassung des Parameters B fiihrt dazu, dass nur so viel
Kraft erzeugt wird wie notig und dass somit das Halten des Gewichts iiber einen
maximalen Zeitraum erreicht wird. Bei maximaler Leistung wiirde die generierte

Kraft schon frither nicht mehr zum Halten des Gewichts ausreichen.

Fiir die im Folgenden erzielten Ergebnisse wurden die Parameter wie folgt gewahlt:

Zeitintervall: 0 bis 60 Zeiteinheiten

Zeitschritte: 0.005

Anregung durch das Gehirn: 3 bis maximal 5

Anzahl der motorischen Einheiten: 100
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e Ermiidungsfaktor: 0.15

e Erholungsfaktor: 0.005

Als Gewicht werden zunéchst 10 kg gewéhlt, die maximale Kraft belauft sich auf
250 N, und der Anfangswinkel zwischen Unterarm und seiner senkrechten Stellung
wird auf 20 Grad gesetzt. Im Folgenden werden die Effekte beschrieben, die sich
sowohl aus einer Verdnderung der Ermiidungs- und Erholungsfaktoren als auch aus
einer Verdnderung des Gewichts, des Winkels zwischen Unterarm und seiner senk-

rechten Stellung oder der Unterarmlénge ergeben.

In den abgebildeten Graphen sind jeweils zwei Kurven zu sehen. Die blaue Kur-
ve stellt die Anzahl der aktivierten motorischen Einheiten dar, die rote die der
ermiideten Einheiten. Die Schwankungen zu Beginn der blauen Kurve beruhen auf
der Anpassung des Anregungsfaktors durch das Gehirn B, der wie zuvor beschrieben
anzupassen ist, so dass lediglich die minimale zum Halten des Gewichts nétige Kraft

generiert wird.
Verdnderung des Ermiidungsfaktors F

Zunéchst wird wie in Abbildung dargestellt der Ermiidungsfaktor F von 0,15
auf 0, 25 vergrofert. Hierbei ist festzustellen, dass die Muskelermiidung umso friiher
einsetzt, je hoher der Ermiidungsfaktor ist. Zudem steigt die Anzahl ermiideter

Einheiten schneller an als bei kleinem F.

aktiviert | ]
ermidet | |

aktiviert | |
ermidet |

B=3

B=3
F=0,15 F=025
R=0,005 R =0,005

Matarische Einheiten
Iotorische Einheiten

Muskelermudung

1 1 | |
30 40 50 B0 70
Eeit Zeit

T T i
40 50 B0 70

Abbildung 5.4.: Ergebnisse bei Verdnderung des Ermiidungsfaktors
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Veridnderung des Erholungsfaktors R

Abbildung zeigt die Auswirkungen einer Anderung des Erholungsfaktors. Je
kleiner dieser Faktor ist, desto schneller tritt Muskelermiidung ein und desto mehr

Einheiten ermiiden.

100 T T T T T T 100 T T T T T
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Abbildung 5.5.: Ergebnisse bei Verdnderung des Erholungsfaktors

Verianderung des Gewichts
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Abbildung 5.6.: Ergebnisse bei Verdnderung des Gewichts

Erhoht man das Gewicht, welches in der Hand gehalten wird, so werden mehr moto-
rische Einheiten zur Kraftgenerierung benétigt (Abbildung . Die Ermiidung des
Muskels tritt frither ein, und die Kurve der aktivierten Einheiten fallt schneller als
bei einem kleineren Gewicht. Die Einheiten ermiiden schneller, dementsprechend ist

die Steigung der Kurve der ermiideten Einheiten hoher als im vorherigen Fall.
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Veridnderung des Winkels

Vergroflert man den Winkel a zwischen Arm und dessen aufrechter Position von 20°
auf 40°, so ist mehr Kraft zum Halten des Gewichtes aufzuwenden (Abbildung [5.7)).
Weiterhin 1488t sich das Gewicht kiirzere Zeit halten, bis Muskelermiidung eintritt.

Die Ermiidung setzt schneller ein als bei kleinerem Winkel.

100 T T T T T T 100 T T T T T T

g0 q 90 -
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Abbildung 5.7.: Ergebnisse bei Verdnderung des Unterarmwinkels

Unterschiedliche Lingen des Unterarmes
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Abbildung 5.8.: Ergebnisse bei unterschiedlicher Unterarmlinge

Abbildung zeigt, dass auch die Liange des Unterarmes fiir das Auftreten von
Ermiidungserscheinungen eine Rolle spielt. Je ldnger der Arm ist, desto mehr Kraft
muss fiir das Gewichthalten aufgewendet werden und desto schneller tritt Ermiidung

ein.
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Je nach korperlichem Zustand der Person oder deren Alter kénnen die Parameter
entsprechend angepasst werden, um moglichst realitdtsnahe Ergebnisse zu erlangen

und zu vergleichen.

