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1 Motivation und Einleitung

Die Biomechanik befasst sich unter anderem mit der Bewegungserzeugung und Be-
wegungskontrolle von biologischen Wesen und mit den Wechselbeziehungen zwischen
der Struktur der Gewebe und ihrer mechanischen Beanspruchung.

Die experimentellen Untersuchungen erfolgen hauptséachlich an isolierten Tiermuskeln
(Wank 1993). Beim lebenden Menschen ist es mit grofem Aufwand verbunden und
ethisch schwer vertretbar, Gelenk- und Muskelkréfte direkt zu messen und damit Wis-
sen lber die inneren Strukturen zu erlangen. Computermodelle bieten eine Alterna-
tive durch die Moglichkeit der Berechnung von Muskelkrédften. Modelle des Muskel-
Sehnen-Komplexes (muscle tendon complex, MTC) werden benutzt, um Bewegungen
von Menschen und Tieren zu simulieren und zu helfen, mechanische Eigenschaften und
Bewegungsmerkmale von Muskeln zu verstehen (Hatze 1977; Gordon et al. 1966; Zajac
1989; Epstein & Herzog 1998).

Diese MTC-Modelle bauen auf einem phédnomenologischen Ersatzmodell auf, um den
Arbeitsbereich der Muskeln, die zugrunde liegenden Kontraktionsverlaufe der beteilig-
ten Muskeln, sowie die Kraftiibertragung in den Gelenken und Gliedmaflensegmenten
zu beschreiben. MTC-Modelle enthalten meist Muskelkennlinien in Form von mathe-
matischen Gleichungen, deren Parameter eine moglichst physiologische Abbildung des
Kontraktionsverhaltens der Muskeln enthalten.

In den klassischen so genannten Hill’schen Modellen wird bislang die Muskelkraft aus
Fasern berechnet, die entweder genau in Muskelwirkungsrichtung arbeiten (fusiforme
Muskeln, kein Faserwinkel) oder mit einem konstanten mittleren Faserwinkel diagonal
zur Wirkungslinie des Muskels angeordnet sind (unipennat). Konstante Faserwinkel
spiegeln jedoch die realen Verhaltnisse wahrend der Muskelkontraktion nur sehr ober-
flachlich wider (Scott & Winter 1991, Hodges et al. 2003) und werden in zahlreichen
Studien widerlegt (Hodges et al. 2003; Scott & Winter 1991; Huijing et al. 1989, 1994;
Shin et al. 2009; Li et al. 2009; Narici et al. 1996). Es zeigt sich, dass die in vivo ge-
fundenen Muskelverkiirzungen nur realisierbar sind, wenn durch die Aufstellung der
Fasern (dynamischer Faserwinkel) eine zusétzliche Verkiirzung auftritt. Der Faserwin-
kel &ndert sich in Abhéngigkeit von Last und Faserlange durch die Querkréfte, die bei
der Verdickung der Fasern bei der Kontraktion entstehen. Dadurch entstehen weniger
Querkréafte als durch einen konstanten Faserwinkel. Durch die schrig zur Wirkungslinie
des Muskels verlaufende Faserkraft und -kontraktion entstehen Kraftverluste, ebenso

durch Deformations- und Querausdehnung des Muskels.



2 Kapitel 1. Motivation und FEinleitung

Es gibt speziell im Bereich der Plantarflexoren gewisse Zustande des Muskels mit kur-
zen Muskelfasern. Bei Annahme eines festen Winkels im Bereich des Muskelansatzes
und zwischen Sehnenplatte und Faser (Faser-Aponeurosen-Winkel) kann durch diese
Muskelmodelle kein ausreichender Kontraktionshub z.B. bei Plantarflexionen erzeugt
werden, um real beobachtete Langenverdnderungen zu modellieren. Die Natur bewerk-
stelligt dies mit einer Aufstellung der Fasern bei vergroflerten Gelenkwinkeln und zu-
nehmender aufgebrachter Kraft. In Experimenten wurden signifikante Unterschiede
im Faserwinkel zwischen relaxiertem und maximal kontrahiertem Muskel gefunden
(Narici & Maganaris 2006; Herbert & Gandevia 1995). Ein groBerer Faserwinkel er-
moglicht eine grofere Anzahl an parallel arbeitenden kontraktilen Fasern und damit
eine grofere Kraft.

Wie kann nun dieser Hub erreicht werden und sinnvoll in ein bestehendes MTC-
Modell implementiert werden? Innerhalb dieser Arbeit soll diese Fragestellung unter-
sucht werden. Es soll ein Ansatz gefunden werden, um die Verédnderungen der Faser-
richtung wihrend der Muskelkontraktion und die maximale Auslenkung im verfiigharen
FuBgelenkswinkel- und Kraftbereich mathematisch zu beschreiben. Das Ziel soll sein,
dies in ein biokybernetisches Muskelmodell zu integrieren und Muskel-Skelett-Systeme
dynamisch und realitatsnah zu simulieren.

Ein weiteres Ziel dieser Arbeit ist die Bestimmung eines kompletten Satzes an individu-
ellen Parametern fiir die menschliche MTC-Modellierung. Dies ist gegenwartig in vivo
nicht moglich (Wagner et al. 2006; Garner & Pandy 2003). Einige Parameter, beispiels-
weise Muskelmomenthebel oder Muskelfaserwinkel représentieren den lebenden Orga-
nismus nur mangelhaft, da sie durch Leichenexperimente, an isolierten- oder Tiermus-
keln erhoben wurden (Friederich & Brand 1990; Li et al. 2009; Wickiewicz et al. 1983).
Untersuchungen, die Architekturparameter von Kadavern und von lebenden Menschen
verglichen, finden keine Ubereinstimmung (Martin et al. 2001; Fukunaga et al. 1997b;
Herbert & Gandevia 1995). In der Literatur werden abweichende Werte fiir die Parame-
ter der Hill’schen Gleichung zur Beschreibung von kontraktilen Kraft-Geschwindigkeits
Relationen angegeben, abhéngig von Temperatur, Fasertypkomposition und den be-
trachteten Muskeln (Winters 1990; Edman & Hwang 1977). Aber auch fiir dieselben
Muskeln zeigen Muskelparameter betrachtliche Abweichungen innerhalb der verwende-
ten Muskelmodelle.

Um aber Modellvorhersagen treffen zu kénnen und zu verbessern, ist es notwendig,
Parameter des MTC und damit Muskeleigenschaften individuell und zuverlassig zu
bestimmen. Dazu sollen Muskelmodellparameter fiir bestehende mathematische Zu-

sammenhange mittels einer mathematischen Optimierungsrechnung bestimmt werden.
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Optimierungsrechnungen werden in der Muskel-Skelett-Modellierung angewendet, um
Muskelkréfte zu berechnen und damit dynamische Bewegungen zu simulieren (Reinbolt
2005; Gagnon 2001). Oftmals wird ein least-square Algorithmus benutzt, um die Re-
lation zwischen dem EMG und dem Gelenkmoment zu finden (Gagnon 2001; Reinbolt
2005). Insbesondere kann das Problem der Redundanz der Ansteuerungsmoglichkei-
ten der verschiedenen Muskeln bei mehrgelenkigen Bewegungen gelost werden, indem
individuelle Muskelkréfte durch Optimierung berechnet werden (Cholewicki & McGill
1994; Spégele et al. 1999). Wagner et al. finden anhand eines nicht-linearen Regres-
sionsalgorithmus (modifizierter Levenberg-Marquardt Algorithmus) Muskelparameter
fiir Froschmuskeln (Wagner et al. 2006).

In der folgenden Arbeit sollen valide Parameter fiir eine Muskelgruppe mithilfe der
Optimierungsrechnung anhand einer menschlichen Plantarflexionsbewegung ermittelt
werden. Input sind reale und physiologische Messdaten. Es soll eine Minimierung der
Fehlerquadratsumme zwischen berechneter und gemessener Zielfunktionen durch An-
passung der Modellparameter mit verschiedenen Algorithmen durchgefithrt werden.
Damit soll ein Satz an individuellen Parametern gewonnen werden. Zudem soll, wie im
ersten Teil beschrieben, ein dynamischer Faserwinkel modelliert werden. Dies wurde
bislang in bestehenden Arbeiten vernachléssigt. Die Implementierung des dynamischen
Faserwinkels resultiert zum einen darin, dass die ermittelten Parameter die Realitat
besser beschreiben und zum anderen, dass die Optimierungsrechnung niedrigdimensio-
naler und somit robuster wird.

Idealerweise konnen mit diesem ermittelten Parametersatz und einer vorwértsdynami-
schen Bewegungsmodellierung Voraussagen von Kontraktionsverldufen, sowie Muskel-
und Gelenkkréfte berechnet werden.

Inwieweit sich dies fiir einfache eingelenkige Bewegungen des Menschen realisieren
lasst, soll unter Berticksichtigung von Verdnderungen des Faserwinkels am Beispiel

der Plantarflexion im Rahmen dieser Arbeit gepriift werden.