5.3. Visualisierung der Bewegung

Die Armbewegung, die aus den im Verlauf der Zeit generierten Kréiften resultiert,

kann mit Matlab visualisiert werden.

Zunichst geht man vom Energieerhaltungssatz aus, wonach Energie nicht verloren
geht, sondern lediglich umgewandelt wird. Die Summe der betrachteten Energien
besitzt zu jedem Zeitpunkt den gleichen Wert. Vereinfachend werden im Folgenden

lediglich die potentielle und kinetische Energie betrachtet.
Die potentielle Energie berechnet sich generell wie folgt:

Ept=m-g-h (5.1)

wobei h wie in Abbildung ersichtlich den Abstand zwischen Bezugsebene und
dem Ausgangspunkt der Bewegung darstellt. Im beschriebenen Szenario 148t sich

die Hohe h in Abhéngigkeit des Winkels « ausdriicken. Sie berechnet sich wie folgt:

h =1-cos(a) (5.2)

Damit erhalten wir die potentielle Energie in Abhéngigkeit von a:

Epot(a) =m - g-1-cos(a) (5.3)

Fiir die kinetische Energie gilt:

1
Ein = gm v? (5.4)

Es existiert folgende Beziehung zwischen der Geschwindigkeit v und der Winkelge-
schwindigkeit a:
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Daraus ergibt sich die kinetische Energie in Abhéngigkeit des Winkels und der Win-
kelgeschwindigkeit wie folgt:

Epin(a, &) = —m - 1> & (5.6)

Solange im gewéhlten Szenario der Arm das Gewicht in vorgegebener Stellung halten
kann, besitzt er zunéchst lediglich die maximale potentielle Energie (Lageenergie),
die kinetische Energie ist null. Sobald die generierte Kraft nicht mehr zum Halten des
Gewichts ausreicht, verringert sich die potentielle Energie, wohingegen die kinetische
Energie zunimmt. Sobald die Bewegung beendet wird (a = 90°), ist die potentielle

Energie null, die kinetische Energie erreicht ihren Maximalwert.

Aus der Differenz von kinetischer und potentieller Energie ergibt sich die Lagrange-
funktion wie folgt:
L = Eyin(a, &) — Epe(a) (5.7)

Es besteht folgende Beziehung zwischen dem generierten Moment M,, das am

Gelenk wirkt, und den Ableitungen der Lagrangefunktion:
doL oL

— = = =M,., 5.8
dt d¢ b I (5:8)

Anhand dieser Funktion erhilt man folgende DGL zweiter Ordnung;:
My =m-1?-&—m-g-1-sin(a) (5.9)

Diese 148t sich durch Substitution in eine DGL erster Ordnung umwandeln, wel-
che in Matlab zur Berechnung des entsprechenden Winkels zur Visualisierung der

Armbewegung (Abbildung |5.9)) verwendet wird.

Einen zweiten Ansatz zur Aufstellung der Bewegungsgleichung liefert der Drall- und
Impulssatz. Hierbei werden direkt aus dem Ersatzschaltbild Bewegungsgleichungen
aufgestellt, ohne sich auf den Energieerhaltungssatz zu stiitzen. Die Bedingung bei
einer rotatorischen Bewegung ist dabei, dass das Trégheitsmoment multipliziert mit

der Winkelbeschleunigung gleich die Summe aller Momente um den Drehpunkt ist.
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Abbildung 5.9.: Anfangsstellung des Arms bei einem Winkel von 20° mit Abwérts-

bewegung



6. Zusammenfassung und Ausblick

In dieser Arbeit wurden zunéchst grundsétzliche Gestalten und Mechanismen von
Muskeln erklart. Methoden, mit denen die Muskelmodellierung zu realisieren ist,
wurden dargestellt. Neben den zwei Grundmodellen zur Muskelmodellierung von
Hill und Huxley wurden andere Modelle aus der Literaturrecherche nédher erlautert
und weiterhin klassifiziert nach Strukturtiefe, nach Ein- und Ausgabewerte und nach
Anwendungsart. Nachdem die einzelnen Modelle bewertet wurden, fand eine Dar-
stellung der moglichen Anwendbarkeit auf das bisher vorhandene biomechanische
Modell statt. Des weiteren erfolgte die abschlieBende Implementierung der Ansétze

des Dynamischen Modells.

Kein Muskelmodell sagt alle bekannten experimentellen Verhalten von Muskeln vor-
aus [Zah92]. Aufgrund der groflen Komplexitét der Muskeln ist es unwahrscheinlich,
dass ein Modell exakte Genauigkeit bieten wird. Unvollkommene Modelle werden
verwendet, daher ist es wichtig, die vorhandenen Méngel zu kennen und einschétzen
zu konnen, denn dann kénnen auch nicht perfekte Modelle zu bestimmten Zwecken
geeignet sein. Muskelmodelle konnen generell entweder einen groflen Bereich von
Phédnomenen mit nur akzeptabler Genauigkeit oder aber lediglich einen beschréink-

ten Bereich mit relativ hoher Genauigkeit vorhersagen.

Mit der Implementierung der Anséitze des Dynamischen Modells nach Liu, die in Ka-
pitel beschrieben ist, wurde eine weitere Annidherung an den Vorgang der realis-
tischen Muskelkontraktion erreicht. Hierbei werden Muskelaktivierung, Ermiidung
und Erholung der motorischen Einheiten in das bestehende Modell mit einbezo-
gen und die Ermiidungseffekte und die daraus resultierenden Auswirkungen auf die

Muskelkraftgenerierung erklért.

101
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Diese Erweiterungen wurden auf ein spezielles Szenario angewendet, welches in Ab-
bildung dargestellt ist. Hierbei geht es darum, dass ein aufgestiitzter Arm ein
Gewicht so lange wie moglich zu halten hat. Nach und nach ermiiden motorische
Einheiten, bis Muskelermiidung eintritt und das Gewicht nicht mehr gehalten wer-
den kann. Diese Ansétze des Dynamischen Modells sind in Zukunft auf weitere und

komplexere Szenarien mit mehreren Muskeln oder Muskelgruppen zu iibertragen.

Die fiir die Anwendung des Dynamischen Modells notigen Parameter miissen mog-
lichst realitdtsnah ermittelt werden. Diese Parameter sind der Ermiidungsfaktor, der

Erholungsfaktor sowie die Anzahl motorischer Einheiten.

Die Uberginge der motorischen Einheiten in ihre verschiedenen Zustinde ist wie
folgt festgelegt: Durch die Anregung durch das Gehirn B gelangen die motorischen
Einheiten aus dem Ruhezustand in den aktivierten Zustand. Mit dem Ermiidungs-
faktor F wird der Ubergang der aktivierten Einheiten zu deren Ermiidung gesteuert.
Von dort aus werden die Einheiten gemafi dem Wiederherstellungsfaktor R wieder
in den aktivierten Zustand zuriick befordert. Jedoch bleibt bisher ungeklart, wie die
motorischen Einheiten zuriick zu ihrem Anfangszustand, dem Ruhezustand, gelan-

gen. Dieser Vorgang der Muskelerholung ist in der Zukunft zu bestimmen.

Das Dynamische Modell nach Liu gilt derzeit lediglich fiir isometrische Kontrak-
tionen. Um den Geltungsbereich auf nicht-isometrische Kontraktionen auszudeh-
nen, sind dem Modell Kraft-Langen- und Kraft-Geschwindigkeits-Beziehungen hin-

zuzufiigen.

Von den in Kapitel erlauterten Ermiidungsarten wird bisher nur eine Art der
physiologischen Ermiidung betrachtet. Es handelt sich um die anaerobe Ermiidung,
die bei grofier Belastung unter Sauerstoffmangel einsetzt. Die aerobe Ermiidung so-
wie die psychologische Ermiidung werden derzeit vernachléssigt und sollten zukiinf-

tig in diesen Ansatz integriert werden.



Literaturverzeichnis

[Bog]

[Bur04]

[CGC]

[CRO3]

R. McN. Alexander. Modelling approaches in biomechanics. Phil.
Trans. r. Soc. Lond. B, 358:1429 — 1435, August 2003.

Alias. http://www.alias.com (Stand: 03.03.2006).

Amaury Aubel and Daniel Thalmann. Interactive Modelling of the
Human Musculature. In Proc. of Computer Animation 2001, Seoul,
Korea, 2001.

Ann Baggalay, editor. Anatomie-Atlas: Aufbau und Funktionsweise des
menschlichen Korpers. Dorling Kindersley, 2002.

http://www.bauwerk-verlag.de/baulexikon/index.shtml?
EINZELMOMENT.HTM (Stand: 12.12.2005).