2 Modellierung von

Muskelkontraktionen

Skelettmuskeln leisten den tiberwiegenden Anteil der mechanischen Arbeit fiir auto-
nome menschliche und tierische Bewegung. Durch Erzeugung von Kraft und Langen-
anderung bewirken sie zusammen mit der Schwerkraft und den Trégheitskraften die
GliedmaBenbewegung. Die Ubertragung der Muskelkraft auf die GliedmaBen hingt von
der geometrischen Form der gelenkbildenden Teile der Knochen wie Hebellangen und
Kondylenformen (Gelenkrollen) ab. Fiir die Modellierung des Muskel-Skelettsystems
wird ein Geometriemodell benoétigt, das die Kraftiibertragung auf die Kérpersegmente
beschreibt. Des weiteren werden Gleichungen formuliert, die die Krafte aller anatomi-
schen Strukturen abbilden, die an einem Muskelkontraktionszyklus beteiligt sind. Der
menschliche Bewegungsapparat soll abstrahiert und anhand eines Modells beschrieben
werden. Man unterscheidet zwischen einem aktiven und einem passiven Teil. Zum pas-
siven Teil zédhlen Stiitz- und Bindegewebe sowie Sehnen. Die Sehnen tibertragen die
von der Muskulatur aufgebauten Kréfte auf den Bewegungsapparat (Knochen). Der
aktive (kontraktile) Teil besteht aus der Muskulatur. Fur ein Muskel-Skelett-Modell
sollen passive (Muskelfaszien), seriellelastische (Sehnen) und kontraktile (krafterzeu-
gende Einheiten des Muskels) Kréfte beriicksichtigt werden. Das Ersatzschaltbild hier-
fiir besteht aus einer Parallelanordnung der passiven und kontraktilen und einer Rei-
henanordnung der seriellelastischen Kréfte (siehe Abb. 2.6). Passive Strukturen haben
primar mechanische Funktionen. Sie dienen der Aufnahme und Ubertragung von Kraf-
ten und beteiligen sich am Aufbau von Organen und deren Einbau in die Umgebung.
Passive Strukturen addieren sich zur Kontraktionskraft, wenn der Muskel gedehnt ist,
da sie Widerstand gegen die Zugkraft aufbringen. Das kontraktile Element zeichnet
sich durch eine statische und dynamische Kraft aus. Die statische Kraft kann in guter
Néherung durch eine symmetrische, quadratische Funktion parametrisiert werden, die
den Uberlappungsgrad der Aktin- und Myosinfilamente reprisentiert (Alberts 1990).
Fiir den konzentrischen Bereich der dynamischen Kraft veroffentlichte Hill 1938 ei-
ne empirische Gleichung, die auch aktuell noch in der Muskelmodellierung eingesetzt
wird (Houdijk et al. 2006; Manal & Buchanan 2005). Die Hill’sche Gleichung gibt den
hyperbolischen Zusammenhang zwischen Kontraktionsgeschwindigkeit und Kraft des
kontraktilen Elements an. Aus deren Integration erhalt man die aktuelle kontraktile
Lange. Fiir den exzentrischen Bereich legte Katz 1939 die experimentellen Grundlagen.

Die Sehnen werden mathematisch durch nichtlineare Gleichungen mit einer charakte-
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ristischen Federkonstante beschrieben (van Soest et al. 1995). Es werden auch linea-
re Kraft-Langen-Beziehungen ab einer bestimmten Muskelldnge diskutiert (Out et al.
1996). Muskelumhiillungen unterstiitzen die Kontraktionskraft, wenn der Muskel ge-
dehnt ist, da sie Widerstand gegen die Zugkraft aufbringen. Deren Kraft wird nach
van Soest ebenfalls durch eine quadratische Kraft-Langen-Gleichung beschrieben, die
in der Langenachse um den Ruhelangenwert verschoben ist. In existierenden Modellen
wird ein zeitlich konstanter Faserwinkel zwischen den beiden Komponenten angenom-
men (Zajac 1989). Der Faserwinkel ist definiert als der Winkel zwischen Muskelfasern
und der Kraftrichtung (Sehne). Die Annahme eines konstanten Winkels ist jedoch eine
grobe Vereinfachung. Laut Untersuchungen ist der Faserwinkel eine dynamische Funk-
tion mehrerer Grofien (Fukunaga et al. 1997b,a; Ichinose et al. 1998). Beziiglich der
Vorhersagekraft realer dynamischer und kinematischer Muskelverlaufe sollte der nicht-
konstante Faserwinkel in Muskel-Skelett-Modellen berticksichtigt werden. Das ist ein
Ziel dieser Arbeit.

Um einen Bewegungsablauf auf neuronaler Ebene beschreiben zu kénnen, wird der
Aufbau der Muskelaktivitéit, ausgehend von einer neuronalen Stimulation, durch ex-
perimentell ermittelte Gleichungen beschrieben. Diese physiologischen Aktivierungsdy-
namiken sind mathematisch durch Differentialgleichungen beschreibbar (Hatze 1977,
Zajac 1989). Bei Vorgabe der neuronalen Stimulation in Form einer EMG-Hillkurve
kann die Aktion des Zentralen Nervensystems (ZNS) simuliert werden. Die Eingabe
der Stimulation erlaubt eine grofle Bandbreite an Steuermoglichkeiten fiir die gezielte

Bewegung eines Mehrkorpermodell.

2.1 Mechanik der Muskelkontraktion

Skelettmuskeln haben sich im Evolutionsprozess an ihre jeweiligen Aufgaben angepasst
und sind dafiir optimiert. So gibt es z.B. mehrkopfige, gefiederte Muskeln mit unter-
schiedlicher Faserzusammensetzung und Architektur. Einige Muskeln sind auf Ausdau-
erfunktionen ausgerichtet (M.soleus), andere auf Schnelligkeit (M.gastrocnemius). Die-
se Spezialisierung schlagt sich in der Mechanik und dem Kennlinienverlauf der Muskeln
nieder. Mochte man ein Muskel-Skelett-System simulieren, so benotigt man spezielle

Gleichungen fiir die Aktivierung und Krafterzeugung der Muskeln.
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2.1.1 Muskelaktivierung

Im folgenden werden zwei Dynamiken zur Muskelaktivierung beschrieben, die mathe-
matisch den Aufbau der Muskelaktivitdt in Abhéngigkeit der nervalen Steuerung be-
schreiben: die Dynamik nach Hatze und nach Zajac.

Hatze (1977) definiert die Aktivitdt ¢ des kontraktilen Elements abhéngig von der
Kalziumkonzentration 7 (freie lonenkonzentration), die ins Sarkoplasma ausgeschiittet
wird, wenn die Membran des sarkoplasmatischen Retikulums depolarisiert wird. Die
Aktivitat g reprasentiert die Anzahl an geschlossenen Bindungen zwischen Aktin- und
Myosinfilamenten (gebundene Ionenkonzentration). Auch im Ruhezustand ist sténdig
ein geringer Teil an Bindungen geschlossen. Somit hat der Muskel standig einen ge-
ringen Grundtonus. Der Parameter gy bezeichnet die Anzahl dieser geschlossenen Bin-
dungen. Die Gleichung fiir das Zeitverhalten der Aktivitat berechnet sich nach Hatze

durch eine Ubertragungsfunktion von freier zu gebundener Ionenkonzentration gemis:

(00 + (p(lce)y)?)
(1+ (plce)v)?)

q(lCE'afy) = , qo S q S 1 ) (21)

wobei [og die kontraktile Lange und p eine iiberlappabhéngige Hilfsfunktion ist:

 1.373-6.62- (2.9 — 1)
pllcr) = 29 (=) 1) (2.2)

lce

und die freie C'a®t-Konzentration + aus einer Differentialgleichung berechnet wird:
A =n(STIM —~) . (2.3)

n wird durch die Zeitkonstante 7 = 1/ fiir Ausschiittung und Abpumpen der Tonen
berechnet. Es gibt langsame und schnelle Muskelfasern. Der Unterschied besteht in der
Geschwindigkeit des Anstiegs der Aktivitat. Langsame Fasern haben nach Hatze einen
Wert von n = 3.67 s~ und fiir schnelle gilt n = 11.25 s~1. STIM bezeichnet die Stimu-
lation des zentralen Nervensystems und nimmt Werte zwischen Null und Eins an. Eine
Stimulation von Eins bedeutet volle Aktivierung. Die Stimulation ist also auf die ma-
ximale Kraft normiert. STIM ist abhangig sowohl von der Erregungsfrequenz, als auch
von der Anzahl der aktivierten motorischen Einheiten. Nachteile der Aktivierungsdy-
namik nach Hatze bestehen darin, dass sie nur eine Faser, nicht den ganzen Muskel
beschreibt. STIM steht also nur fiir die Erregungsfrequenz einer Faser. Das EMG als
zugéngliche Messung fiir die Summe der elektrischen Signale im gesamten Muskel kor-

reliert nicht mit STIM. AuBlerdem sind unterschiedliche biologische Prozesse an der
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Aktivitdtserhohung bzw. -erniedrigung beteiligt. Die Gleichung fiir ¢ beschreibt nur

den Anstieg bis zum Plateau.

0 0.1 0.2 0.3 0.4 05 0.6 07
Zeit[s]

Abb. 2.1: Muskelaktivitdten bei Hatze (Linien) und Zajac (fett);
Dabei gilt: STIM = 1 fir 0.02 Sekunden, dann STIM = 0. Man
erkennt den nicht-exponentiellen Verlauf des Abpumpens bei Hatze.
Fiir die Kurven nach Hatze sind die lcg/lcpope Verhéltnisse variiert
(lce/lcEopt = 0.5,1.0,1.5, von unten nach oben). Hatzes exponentiell
verlaufendes v ist eingezeichnet (aus Giinther 1997).

Zajac (1989) definiert die muskulare Aktivitat a als relative isometrische Kraft bei
optimaler Lange des kontraktilen Elements. Experimentell lasst eine Korrelation zwi-
schen dem messbaren EMG und der isometrischen Kraft nachweisen. Somit kann man
a in Abhéngigkeit der Stimulation darstellen. Die Differentialgleichung fiir die zeitliche
Entwicklung lautet:

4 = My (STIM — STIM(1 — B)a— (Ba)) . (2.4)

In Anlehnung Giinther (1997) wird fiir @ der Wert a = ¢ — qo, mit o < ¢ < 1 gewahlt,
der die standig geschlossenen Bindungen beriicksichtigt. Es gilt: 7,o; = 1/M, und
Taeact = Tact/ fir vollige Aktivierung (STIM = 1) und Deaktivierung (STIM = 0).
Der Aufbau der Aktivitit (Ausschiittung) erfolgt schneller als der Abbau (Abpumpen).
Ein Nachteil der Aktivierungsdynamik nach Zajac besteht darin, dass keine Abhéan-
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gigkeit von der kontraktilen Lange berticksichtigt wird. Dies ist jedoch experimentell
nachgewiesen (Hatze 1981).

Die Schnelligkeit des Aktivitatsaufbaus ist fiir beide Modelle vergleichbar. Der Abbau
erfolgt bei Hatze fiir hohe ¢-Werte schneller und nicht-exponentiell.

2.1.2 Kraft-Langen-Relation

Die isometrische Kraft bei Kriftegleichgewicht (vop = 0) zwischen angreifender und
vom Muskel erzeugter Kraft ist abhéngig von der relativen Position der Aktin- und
Myosinfilamente. Bei maximaler Uberlappung ergibt sich die grofite Kraft F,q,.

Die Uberlappung kann in guter Niherung durch folgende symmetrische quadratische

Uberlappfunktion parametrisiert werden:

1 ([ ler \* les 1 1
Eso l - - 2 ; — ; 1. 2.5
(ow) = i (zCEOp) * (zCEopt width?  width? © (2:5)

Fﬂtat / Fma.x [ ]

aktiv % /1 passiv
041, f Posioy  fLE
e f ----------------- = % FA T
. Width | A 14
I | 1/ { ]
02 - - : Latart y4 5\ ! & b
| # | ! / 4’\@ |
4 | 7 4
| 1
0 ;f | | | I| .——"/ | &. A
04 06 0.8 1 12 14 16 18

log / Lcropt [1

Abb. 2.2: Statische Kraft-Charakteristik des CE: Aufgetra-
gen sind auf Maximalwert Fj,,, normierte isometrische Kraft
Fiso(lcg)(Punktlinie), normierte Kraft des PEs Fpp (Linie, siche Ka-
pitel 2.2.2) und deren Summe (Kreuze); Parameter lgq+ = 1.2 und
Fppmaz = 0.5 (aus Giinther 1997).
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Fi,, besitzt keine Einheit, da width ein einheitenloser Faktor ist. Die Parameter width
und o gep sind durch die Uberlappung von Aktin- und Myosinfilamenten definiert. Der
Parameter width bezeichnet die halbe Lange des Arbeitsbereichs des CE-Elements und
wird zu 0.56 gewahlt. F;,, nimmt Werte zwischen Null und Eins an. Das Maximum liegt
bei logopt-

loropt ergibt sich aus dem Produkt aus optimaler Lange des Sarkomers von ungeféhr
2.25pm und Anzahl der hintereinander geschalteten Sarkomere. Voraussetzung ist, dass
alle Sarkomere die gleiche optimale Lange haben. Die isometrische Kraft hangt von der

Uberlappfunktion Fj,, und von der Aktivitit ¢ des Muskels (siehe Abschnitt 2.1.1) ab:

FCE|vCE:0 = quamEso(lCE) . (26)

2.1.3 Kraft-Geschwindigkeits-Relation

Zwischen Kontraktionsgeschwindigkeit und Last besteht ein hyperbolischer Zusammen-
hang. Dies wurde erstmalig von Fenn & Marsh (1935) beschrieben. 1938 stiefl Hill bei
Messungen der Warmefreisetzung bei verschiedenen Kontraktionsbedingungen auf die
Kraft-Geschwindigkeits-Relation.

Fiir den konzentrischen Fall kann das Verhalten der Muskelkrafte durch die von ihm
empirisch ermittelte so genannte Hill’sche Gleichung beschrieben werden (Hill 1938).
Die Muskelkraft ist hierbei grofier als die Summe der angreifenden Kréfte. Der Muskel
kontrahiert demnach bis zu einem Gleichgewichtswert, der durch Fi,(l..) gegeben ist.
Eine konzentrische Kontraktion bedeutet eine negative Kontraktionsgeschwindigkeit.
Die Hill’'sche Gleichung gibt den hyperbolischen Zusammenhang zwischen Kontrakti-

onsgeschwindigkeit vop und Muskelkraft Fiop des kontraktilen Elements an:

(Fop + a)(vop = b) = =(Foplwp=0 +a)b . (2.7)

Die Asymptoten der Gleichung sind vep = b (im Limes unendlich grofler Kraft) und
Fep = —a (im Limes unendlich negativer Kontraktionsgeschwindigkeit:
a=—lim, . « Fog.

Folgende Schreibweise der Hill’schen Gleichung fiir die Kontraktionsgeschwindigkeit

wird in dieser Arbeit verwendet:

(2.8)

Fiso(lor) + Al
vor(lor, ¢, Fop) = Factor(q) Blogop (1 _ Fisollon) + A( CE)) .

Tor 4 Aleg)

qFmax

Diese Gleichung gilt im konzentrischen Bereich streng genommen nur fiir einzelne Fa-
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sern. Parameter sind:

o A= ﬁ, wobei a die Asymptote a = —lim,,,_._~ For darstellt. A kann als die

Zusammensetzung aus den verschiedenen Fasertypen interpretiert werden.

e B= ZCEbopt’ wobei b die Asymptote b = —limp_, .o vcp darstellt.

e Factor(q) = 1 fir ¢ > 0.3, Factor(q) = 55¢ sonst (nach Van Soest (van Soest
1992). Factor(q) sorgt dafiir, dass entsprechend experimentellen Ergebnissen vepg
fir kleinere Werte von q konstant bleibt (Petrofsky & Phillips 1981).

o A(ler) = AFiso(lcg) fir lop > lopop (van Soest 1992): damit héngt v,,,, nicht iber
den ganzen [op- Bereich von Fjg, ab (Stern 1974).

Fiir den exzentrischen Bereich legte Katz (1939) die experimentellen Grundlagen. Die
Hill’sche Gleichung kann in diesem Bereich mit einigen Modifikationen verwendet wer-

den.

1.8 T T T T T T

16 | /’/-I lce/ legopr =1 |

F/Fmax [1

Abb. 2.3: Auf F),.; nomierter dynamischer Kraft-Verlauf des CEs
bei gegebener Kontraktionsgeschwindigkeit mit Variation der Lénge

log; vep < 0 ist konzentrischer, vop > 0 exzentrischer Bereich (aus
Gunther 1997).