Alfred Benninghoff and Detlev Drenckhahn. Anatomie: Makroskopische
Anatomie, Histologie, Embryologie, Zellbiologie, volume 1. Urban &
Fischer, 2003.

Phillip Bogle. http://www.emunix.emich.edu/~bogle/contraction.
jpg (Stand: 12.12.2005).

Armin Burger. Simulation und Visualisierung von Muskeln, Sehnen
und Béndern. Diplomarbeit, Johann Wolfgang Goethe-Universitét
Frankfurt am Main, Fachbereich Biologie und Informatik, Juli 2004.
http://www.gdv.informatik.uni-frankfurt.de/diplomarbeiten/
pdf/Diplomarbeiten final/Diplomarbeit_aburger.pdf (Stand:
03.12.2005).

Jelena Curcic, Bojan Gasic, and Yves Corrodi. Biomedizinische Tech-
nik. http://alphard.ethz.ch/hafner/PPS/PPS2001/VR/Medizin.
htm (Stand: 07.01.2006).

Neil A. Campbell and Jane B. Reece. Biologie. Spektrum Akademischer
Verlag, 6. edition, 2003.

103


http://www.alias.com
http://www.bauwerk-verlag.de/baulexikon/index.shtml?EINZELMOMENT.HTM
http://www.bauwerk-verlag.de/baulexikon/index.shtml?EINZELMOMENT.HTM
http://www.emunix.emich.edu/~bogle/contraction.jpg
http://www.emunix.emich.edu/~bogle/contraction.jpg
http://www.gdv.informatik.uni-frankfurt.de/diplomarbeiten/pdf/Diplomarbeiten_final/Diplomarbeit_aburger.pdf
http://www.gdv.informatik.uni-frankfurt.de/diplomarbeiten/pdf/Diplomarbeiten_final/Diplomarbeit_aburger.pdf
http://alphard.ethz.ch/hafner/PPS/PPS2001/VR/Medizin.htm
http://alphard.ethz.ch/hafner/PPS/PPS2001/VR/Medizin.htm

104

Literaturverzeichnis

[Dor9g]

[FDM]

[F1e97]

[Ger04]

[GKBT9S]

[Gue97]

[Hat75]

[Hek]

[HH52]

[HMS02]

Stephen J. Dorgan. Tracking, Modelling and Animation in Human
Motion Analysis, Diagnosis and Synthesis. ACM, 41(7), September
1998.

Die Finite Differenzen Methode. http://www.hydrology.
ruhr-uni-bochum.de/D/Software/hydraulik/Numerische Modelle_
FD.pdf (Stand: 08.01.2006).

Andrea Fleig. Die geheimen Kalziumkanile der Skelettmuskelzellen.
Technical report, Arbeitsgruppe R. Penner, Abteilung Membranbiophy-
sik, 1997. http://www.mpibpc.gwdg.de/inform/MpiNews/cientif/
jahrg3/1.97/scta.html (Stand: 20.09.2005).

E.  Gerlach. Versuch:  Simulation der Dynamik von
Mehrkorpersystemen. Technische Universitdt Ilmenau, Fakultét
fiir Maschinenbau, Fachgebiet Technische Mechanik, WS 2003/2004.
http://www.maschinenbau.tu-ilmenau.de/mb/wwwtm/common/
MKD03_04.pdf (Stand: 08.01.2006).

Gingins, P. Kalra, P. Beylot, and N. Magnenat Thalmann. Using
VHD to build a Comprehensive Human Model. In The Visi-
ble Human Project Conference, Bethesda, Maryland,USA, Okto-
ber 1998. http://www.nlm.nih.gov/research/visible/vhp_conf/
gingins/paper.htm (Stand 09.12.2005).

Michael Guenther. Computersimulationen zur Synthetisierung
des muskuldr erzeugten menschlichen Gehens unter Verwen-
dung eines biomechanischen Mehrkérpermodells. PhD thesis,

Fakultdt Physik der Eberhard-Karls-Universitdt zu Tiibingen,
1997. http://www.tat.physik.uni-tuebingen.de/~biomechanik/

publ/diss/michaelguenther/diss michaelguenther.pdf  (Stand:
20.01.2006).

H. Hatze. A control model of skeletal muscle and its application to a
time-optimal bio-motion. PhD thesis, University of South Africa, 1975.

Keith Hekman. The Finite-Volume-Method. http://www.aucegypt.
edu/faculty/hekman/MENG314/FVnotes.pdf (Stand: 24.10.2005).