Im Geschwindigkeitsnullpunkt, also beim Wechsel vom konzentrischen zum exzentri-
schen Bereich, gibt es eine Unstetigkeit der Steigungen (Katz 1939), die durch den Para-

meter Slope factor berticksichtigt wird. Dieser Parameter ist definiert als der Quotient



2.2. Viskoelastische Eigenschaften 11

aus dem Limes gegen Null der Steigungen:

(ZSCE) ‘UCEHO-F
Slope factor = ( — : (2.9)

dFCE |
dvon vop—0_

Weiter wird eine Grenzkraft Fiin, = Fluae/ez-qF maeFiso(lop) angenommen.
Es ist: Flge/es: = 1.8 und Slope factor = 2 (Giinther 1997; van Soest 1992; McMahon

1984). Somit lautet die Gleichung fiir den exzentrischen Bereich:

—Cs. (2.10)

vee(lee, ¢, Fop) = (

Die Parameter C; bis C3 werden nach van Soest (van Soest 1992) durch die folgenden

Annahmen bestimmt:

o Stetigkeit der Kraft-Geschwindigkeitskurve im Geschwindigkeitsnullpunkt,
e Sprung der Steigung im Geschwindigkeitsnullpunkt um Slope factor, und

o Kraft geht gegen Fruz/eo-FeE|vop=0 = liMy,, o im Limes unendlich groBer Ge-

schwindigkeit:

02 - Eso(lCE)Fmax/exz

04 - C12 - ESO(ZCE)

o~ C Factor(q)Blepopt

5T 4Sl0pefactor (Fiso(lor) + A(ler))

Cl - —0403 . (211)

2.2 Viskoelastische Eigenschaften

2.2.1 Seriellelastisches Element

Ein Muskel setzt durch Sehnen am Knochen an. Diese werden als seriellelastische Ele-
mente modelliert. Bezeichnend ist ihre grofle Steifigkeit. Mathematisch konnen sie nach
van Soest (van Soest 1992; van Soest et al. 1995) durch nichtlineare Kraftgleichungen
beschrieben werden:

ksg(lsg — lspo)? fur lgg >1
Fop = se(lse — lspo) SE > LSEo (2.12)

0 sonst
e

k —_—
5 (Usglsgo)?
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Die Federhiirte kgp skaliert mit der maximalen isometrischen Kraft FF'P, mit der das
kontraktile Element an der Sehne angreift. Ugg ist die zur Ruhelinge lggo relative
Dehnung des serienelastischen Elements bei isometrischer Maximalkraft und betragt
0.04. Unterhalb der Ruhelénge erschlafft die Sehne und somit ist die Sehnenkraft Null.
Die Kraft-Léngen-Beziehungen der seriellelastischen Elemente werden durch Quick-

release-Experimente mit isolierten Sehnen ermittelt.

2.2.2 Parallelelastisches Element

Alle parallel zu den Sarkomeren liegenden Bindegewebsstrukturen werden als paral-
lelelastische Strukturen bezeichnet. Sie unterstiitzen die Kontraktionskraft, wenn der
Muskel gedehnt wird, da sie Widerstand gegen die Zugkraft aufbringen. Allerdings muss
der Muskel sehr stark gedehnt sein, bevor diese passiven Krafte wirken. Der Beginn
dieser wird durch ls4,,¢ (ohne Einheit) charakterisiert. Dieser Wert wird in Anlehnung
an Glnther (Ginther 1997) als 1.2 angenommen. Die Kraft des parallelelastischen

Elements (FpFE) kann nach van Soest durch folgende Gleichungen beschrieben werden:

kPE(lPE - ZPEO)Q fr ZPE = lCE > ZPEO

Fpp = (2.13)
0 sonst
ZPEO = lstm‘thEopt
F maszax
kpp = PE . (2.14)

12 popt + (1 + width — lgar)?

Die Federharte kpg skaliert ndherungsweise linear mit der Anzahl parallelgeschalteter
Sarkomere. kpp hangt vom Muskelquerschnitt und von der maximalen isometrischen
Kraft F,,,, in oben formulierter Weise ab. Der Querschnitt eines Muskels ist also impli-
zit beriicksichtigt. Die Ruheldnge [pgo skaliert mit der Anzahl der seriellen Sarkomere
linear, also mit der Lange des kontraktilen Elements und mit der Lange lcgop, bei der
der Muskel die Kraft F},,, aufbringt. [pgo und kpg lassen sich deshalb durch relative
Grofen zum isometrischen Kraftverlauf des CEs ausdriicken. Die Grofien [pgq, {s¢ar¢ und
Fppmae: konnen an die Versuchsperson individuell angepasst werden. Sie sind abhéngig
von den elastischen Gewebeeigenschaften, welche von Trainingszustand, Durchblutung
und dem Fiederungswinkel abhéngen. Der Faserwinkel ist der Winkel zwischen der
Sehne (Kraftwirkungslinie) des betrachteten Muskels und der Orientierung der Faser-
biindel. Bei isometrischer Belastung, also vogp = 0, ist die Summe aus dem Betrag von
passiver und isometrischer Kraft projiziert auf die Kraftwirkungslinie gleich dem Be-

trag der Sehnenkraft. Bei verzweigter Struktur setzen mehrere kontraktile Elemente an
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einer Sehne an. Bei starker Verkiirzung entstehen zusatzliche Druckkréfte. Messtech-
nisch ist die Erfassung der passiven Kraft-Langen-Kennlinie bei starker Verkiirzung

problematisch.

2.2.3 Dampfungselement

Fiir die dampfende Eigenschaft eines Muskels, die den Muskel-Sehnen-Komplex vor
Uberlastungen bei hohen Dehngeschwindigkeiten schiitzt, wird eine geschwindigkeits-
abhéngige Reibung angenommen. Dampfungswiderstdnde werden grofitenteils durch
Reibung beim Gleiten der Myofilamente durch das Sarkoplasma bewirkt und sind
schwer messbar. Ein Riickschluss aus Messungen an intakten Muskeln auf die Damp-
fung ist nicht direkt moglich, da viele Komponenten an der Bewegung involviert sind
(Antagonisten, Gelenkreibung). Einige Muskelmodelle beachten kein zusétzliches Déam-
pfungselement. Andere integrieren sie als Zusatzkomponente neben dem seriell- und
parallelelastischen Element (Hatze 1981; Davy & Audu 1987). In Muskelmodellen kann
dazu ein zusétzliches so genanntes D-Element parallelgeschaltet werden (siche Abb.
2.6), das eine Kraft beschreibt, die proportional zur Dehn- bzw. Kontraktionsgeschwin-
digkeit ist:
dlp

FD:kD% : (2.15)
Eine Dampfung des kontraktilen Elements wird oftmals vernachléssigt. Es wird argu-
mentiert, dass diese Komponente schon in der Kraft-Geschwindigkeits-Kennlinie inte-

griert ist (Hill 1938).

2.3 Muskelarchitektur

Die Architektureigenschaften jedes Muskels sind beziiglich seiner Funktion optimiert.
So kénnen Muskelfasern durch ihre Fasertypkompositionen, aber auch durch ihre un-
terschiedlichen Langen und Faserwinkel verschiedene Krafte und Verkiirzungsgeschwin-
digkeiten aufweisen. Ein Vorteil dieser Spezialisierung in der Architektur ist, dass das
neuromuskuldre System die Muskelkraft und Auslenkung nicht nur durch verédnderte
nervale Inputs steuern kann (Lieber & Friden 2001). Daneben beeinflussen auch die
Anzahl der parallel liegenden Fasern und der Muskelfaserwinkel die maximale Muskel-
kraft. Die Kontraktionsgeschwindigkeit wird durch die Lange der Muskelfasern, also
durch die Anzahl der Sarkomere und den Muskelfaserwinkel mitbestimmt.

Ein groflerer Faserwinkel beinhaltet:
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e cine groflere Anzahl an parallel angreifenden kontraktilen Fasern, d.h. eine groflere

Kraft, resultiert
e jedoch in einer weniger effizienten Kraftiibertragung durch die Sehne und bedingt

e cine kiirzere Faserlange, was eine geringere Kontraktionsgeschwindigkeit und gerin-

gere Faserauslenkung nach sich zieht (Maganaris et al. 2002).

Allerdings wirken durch die schrédge Anordnung Zwangskrifte, und die Faserausrich-
tung zeigt nicht in Richtung der Wirkungslinie. Dadurch gehen Energie, Geschwindig-
keit und Kraft in Bezug auf den MSK verloren.

In Abbildung 2.4 ist der Zusammenhang zwischen den Faktoren Faserlinge, Faser-
querschnitt und Faserwinkel dargestellt. Ausgangswerte sind eine physiologische Quer-
schnittsfliche Apgys von 1em? und eine Faserlinge von 4 cm. Bei einem ungefiederten
Muskel andert sich die Leistung bei Verdoppelung des Muskelquerschnitts und Hal-
bierung der Faserlénge nicht. Lediglich wird die Leistung schon bei der Halfte des
Kontraktionsweges erreicht (vgl. Teilbilder A und B in Abb. 2.4).

Bei einem konstanten Fiederungswinkel von 30° (Teilbild C) vervierfacht sich die phy-
siologische Querschnittsfliche, und die Faserlange wird auf ein Viertel der Ausgangslén-
ge gekiirzt. Die Folge ist eine dreieinhalbfache Steigerung der Muskelkraft auf Kosten
der Kontraktionsgeschwindigkeit und Maximalleistung (Wank 2000).

Die Annahme eines konstanten Faserwinkels in einigen der bestehenden Muskelmodelle
(Zajac 1989; Huijing 1995) ist umstritten. Sie steht im Widerspruch zu in vivo Untersu-
chungen (Hodges et al. 2003; Scott & Winter 1991; Huijing et al. 1989, 1994; Shin et al.
2009; Li et al. 2009; Narici et al. 1996). Es zeigt sich, dass die in vivo gefundenen Mus-
kelverkiirzungen nur realisierbar sind, wenn durch die Aufstellung der Fasern (dyna-
mischer Faserwinkel) eine zusétzliche Verkiirzung auftritt. Der Faserwinkelverlauf ist
demnach eine Funktion der isometrischen Kraft und der Faserlange (Stark & Schilling
2010). Es werden Unterschiede bis zu 170 Prozent im Faserwinkel zwischen relaxiertem
und maximal kontrahiertem Muskel gefunden (Narici et al. 1996; Hoang et al. 2007;
Herbert & Gandevia 1995; Reeves & Narici 2003; Brindle et al. 2008). Huijing & Woit-
tiez (1984) verglichen drei verschiedene Winkelannahmen mit experimentellen Daten,
die Faserlinge und Faserwinkel in Beziehung setzen (konstanter, vernachléssigbarer
und faserlangenabhéngiger Winkel). Der Faserwinkel beeinflusst demnach die Kraft-
Langen- und Geschwindigkeits-Kraft-Beziehung. Der langenabhangige Winkel ergibt
die besten Voraussagen fiir die isometrische Kraft. Der Faserwinkel dndert sich in Ab-
héangigkeit von Last und Faserldnge durch die Querkrafte, die bei der Verdickung der
Fasern bei der Kontraktion entstehen. Dadurch entstehen weniger Querkréafte als durch

einen konstanten Faserwinkel. Durch die schrag zur Wirkungslinie des Muskels verlau-



2.3. Muskelarchitektur 15

fende Faserkraft und -kontraktion entstehen Kraftverluste, ebenso durch Deformations-
und Querausdehnung des Muskels.

Der Faserwinkel ist geschlechts,- (Chow et al. 2000; Morse et al. 2008; Morse 2008),
alters- (Morse et al. 2005a; Narici et al. 2003; Reeves et al. 2004b; Narici et al. 2008;
Horstmann 1999) und trainingsabhangig (Narici & Maganaris 2006; Morse et al. 2007).
In hypertrophierten Muskeln sind die Faserwinkel groBer (Folland & Williams 2007).
Der Faserwinkel ist meist am proximalen Ende des Muskels grofler als am distalen
(Muramatsu et al. 2002; Maganaris et al. 1998). Deshalb sind die Fasern nicht vollstan-
dig parallel. Des weiteren verlaufen die Fasern gekriimmt und schmiegen sich asympto-
tisch an die Aponeurosen an, was eine Verkleinerung des Faserwinkels an den Aponeu-
roseniibergéngen zur Folge hat. Der Kraftverlust ist demnach geringer als der rechne-
risch ermittelte Wert bei Projektion der mit einem Faserwinkel o angreifenden Kraft
auf die Kraftzugrichtung. Es zeigt sich in Experimenten, dass moglicherweise durch die
asymptotisch verlaufende Ankniipfung der Faser an die Aponeurose weniger Zwangs-
krafte in Form von Reibung verloren gehen, als durch die Projektion angenommen.
Um die unterschiedlichen Faserlangen und -winkel zu berticksichtigen, wenden einige
Arbeitsgruppen Finite-Elemente-Methoden fiir die Modellierung und Berechnung von
Muskelkontraktionen an (Otten 1988).

Als Folge der Spezialisierung und Anpassung der Muskeln an ihre jeweiligen Aufgaben,
weisen Haltemuskeln wie der M.soleus oder M.vastus intermedius grofiere Faserwinkel
und kiirzere Faserlangen auf als Beschleunigungsmuskeln wie der M.gastrocnemius oder
M.vastus lateralis. Zudem bestehen Haltemuskeln aus langsamen Fasertypen und sind
meist tiefer gelegen. Die Verkiirzungsgeschwindigkeiten sind beim medialen Gastroc-
nemius grofer als beim Soleus (Manal et al. 2006; Chino et al. 2008; Lieber & Friden
2001), da der M.gastrocnemius hauptséchlich aus Fast-Twitch-Fasern und der Soleus
aus Slow-Twitch-Fasern aufgebaut ist. Die Verkiirzungsgeschwindigkeiten der Muskel-
béauche unterscheiden sich jedoch nicht signifikant, was auf Kopplungen zwischen beiden
Muskeln oder Anderungen in der Muskelarchitektur zuriickgefithrt wird (Chino et al.
2008).

Es gibt verschiedene Arbeiten, die den dynamischen Verlauf des Faserwinkels model-
lieren (Maganaris et al. 1998). Bei Maganaris & Boltzopoulos (1999) wird ein einfa-
ches trigonometrisches Modell angenommen, das parallele, steife Aponeurosen und eine
konstante Muskeldicke des M.tibialis anterior verwendet. Dennoch wird nur eine Vor-
hersage des Faserwinkels bei maximaler willkithrlicher Kontraktion (MVC), aufgrund
gemessener Faserlangen und -winkel im Ruhezustand errechnet und mit gemessenen

Daten verglichen. Die Integration in ein Muskel-Skelett-Modell fehlt jedoch.
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Abb. 2.4: Darstellung des Einflusses von Faserldnge, Faserquerschnitt und Faserwinkel auf
das Kontraktionsverhalten eines Muskels mit gleichem Volumen: A) Fasern parallel angeord-

net: Appys = 1 em?, lg“se’“ = 4cm; B) Fasern parallel angeordnet: Appys = 2cem

2 lFaser _
» Y0 -

2cm; C) Faserwinkel 30°: Appys = 4em?, 159" = 1em (aus Wank 2000).
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Tab. 2.1: Parameter der Muskelarchitektur des M.soleus aus der Literatur: Muskellange
Lyre, Faserlinge Log, Faserwinkel, physiologischer Querschnitt.

M.soleus Muskel- Faserldange Faserwinkel | Physiol. Bemerkungen
lange (cm) (°) Querschnitt
(cm) (cm?)
Ruhe - - 20.6£7.4 - Sohlenwinkel
MVC 40.4+7.6 bei  LcEopt,
Manal et al.
2006
Ruhe 32.9+2.6 4.3+0.8 25.3+3.2 128+25 Morse et al.
2005b

Tab. 2.2: Parameter der Muskelarchitektur des lateralen Gastrocnemius aus der Literatur:
Muskelldnge Lo, Faserlange Log, Faserwinkel, physiologischer Querschnitt.

lat Muskel- Faserldange Faserwinkel | Physiol. Bemerkungen

M.Gastro lange (cm) () Querschnitt

cnemius (cm) (cm?)

Ruhe - - 13.7.0+4.2 - Sohlenwinkel

MVC 23.448.9 bei LcEopt,
Manal et al.
2006

Ruhe 24.34+2.2 7+1.4 14.3+2.2 25.6+4.9 Morse et al.
2005b

Ruhe - 7.44+3.4 11.3+£1.2 - Sohlenwinkel

MVC 3.54+3.0 35.04+2.4 90°,
Maganaris et al.
1998

Ruhe - 8.84+2.1 11.5+£2.3 32.3+5.8 Sohlenwinkel

MVC 5.5£1.1 18+3.5 110°,
Morse et al.
2005b
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Tab. 2.3: Parameter der Muskelarchitektur des medialen Gastrocnemius aus der Literatur:
Muskelldnge Lo, Faserlange Log, Faserwinkel, physiologischer Querschnitt.

med Muskel- Faserldange Faserwinkel | Physiol. Bemerkungen

M.Gastro lange (cm) () Querschnitt

cnemius (cm) (cm?)