A. L. Hodgkin and A. F. Huxley. A qualitative description of membra-
ne current and its application to conduction and excitation in nerve.
Journal of Neurophysiology, 117:500 — 511, 1952.

Holzmann, Meyer, and Schumpich. Technische Mechanik 3: Festigkeits-
lehre. B. G. Teubner, 8. edition, 2002.


http://www.hydrology.ruhr-uni-bochum.de/D/Software/hydraulik/Numerische_Modelle_FD.pdf
http://www.hydrology.ruhr-uni-bochum.de/D/Software/hydraulik/Numerische_Modelle_FD.pdf
http://www.hydrology.ruhr-uni-bochum.de/D/Software/hydraulik/Numerische_Modelle_FD.pdf
http://www.mpibpc.gwdg.de/inform/MpiNews/cientif/jahrg3/1.97/scta.html
http://www.mpibpc.gwdg.de/inform/MpiNews/cientif/jahrg3/1.97/scta.html
http://www.maschinenbau.tu-ilmenau.de/mb/wwwtm/common/MKD03_04.pdf
http://www.maschinenbau.tu-ilmenau.de/mb/wwwtm/common/MKD03_04.pdf
http://www.nlm.nih.gov/research/visible/vhp_conf/gingins/paper.htm
http://www.nlm.nih.gov/research/visible/vhp_conf/gingins/paper.htm
http://www.tat.physik.uni-tuebingen.de/~biomechanik/publ/diss/michaelguenther/diss_michaelguenther.pdf
http://www.tat.physik.uni-tuebingen.de/~biomechanik/publ/diss/michaelguenther/diss_michaelguenther.pdf
http://www.aucegypt.edu/faculty/hekman/MENG314/FVnotes.pdf
http://www.aucegypt.edu/faculty/hekman/MENG314/FVnotes.pdf

Literaturverzeichnis 105

[KGB97]

[KGB9g]

[LBY02]

[LJtZq03]

[LTWO5]

[MDO+99]

[Mus]

[Ned]

[NHO8]

[Obe]

[RFA99)]

Rolf M. Koch, Markus H. Gross, and Albert A. Bosshard. Ein FEM-
basierter Mimikgenerator fiir animierte anthropomorphe Avatare. Tech-

nical report, ETH-Ziirich, Institut fiir Informationssysteme, Computer
Graphics Research Group, Oktober 1997.

Rolf M. Koch, Markus H. Gross, and Albert A. Bosshard. Emotion
Editing using Finite Element. CS Technical Report 281, Computer
Science Department ETH Zurich, Switzerland, January 1998. http:
//www.inf .ethz.ch/department/IS/cg (Stand: 07.01.2006).

Jing Z. Liu, Robert W. Brown, and Guang H. Yue. A Dynamical Mo-
del of Muscle Activation, Fatigue, and Recovery. Biophysical Journal,
82:2344 — 2359, May 2002.

Zuo Li, Li Jin-tao, and Wang Zhao-qi. Anatomical Human Musculature
Modeling for Real-time Deformation. volume 11, February 3-7 2003.

Y. Lee, D. Terzopoulos, and K. Walters. Realistic face modeling for
animation. In R. Cook, editor, SIGGRAPH 95 Conference Proceedings,
Annual Conference Series, pages 5562, Los Angeles, California, August

1995. ACM SIGGRAPH, Addison Wesley.

Mascha Maenhout, Maarten R. Drost, Cees W. J. Oomens, Jan D. Jans-
sen, and Harm Kuipers. Parameter Identification For A Distribution-
Moment Model Describing The Active Behavior Of The Tibialis
Anterior Muscle Of The Rat. Technical report, Department of
Computational and Experimental Mechanics, Eindhoven Universi-
ty of Technology, Eindhoven, The Netherlands and Department of
Human Movement Science, Maastricht University, Maastricht, The
Netherlands, 1999. http://asme.pinetec.com/bio1999/data/pdfs/
a0005230.pdf (Stand: 11.10.2005).

http://ligwww.epfl.ch/~aubel/MuscleBuilder (Stand:
03.03.2006).

Luciana Porcher Nedel. http://www.inf.ufrgs.br/~nedel/images/
bicepsal.jpg (Stand: 09.12.2005).

Benno M. Nigg and Walter Herzog, editors. Biomechanics of the
Muscolo-skeletal System. Wiley and Sons, 2. edition, 1998.

Claus Oberbillig. Hiiftendoprothesen. http://www.dr-oberbillig.
de/hueftendoprothesenseite.htm (Stand: 28.08.2005).

Jacob Rosen, Moshe B. Fuchs, and Mircea Arcan. Performances of Hill-
Type and Neural Network Muscle Models Toward a Myosignal-Based
Exoskeleton. Computers and Biomedical Research, 32:415 — 439, 1999.


http://www.inf.ethz.ch/department/IS/cg
http://www.inf.ethz.ch/department/IS/cg
http://asme.pinetec.com/bio1999/data/pdfs/a0005230.pdf
http://asme.pinetec.com/bio1999/data/pdfs/a0005230.pdf
http://ligwww.epfl.ch/~aubel/MuscleBuilder
http://www.inf.ufrgs.br/~nedel/images/bicepsal.jpg
http://www.inf.ufrgs.br/~nedel/images/bicepsal.jpg
http://www.dr-oberbillig.de/hueftendoprothesenseite.htm
http://www.dr-oberbillig.de/hueftendoprothesenseite.htm

106

Literaturverzeichnis

[SA]

[Sch]

[Sch99]

[Sch99]

[Spads|

[Sze05]

[Vig04]

[WDBM97]

[Wen]

[wik]

[W&100]

F.  Schoni-Affolter. Morpholigie: ~ Muskelapparat — Aufbau.
http://www.unifr.ch/histologie/elearningfree/allemand/
biochemie/muskel/kontraktion/d-kontraktion.php (Stand:
05.04.2005).

Arne Schneck. Finite Elemente. http://www.wissenschaft-online.
de/spektrum/projekt2/gaes12.htm (Stand: 08.01.2006).

Richard Schwertassek. Mehrkorpersimulation fiir Raumfahrtanwen-
dungen, February, 10 1999. http://www.op.dlr.de/FF-DR/dr _mkd/
staff/schwerta/Vorlesung (Stand: 07.01.2006).

Stefanie Schulz. Physiologie: Biologisches Praktikum (HL), Teil Phy-
siologie. Technical report, Universitit Hohenheim, WS 1998/99. http:
//www.niele.net/work/physiologieV2-1.pdf (Stand: 07.01.2006).

Thomas Spaegele. Modellierung, Simulation und Optimierung mensch-
licher Bewegungen. PhD thesis, Universitit Stuttgart, Institut fiir Me-
chanik, Fakultit Verfahrenstechnik, Oktober 1998.

Johann Szecsi. Radfahren Querschnittsgelihmter mittels Funktioneller
FElektrostimulation (FES): Ein arbeitsphysiologisches Modell zur Unter-
suchung der Leistungen von untrainierten Patienten. PhD thesis, Me-
dizinischen Fakultét der Ludwig-Maximillians-Universitét zu Miinchen,
Juni 2005. http://edoc.ub.uni-muenchen.de/archive/00003777/
01/Szecsi_Johann.pdf| (Stand: 09.12.2005).

Ryan Monroe Vignes. Modeling Muscle Fatigue in Digital Humans. A
thesis submitted in partial fulfillment of the requirements for the master
of science degree in mechanical engineering, Graduate College of The
University of Towa, May 2004.

A. S. Wexler, J. Ding, and S. A. Binder-Macleod. A Mathematical
Model that Predicts Skeletal Muscle Force. IEEE Trans. Biomed. Eng,
44(5):337 — 348, 1997.

Matthias Wenthe. Histologie des Muskelgewebes: Skelettmuskelzelle
- Myofibrillen. Technical report, Tierérztliche Hochschule Hannover,
Anatomisches Institut. http://www.tiho-hannover.de/einricht/
anat/lit/mwenth/mus/mys mus.htm (Stand: 05.01.2006).

Wikipedia: Die freie Enzyklopédie. http://de.wikipedia.org/wiki/
Hauptseite.

Prof. Dr.-Ing. Horst Wélfel. Maschinendynamik, 2000.


http://www.unifr.ch/histologie/elearningfree/allemand/biochemie/muskel/kontraktion/d-kontraktion.php
http://www.unifr.ch/histologie/elearningfree/allemand/biochemie/muskel/kontraktion/d-kontraktion.php
http://www.wissenschaft-online.de/spektrum/projekt2/gaes12.htm
http://www.wissenschaft-online.de/spektrum/projekt2/gaes12.htm
http://www.op.dlr.de/FF-DR/dr_mkd/staff/schwerta/Vorlesung
http://www.op.dlr.de/FF-DR/dr_mkd/staff/schwerta/Vorlesung
http://www.niele.net/work/physiologieV2-1.pdf
http://www.niele.net/work/physiologieV2-1.pdf
http://edoc.ub.uni-muenchen.de/archive/00003777/01/Szecsi_Johann.pdf
http://edoc.ub.uni-muenchen.de/archive/00003777/01/Szecsi_Johann.pdf
http://www.tiho-hannover.de/einricht/anat/lit/mwenth/mus/mys_mus.htm
http://www.tiho-hannover.de/einricht/anat/lit/mwenth/mus/mys_mus.htm
http://de.wikipedia.org/wiki/Hauptseite
http://de.wikipedia.org/wiki/Hauptseite