Ruhe - - 18.7£2.7 - Sohlenwinkel

MVC 34.9+6.4 bei LoEopt,
Manal et al.
2006

Ruhe - 4.5+2.3 22.3£2.0 - Sohlenwinkel

MVC 2.3+1.9 42.5+2.2 90°,
Maganaris et al.
1998

Ruhe 27.242.7 6.3+£1.2 21.6£2.6 48.5+6.4 Morse et al.
2005b

Modernere bildgebende Verfahren wie die Magnet-Resonanz-Tomographie (MRT) er-
lauben durch gute Bildqualitat und hohe Ortsauflosung die rdumlichen Rekonstruktion
der Muskelfasergeometrie. Zudem sind die Probanden bei MRT und Ultraschalldiagno-
stik keiner Strahlenbelastung ausgesetzt, was fiir Grundlagenuntersuchungen einen ent-
scheidenden Vorteil gegeniiber der Rontgenbilddiagnostik oder der Computertomogra-
phie (CT) bedeutet. Doch selbst bei hochster Auflosung konnen Muskelfasern im MRT
nicht zuverlassig dargestellt werden (Reeves et al. 2004a; Spoor & van Leeuwen 1992).
Dank Verbesserung der Auflosung durch Erhohung der moglichen Schallwellensendefre-
quenz und Verbesserung der Bildberechnungsalgorithmen wird heutzutage die Ultra-
schalldiagnostik von fast allen medizinischen Fachdisziplinen genutzt. Zudem gewéahr-
leistet sie eine nichtinvasive, schmerzlose und strahlenexpositionsfreien Anwendung in
Echtzeit (Mende et al. 2002). Mit moderneren Geréten konnen Faserbiindel und Bin-
degewebe aufgelost werden (Auflosung ca. 0.5-1 mm, Faserbtindeldurchmesser ca. 0.2-
Imm). Es kénnen Faserwinkel relativ zur Aponeurose (Sehnenplatte) und Anderun-
gen der Faserlinge gemessen werden (Fukunaga et al. 1997b; Mademli & Arampatzis
2005). Eine seriése Vermessung von Faserlinge und Faserwinkeln hdngt unter ande-
rem auch vom Bindegewebeanteil und dem Wassergehalt innerhalb der Muskulatur
ab. Bei austrainierten Ausdauersportlern mit extrem dimnem Bindegewebe lassen sich
kaum Faserbtindel erkennen. Ultraschall bezeichnet Schallwellen mit einer Frequenz von

20kHz bis 1 GHz. Diese Frequenzen sind fiir das menschliche Ohr nicht wahrnehmbar.
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Abb. 2.5: Schematischer Aufbau und Ablauf des Echo-Impuls-Verfahrens (nach Gluon 2005).

Ein Ultraschallgerit besteht aus der Elektronik fiir die Schallerzeugung, Signaldarstel-
lung und -verarbeitung, Schnittstellen fiir Speicherung und Anzeige sowie einer Ultra-
schallsonde (dem Schallkopf). Das Prinzip der Schallerzeugung beruht in den géngi-
gen Geraten auf dem Piezoeffekt. Dieser beschreibt das Zusammenspiel in kristallinen
Festkorpern zwischen mechanischem Druck und elektrischer Spannung. Beim direkten
Piezoeffekt verschieben sich durch (gerichteten) mechanischen Druck positive und nega-
tive Ladungsschwerpunkte zueinander. Dadurch entstehen mikroskopische Dipole und
damit ein elektrisches Feld. Die tiber die einzelnen Elementarzellen eines Kristalls auf-
summierten elektrischen Felder resultieren in einer messbaren elektrischen Spannung.
Umgekehrt verformen sich einige Festkorper (Piezokristalle) bei Anlegen einer elek-
trischen Spannung (inverser Piezoeffekt). In solchen Piezoelektrika kénnen demnach
Schwingungen elektrisch angeregt werden. Die Frequenz der Schwingung ist nur von der
Materialkonstante Schallgeschwindigkeit und den Abmessungen des piezoelektrischen
Korpers abhéangig. Die Bildgebung erfolgt nach dem Echo-Impuls-Verfahren (siehe Abb.
2.5). Die Ultraschallwellen werden durch Kristalle in der Sonde erzeugt (inverser Pie-
zoeffekt) und nachgewiesen (direkter Piezoeffekt). Dabei wird ein elektrischer Impuls
eines Hochfrequenzgenerators im Schallkopf durch Schwingungen der Kristalle in einen
(Ultra-)Schallimpuls umgesetzt, der vom Gewebe unterschiedlich stark reflektiert und
gestreut wird. Die Starke des zuriickkommenden Strahls nennt man Echogenitét. Aus
der unterschiedlichen Laufzeit des Echos kann auf die Tiefe der reflektierenden Struk-
turen zuriickgerechnet werden. Das zurticklaufende Echo wird im Schallkopf durch den
direkten Piezoeffekt in ein elektrisches Signal umgewandelt und durch eine Elektronik
verstiarkt. Im B-Mode (brightness modulation), dem am haufigsten benutzten bildge-
benden Verfahren, wird die Starke (Amplitude) des Echos als Grauwert dargestellt.
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Strukturen geringer Echogenitat erscheinen als schwarze, Strukturen hoher Echogeni-
tat als weile Bildpunkte. Knochen und Muskeln sind stark echogen. Fliissigkeiten sind
schwach echogen.

Die aufeinanderfolgenden Schallwellen werden durch automatisches Schwenken der
Schallsonde in leicht unterschiedliche Richtungen ausgestrahlt. Daraus wird ein zweidi-
mensionales Bild erzeugt. Die nachste Welle kann erst dann ausgesandt werden, wenn
die Echos der vorhergehenden Schallwelle abgeklungen sind. Damit ist die Wieder-
holrate abhéangig von der Eindringtiefe, die bei groflerer Frequenz aufgrund von Ab-
sorptionseffekten kleiner wird. Absorption tritt beispielsweise durch Streuung, innere
Reibung und Anregung von Molekiilschwingungen auf. Die Energie des Schalls wird
dabei in Warme umgewandelt und geht verloren. Allerdings steigt das ortliche Auf-
losungsvermogen bei groflerer Frequenz. Man wéhlt demnach die hochstmogliche Fre-
quenz, die die gewiinschten Tiefenstrukturen noch sichtbar macht. Ein Beispiel fiir
die Wiederholrate: Das Herz eines Erwachsenen liegt etwa 15cm tief. Die Schallge-
schwindigkeit in Fett, Wasser und Muskeln betriagt 1500 m/s. Die Laufzeitdifferenz ist
dann At = As/c = 0.15/1500s = 100 us fiir den Hinweg. Die Zeit bis zum Eintref-
fen des Echos muss verdoppelt werden. Daraus folgt fiir die maximale Wiederholrate
f=1/2At = 5kHz.

Es ist zu beachten, dass an der Grenzfliache zwischen zwei Medien mit grofien Impedanz-
unterschieden (Widerstand, der der Ausbreitung von Wellen entgegenwirkt) der Schall
stark reflektiert wird: Fiir die Reflexion zwischen Gebieten mit unterschiedlicher Impe-
danz Z bei senkrechtem Einfall und glatten Grenzflichen ist der Reflexionskoeffizient
R definiert als:

Ty — 71\ 2
R:( ). 2.16
7.7 7 (2.16)

Der Impedanzunterschied zwischen Haut und Luft ist relativ gro und wiirde zu ho-

hen Reflexionsverlusten fithren. Deshalb wird die Ultraschallsonde mit einem wasser-
und alkoholhaltigen Gel versehen, sodass ein Grofiteil der Schallwellen die zu unter-
suchenden Gebiete erreichen kann. Auch bei rauen Strukturen oder Ebenen, die nicht
senkrecht zum Strahl angeordnet sind, kann ein Ultraschallecho aufgenommen wer-
den, und zwar durch Streuung. Die Echogenitat hangt dabei vom Durchmesser d des
Streupunktes ab. Im geometrischen Bereich (d > A, A: Schallwellenlénge), wenn also
das Streuzentrum sehr grofl gegeniiber der Wellenlénge ist, ist die Streuung stark, also
die Bilddarstellung heller (z.B. Muskeln). Wenn (d < A, Rayleigh-Streuung) ist die
Streuung schwach (z.B. Blut).
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Bei der Bilderzeugung kann es zu Artefakten (Bildfehlern) kommen, die zusatzliche
Gewebe- und Materialinformationen liefern konnen:

Schallschatten: An der Grenzfliche zwischen verschiedenen Medien mit unterschiedli-
chen Impedanzen werden Schallwellen stark reflektiert (bei senkrechtem Einfall, siehe
Gleichung (2.16)). Deshalb kénnen Strukturen hinter der Grenzfliche nicht mehr unter-
sucht werden. Ein Beispiel hierfiir ist der Ubergang Weichteil-Knochen. Jedoch stellt
dieser Artefakt im Falle einer Muskel-Untersuchung keinen nennenswerten Nachteil dar,
da sich die zu untersuchende Struktur vor dem Knochen befindet und es sich zudem
um senkrechten Einfall handelt.

Mehrfachrefliexion: Schallwellen konnen zwischen zwei stark reflektierenden Grenzflé-
chen beispielsweise oberflachliche Muskelfaszien und Knochen mehrmals reflektiert wer-
den. Da die Laufzeit zwischen Sender und Empfanger mit dem Abstand der Struktur
korreliert, entsteht ein Echo im Abstand eines oder mehrerer Vielfacher des wirklichen
Abstandes. Dadurch entstehen parallele Linien mit abnehmender Intensitét.
Absorption: Die Bildqualitat wird durch Unterhautfettgewebe verschlechtert, da das
Fett durch erh6hte Absorption und Streuung zur unscharfen, dunklen Abbildung des

darunter liegenden Gewebes fiihrt.