Literaturverzeichnis 107

[Zah81] George Ireneus Zahalak. A Distribution-Moment Approximation for Ki-
netic Theories of Muscle Contraction. Mathematical Biosciences, 55:89
— 114, 1981.

[Zah92] George 1. Zahalak. An Overview of Muscle Modeling. In Richard B.
Stein, P. Hunter Peckham, and Dejan P. Popovic, editors, Neural Pro-
theses: Replacing Motor Function after Disease or Disability, pages 17
— 57. University Press, 1992.

[ZT'S86] F. E. Zajac, E. L. Topp, and P. J. Stevenson. A Dimensionless Muscu-
lotendon Model. In Proceedings 8th Annual Conf. of the IEEE Eng. in
Med. and Biol., pages 601 — 604, Dallas-Ft Worth, TX, November 7-10
1986.



108 Literaturverzeichnis




A. Anhang

A.1. Mathematische Notation

Kapitel Muskelmodell nach Hill

Feog: von der C'E generierte Kraft

frr: Kraft-Langen-Funktion

fry: Kraft-Geschwindigkeits-Funktion

F,,,: totale Muskelkraft

F,,.: maximale Kraft in der CE

FSE; FPE: SE/PE—KI'&PGG

Fsg,... FrE,,.: maximale SE/PFE-Krifte

Ly: Ruhelénge der kontraktilen Einheit

Lcog: Liange der CE

Ly Muskellange

M,,.: Einzelmomente

M,,ei: totales Moment, Summe der Einzelmomente

SEg, PEg,: Funktions-Parameter der Gestalt (shape) der SE/PFE

U: normalisiertes Aktivierungslevel der C'E

Vo: Ausdehnungsgeschwindigkeit der C'E' bei bestimmter Muskelaktivierung
Vep: Geschwindigkeit der Verkiirzung bzw. Verlangerung der CE

Vinaz: maximale Ausdehnungsgeschwindigkeit der C'E bei maximaler Muskelaktivie-
rung

ALgp, ALpg: Ausdehnung, Langenénderung der SE/PE

Kapitel Muskelmodell nach Huxley

a: normierter Aktivzustand

Acgy: effektive Querschnittsfliche des Muskels

FMOL($): Cauchy-Spannung, Kraft des molekularen Muskelmodells
f(z): Funktion der Bindungslange bei Haftung von Myosin und Aktin
g(x): Funktion der Bindungsldnge bei Losung von Myosin und Aktin
h: Parameter zur Skalierung

K': Muskelsteifigkeit

k.. Federkonstante
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lo: Abstand zweier aufeinanderfolgender Aktinbindungsplétze

ls: Sarkomerlénge

N: Anzahl biochemischer Verbindungszustédnde einer Querbriicke
n(z,t): Bindungsverteilungsfunktion

n.: Anzahl Querbriicken im Einheitsvolumen

P: Muskelkraft

pi: Wahrscheinlichkeit, mit der sich eine Querbriicke im Zustand i befindet
@x: Momente von n

Qo: Steifigkeit

@1 Kraft

()2 elastische Energie

t: Zeitpunkt

U.: in den Querbriicken gespeicherte elastische Energie

v(t): Aktionsgeschwindigkeit des Halbsarkomers

x: Bindungslange der Querbriickenverbindungen

&: normalisierte Verbundlédnge

Kapitel Physiologisches Modell

a,(t): Aktionspotentiale
Y, Ya: Konzentration der freigesetzten/angesammelten Kalziumionen
vn(t): Kalziumeinstrom vom SR in die Zelle

Kapitel Neuronales Netzwerk Modell

{H}: Ausgabevektor der versteckten Schicht

{I}: Eingabevektor

{O}: Ausgabevektor

n: Anzahl Neuronen (Gréfe) in der versteckten Schicht
O: Anniiherung der Ausgabe

SSE: quadratischer Fehler (Sum Squared Error)