2.4 Modellierung von Muskel-Skelett-Systemen

2.4.1 Modell des Muskels

In dieser Arbeit wird das Muskelmodell nach Huijing fiir einen fusiformen Muskel
(Huijing 1995) fir einen unipennaten abgewandelt und verwendet. Integriert ist ein
schrag zur Kraftzugrichtung angeordnetes CE-Element (Faserwinkel ag, siche Abb.
2.6). Durch die Vergroerung des physiologischen Muskelquerschnitts erhéhen sich die
Maximalkraft und die Dampfungskonstante gegeniiber dem fusiformen Modell. Die ef-
fektive Aponeurosenlinge [“F%cos(34) (mit (84) = Aponeurosenwinkel) wird als steif
betrachtet und der Sehnenlénge hinzuaddiert. Aufgrund mangelnder Datenvorlage und
aus Grinden der Einfachheit des Modells soll 4 konstant gehalten werden, obwohl
man dabei einen Fehler in Kauf nimmt, da bei verdnderlichem Faserwinkel und Kraft-
entwicklung ein Versatz der oberen und unteren Sehnenlinien entsteht. Die mathe-
matischen Gleichungen, die die einzelnen Komponenten charakterisieren, sind in den
Kapiteln 2.1 und 2.2 beschrieben.
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Komponenten, die in Serie geschaltet sind, addieren ihre Krafte. Damit muss fiir die
Anordnung der einzelnen Muskelkomponenten und fiir die Kraft des Muskel-Sehnen-

Komplexes Fy;re folgendes Kriftegleichgewicht gelten:

FSE:FMTC:COS(CVF)'(FCE_'—FPE‘_'—FD) . (217)

unipennater Abstraktion Modell

Muskel
lI FMTC

4 | |

ICE=|PE =|D

cos(B)I""

|MUSKEL

IMTC

COS(0)IFASER _!_cos(BA)IAPO
|MUSKEL

|SE

Abb. 2.6: Schemarekonstruktion der kontraktilen (CE), parallelelastischen (PE), serienela-
stischen (SE) und Ddmpfungskomponente eines unipennaten Muskels (aus Wank 2000).
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2.4.2 Geometriemodell fur die Plantarflexion

In der betrachteten Sagittalebene, in der auch die Plantarflexionsbewegung stattfindet,
kann der Fufl zur Berechnung der Kraftiibertragung als einfaches Dreieck aus Fulspann
f, Ballen-Calcaneus-Lange ¢ und Calcaneushebel h betrachtet werden (Kim & Voloshin
1995) (sieche Abb. 2.7). Diese Groen beeinflussen mafigeblich die vom Fufl aufgebrach-
ten Drehmomente. Die Schematisierung basiert auf zwei Befunden: Die Drehachse im
oberen Sprunggelenk (OSG) bleibt nahezu fix, und der Fuf} (und somit das Modelldrei-

eck) verformt sich auch bei extremen Belastungen kaum.

z Z

T

O

Abb. 2.7: Anatomisch-geometrisches Modell des Muskel-Skelett-Systems fiir die Plantar-
flexion (aus Wank 2000).

Bei der nun folgenden Berechnung von Muskelkraften nach Wank 2000 konnen folgende

Vereinfachungen gemacht werden:
e Die Drehmomente, die von den antagonistischen Muskeln aufgebracht werden, sind

vernachlassigbar, da diese Muskeln im Experiment duflerst geringfiigige Aktivitaten
aufweisen und wesentlich kleinere Hebel und Muskelquerschnitte als die Plantarfle-
xoren aufweisen.

e Die Gelenke arbeiten ohne innere Reibung. Das ist wichtig im folgenden fiir die
Anwendbarkeit des Energieerhaltungssatzes.

e Der FuBl ist masselos. Es entstehen somit aufgrund des vernachlassigbaren Trag-
heitsmomentes und zusétzlich aufgrund sehr geringer Winkelbeschleunigungen bei

der Plantarflexionsbewegung keine Drehmomente.
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Experimentell zuganglich ist die Plantarflexionsbewegung tiber die Messgrofien Boden-
reaktionskraft (duBere Kraft) F.(t), Hohe h,(t) und zugehorige Bewegungsgeschwin-
digkeit v.(t), z.B. eines Lastschlittens (siche Abb. 2.8). Uber Rotationsgrofien kénnen

letztlich Muskelgrofien berechnet werden.

Y
7
e
L

T77777777 777

Abb. 2.8: Modell des Unterschenkels zur Darstellung der Groen (zg, h., z, zr, ) (aus Wank
2000).

Aus dem Positionsverlauf h, ldsst sich gemafl Abbildung 2.8 der Abstand z zwischen

den Drehpunkten des Knie- und Ballengelenks errechnen:
2(t) = h,(t) — 2zp — 2 . (2.18)

Die Messgrofle zp bezeichnet den Abstand des Drehzentrums im Ballengelenk vom
Boden, zx den Abstand des Drehzentrums im Kniegelenk von der Balkenkante des
Lastschlittens. Mit z(¢) konnen geméfl Abbildung 2.7 der Fuigelenkswinkel 0, der
Winkel 7 zwischen Spannlinge f und Calcaneushebel ¢ und der Winkel v zwischen

Kraftangriffspunkt und Hebel f berechnet werden:

0r(t) = arccos <f2 i ZZ%}Z_T Z(t)2> ; (2.19)
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Op(t) = degt(t) , (2.20)

v(t) = arccos <f _QZ}FZ—(;)Z(]S) ) ; (2.21)
f2 + h2 - C2

1) = arccos <2f—h> : (2.22)

Alle GroBlen zur Ermittlung des Drehmoments Mp im Fuigelenk sind damit bekannt:

Me(t) = F.(t)fsin(1(1)) (2.23)

Mit Hilfe des Winkels 3 lassen sich die Muskelgrofien Lange [, und Kontraktionsge-

schwindigkeit v, berechnen:

B(t) = 2 — 1 — Op(t) . (2.24)
Damit:

(1) = \/I3 + h? — 2hly cos 5(1) (2.25)
und

wy(t) = M0 _ PosinBt) 4 4. (2.26)

dt B+ b2 = 2hir cos 5(t)
Der folgende Term wird mit 2.24 als Funktion K (fr) zusammengefasst:

hly sin B(t)

K(0p) = : (2.27)
VB + h? — 2hly cos B(t)
Somit ergibt sich vereinfachend:
vy(t) = K(Op) - O (t) . (2.28)

Der Energieerhaltungssatz besagt, dass die aufgebrachte Energie der Rotation des Fuf3-

gelenks Ery, gleich der Energie der Plantarflexoren Ep ist. Wenn man die Energiebilanz
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pro Zeiteinheit betrachtet, ldsst sich folgende Leistungsbilanz formulieren:

Prot = Pp | (2.29)
QFMF = UPFP . (230)

Aus den Gleichungen (2.29) und (2.28) folgt:
Mp(0F) = K(0F)Fp(0r) . (2.31)

Die Funktion K(fp) entspricht demnach dem Muskelmomenthebel Rp(6r). Daraus
ergibt sich schlieBlich mit Gleichung (2.23):

E.()] sin((t)

(2.32)

Fiir den Einsatz in der Praxis hat es sich bewahrt, den Fulgelenkwinkel fr in den in
der medizinischen Literatur verbreiteten Winkel zwischen Tibia-Achse und Fufisohle,

fs umzurechnen:

Os=0p —p—ce (2.33)
Dabei ist

[l = arccos <ﬁ+20—ﬁ> ; (2.34)
und

€ = arcsin (%’Y) . (2.35)

Anhand von Muskel-Skelett-Modellen kénnen somit aus gemessenen Gliedmafenda-
ten (Gelenkmoment, Winkel und Winkelgeschwindigkeit) und Informationen tiiber den
Verlauf der Muskeln sowie tiber die Gelenkgeometrien Muskelkontraktionsverlaufe und

letztendlich Muskelkrafte errechnet werden.



3 Analyse der Muskelarchitektur bei

Plantarflexionen

Bei Plantarflexionen sind im wesentlichen drei Muskeln beteiligt: M.gastrocnemius me-
dialis, lateralis und M.soleus. Sie entspringen alle an der Achillessehne, die am Tuber
calcanei (Fersenhocker) inseriert. Der M.gastrocnemius hat seinen Ursprung am me-
dialen bzw. lateralen Gelenkknorren des Schenkelbeins und ist zweigelenkig. Er ist
entsprechend seiner Schnellkraftfunktionen tiberwiegend aus schnellen FT-Fasern auf-
gebaut. Zusatzlich zur Plantarflexion ist der Gastrocnemius supinierend und beugt
das Kniegelenk. Der M.soleus hat seinen Ursprung am Wadenbeinképfchen und an der
Hinterfliche des Schien- und Wadenbeins. Dieser Muskel ist an Ausdauerfunktionen
beteiligt und deshalb aus langsamen ST-Fasern aufgebaut. Gastrocnemius und Soleus
werden, da sie synergistisch arbeiten, in Muskelmodellen als Ersatzmuskel mit Ur-
sprung im Gelenkzentrum des Kniegelenks zusammengefasst.