Kapitel Distribution-Moment Modell

a: Teil der Querbriicken, der mit Aktin interagieren kann n: Bindungsverteilungs-
funktion

Qo: Steifigkeit

@1: Kraft

()2 elastische Energie

r: Aktivierungsfaktor

v(t): Aktionsgeschwindigkeit des Halbsarkomers
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Kapitel FEM-basiertes Modell

a: globaler Knotenvektor
F: globaler Kraftvektor
K: globale Steifigkeitsmatrix

Kapitel [4.1.7.1; Anatomisches Modell

C(u): B-Spline-Kurve

N, 3(u): Basisfunktion B-Spline 3. Grades

P;: Kontrollpunkte

R;: Radiallinien

u: Angabe der Position des Querschnitts relativ zur Control Axial Curve
U: nichtperiodischer Knotenvektor

Kapitel 4.1.8.2; Dynamisches Muskelmodell

B: Anregung durch das Gehirn (Brain)

F: Kraft (Force)

F: Ermiidungsfaktor (Fatigue)

My: Anzahl motorischer Einheiten

M 4: Anzahl aktivierter motorischer Einheiten

MX): Aktivierungszustand (i = (I, I1a, I1D))

M'pe*: maximale Anzahl aktivierter motorischer Einheiten

ma, mx, My.: durchschnittliche Antwortfunktionen der drei Gruppen der motori-
schen Einheiten

My: Anzahl ermiideter motorischer Einheiten

Mj(;): Ermiidungszustand (i = (I, [1a, I1D))

M,.: Anzahl noch nicht aktivierter motorischer Einheiten

ML) unverinderten Zustand (i = (I, I1a, I1b))

R: Wiederherstellungsfaktor (Recovery)

Ts: Entspannungszeit des Gehirns

T'r: Entspannungszeit bei Muskelermiidung

T': modulierte Entspannungszeit bei Muskelermiidung

T,Ei): Aktivierungsschwellen der unterschiedlichen Typen motorischer Einheiten

T,.: Anstiegszeit; Zeit, die ben6tigt wird, um vom Ausgangslevel zum Maximum zu
gelangen

Tr: Entspannungszeit bei Wiederherstellung des Muskels

U(t): totale Kraft

ug: Kraft einer einzelnen motorischen Einheit

Up: maximal generierte Kraft, wenn alle motorischen Einheiten aktiviert wiren
uéz): Kraft der motorischen Einheiten von Typ ¢

U™*: maximale Kraft, die unter willkiirlicher Belastung B zur Zeit T,, generiert
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wird

(: Verhiltnis von Kommando zu Ermiidung

v: Verhéltnis von Wiederherstellung zu Ermiidung

AU: Unterschied zwischen maximalem Wert von U™** und U
AM: Unterschied zwischen maximalem Wert von M4 und M,

Kapitel [4.1.8.1; Wexlers Ermiidungsmodell

A: Skalierungsfaktor

b: Dampfungskoeffizient

B: Verhéltniskonstante

Cn: normalisierter Betrag des Kalzium-Troponin-Komplexes

F: isometrische Kraft

Fy: Dampferkraft

F..: maximale Motorkraft

F,: Federkraft

J: Kalziumfluf3

k: Permeabilitdt der SR-Membran an Kalziumionen bei offenen Kalziumkanélen
K: Federkonstante

ko: Konzentration der Ca?t-ATPase-Ansammlung im SR

ki, ko: Vorwirts-/Riickwértsraten, mit denen die Kalzium-Troponinverbindungen
durchgefiithrt und wieder gebrochen werden

knr: Muskelsteifigkeit

kpg, ksp: Steifigkeit der parallelen/seriellen elastischen Elemente

kr: Sehnensteifigkeit

[pr: Muskelldnge

Pr: Sehnenspannung

Ry: Hohe der Steigung des normalisierten Betrags des Kalzium-Troponin-Komplexes
C'n aufgrund der folgenden Stimuli

R;: nichtlineare Kalziumfreigabe oder -Ansammlung im Muskel

T,: Kalzium-Troponin-Komplex

T,,: Troponin

vog: Geschwindigkeit der kontraktilen Elemente

V.. kontraktile Motorgeschwindigkeit

vy Sehnengeschwindigkeit

x: Lénge der Feder

a: Pennationswinkel

11: Zeitkonstante, zu der keine Querbriicken vorhanden sind

T9: zusdtzliche Reibung aufgrund der chemischen Querbriickenverbindungen
T.: Zeitkonstante zur Kontrolle des Steigens und Fallens von Cy
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