Im folgenden werden zwei Versuchsanordnungen zur Untersuchung der Architektur des
M.soleus (mit gebeugten Knien) und M.gastrocnemius (mit gestreckten Beinen) mittels
Ultraschall vorgestellt. Die Versuchsanordnungen betrachten eingelenkige Bewegungen,
da nur das obere Sprunggelenk (OSG) bewegt werden kann. Die Bewegungen finden
in nur einer Rotationsebene des Gelenks statt. Es wird demnach der Einfluss zwei-
gelenkiger Muskeln ausgeschaltet und eine Muskelgruppe isoliert betrachtet. Sowohl
die intermuskulare Koordination, als auch die notigen koordinativen Féhigkeiten wer-

den somit gering gehalten.

3.1 Analyse der Muskelarchitektur fiir M.soleus

3.1.1 Versuchsaufbau und -ablauf

Die Architekturparameter Muskelfaserliange, -dicke und -winkel des M.soleus wurden
in Abhéngigkeit von aufgebrachter Kraft und Muskelausgangslénge isometrisch ermit-
telt. Die Muskelausgangslange wurde iiber die Winkelstellung im oberen Sprunggelenk
(OSG) gesteuert (Winkel zwischen Fufisohle und Tibia-Achse, Sohlenwinkel g, siehe
Abb. 2.7).
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IGR|®)

Abb. 3.1: Messaufbau fiir die Plantarflexion zur Untersuchung des M.soleus; Schemazeich-
nung (links), mit Proband (rechts).

Die Kraft, die der Gastrocnemius bei der Versuchsanordnung 3.1 beisteuert, ist re-
lativ gering, weil er sich in einem ungiinstigen Uberlappungszustand der Aktin- und
Myosinfilamente befindet. Die Faserlange wurde iiber das Ultraschallabbild langs ei-
nes Faserbtindels zwischen den Echos beider Aponeurosenanbindungen gemessen. Der
Faserwinkel ist definiert als Winkel zwischen Ansatzstelle der Faserbiindel an ober-
flachlicher und tiefer Aponeurose. Es wurde die Wadenmuskulatur je eines Beines von
14 maéannlichen Sportstudenten untersucht. Die Untersuchung an nur einem Bein ist
gerechtfertigt, da die muskularen Unterschiede zwischen beiden Beinen laut Untersu-
chungen statistisch nicht relevant sind (Manal et al. 2006; Chow et al. 2000).

Die Ultraschallmessungen wurden in Zusammenarbeit mit dem Universitatsklinikum
Tiibingen, Abteilung Sportmedizin an einem Siemens Sonoline Versa Pro (7.5 MHz,
7 cm - Ultraschallsonde) durchgefiihrt. Bei einem Puls mit 5 Zyklen und 0.6 us Puls-
zeit und einer Schallgeschwindigkeit im Gewerbe von 1600 m/s ergibt sich eine Auf-
losung von 1 mm. Das reicht aus, um die im Durchschnitt 0.5-2mm diinnen Fasern
aufzulosen. Um eine optimale Echogenitdt und einen senkrechten Strahleinfall zu er-
reichen, muss der Schallkopf lotrecht auf den untersuchten Muskel gesetzt werden
(Heckmatt & Dubowitz 1988). Zu starker Druck des Schallkopfes auf den Muskel kann
eine Zunahme der Echogenitat zur Folge haben. Es wurde zu Beginn im Ultraschall-
bild eine gut sichtbare und wieder erkennbare Stelle des Muskels gesucht, die sich am
Ansatz des M.gastrocnemius befindet. Die Position des Schallkopfes wurde an dieser

Stelle markiert, um bei jeder Messbedingung dieselbe Muskelstelle zu messen. Fiir eine
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verbesserte Schallankopplung wurde ein wasserlosliches Gel auf die Schallsonde aufge-
tragen.

Des weiteren sind der Muskel und damit auch die Faserwinkel dreidimensional. Das
Ultraschallbild stellt nur eine Ebene dar. Deshalb wurde zu Beginn der Untersuchung
eine Beobachtungsebene im Muskel gesucht, in der die Muskelkontraktion verlauft.
Das im Arbeitsbereich entworfene Versuchsgerat, das die isolierte Betrachtung der Wa-
denmuskelgruppe bei einer eingelenkigen Plantarflexionsbewegung erlaubt, ist in Ab-
bildung 3.1 zu sehen. Es wurden elf Probanden untersucht — im Alter zwischen 21 und
27 Jahren und einer Korpergrofie zwischen 169 und 187cm. Drei Probanden schieden
aus, da keine Ebene mit der Schallsonde gefunden werden kann, in der die Faserstruk-
tur des Muskels gut zu erkennen ist. Die Fasern drehten sich bei Kontraktion aus der
Beobachtungsebene heraus.

Die Probanden mussten isometrische Plantarflexionen bei verschiedenen Winkelposi-
tionen des OSG durchfithren. Dabei wurden Fu und Unterschenkel fixiert (siche Abb.
2.8). Die Fixierung erfolgte innerhalb eines vorgegebenen Abstandes zwischen Fuflbal-
len und Oberkante des Knies (oberhalb des Femurkopfes) bei etwa 90° Kniewinkel.
Bei dieser Versuchsanordnung ist der Einfluss des Bizeps brachii und der Oberschen-
kelmuskeln gering. Die Kraft, die durch die Hiftbeuger auf den Kraftaufnehmer ge-
bracht wurde, ist vernachlassigbar. Die Einstellhohe h, am Testgerat berechnete der
Versuchsleiter fiir jeden OSG-Winkel 05 separat gemafl Gleichung (2.18) auf der Basis
individueller anatomisch-geometrischer Parameter des Fufles und des Unterschenkels
des betreffenden Probanden. Die isometrischen Kréfte wurden durch DMS-Sensoren
und Briickenverstiarker A 101 (Hottinger Baldwin, Darmstadt) iiber einen 16Bit-AD-
Wandler (DT 9804, Data Translation) mit einer Mess- und Analysesoftware (DiaMess,
Eigenentwicklung) bei 1000 Hz Samplefrequenz erfasst.

Bei jedem OSG-Winkel wurde zu Beginn eine maximal willkiirliche Kontraktion (ma-
ximal voluntary contraction, MVC) gemessen, mit Hilfe derer skaliert wurde. Im Fokus
der Analyse standen isometrische Plantarflexionen bei OSG-Winkeln zwischen 50° und
130° in 10°-Schritten. Der Proband bekam als Feedback die Kraftanzeige und wur-
de so zu Hochstleistungen motiviert. Nach dem Maximalversuch erfolgten Feedback-
gesteuerte isometrische Kontraktionen mit 5%, 20%, 40%, 60% und 80% des Kraftma-
ximums. Die Probanden sahen dabei ihre aktuelle Kraft und den jeweiligen Sollwert in
Echtzeit am Monitor. Der Sollwert musste jeweils 2 Sekunden lang gehalten werden.
Von allen Versuchen wurden Ultraschall-Bildsequenzen des Langsschnittes des M.soleus
mit einer Zeitauflosung von 0.1 s aufgenommen und mit den Kraftdaten synchronisiert.

Ermiidungseffekte konnen auftreten und d&ufern sich in einer Verkiirzung der Fasern und
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VergroBlerung des Faserwinkels und der EMG-Feuerfrequenz (Mademli & Arampatzis
2005). Deshalb wurden bei den Untersuchungen Pausen von ein bis zwei Minuten einge-
halten. Referenzmessungen der Maximalkraft am Schluss der Versuchsreihe belegten,
dass sich weder Betrag der Maximalkraft noch Architekturparameter iiber den Ver-

suchsverlauf nennenswert dnderten.

3.1.2 Ergebnisse und Diskussion

Bei der Auswertung wurde jeweils die Muskelfaserlinge und der Winkel zwischen den
Muskelfasern des M.soleus und der zur Achillessehne ziehenden Aponeurose gemessen.
Die beiden abgrenzenden Aponeurosen wurden durch parallele, an der muskelseitigen
Abgrenzung positionierten Linien markiert. Der Abstand beider Aponeurosen wurde
als Muskeldicke eingelesen. Bei etwaiger Kriimmung der Aponeurose wurde der Kriim-
mungsverlauf tangential approximiert. Bei zu starker Kriimmung konnten die Daten
nicht verwertet werden. Der Verlauf der Muskelfasern wurde ebenfalls durch eine Linie
markiert, die eng an eine Faser gelegt wurde, um eine moglichst parallele Repréasenta-
tion zu erhalten. Ausgehend von einer charakteristischen Stelle wurden stets dieselben
Fasern verfolgt. Dabei wurde gepriift, inwiefern die erhaltene Linie den Gesamtverlauf
der Muskelfasern widerspiegelt. Dann wurden die Schnittpunkte zwischen Faserver-
lauf und Aponeurose jeweils vergrofert dargestellt und die Position auf der Pixelska-
la eingelesen. Es wurden jeweils zwei Bilder bei stationarer Faserposition im Bereich
des vorgegebenen Kraftsollwertes bzw. bei den Maximalkontraktionen im Bereich des
Kraftmaximums vermessen und gemittelt. Bei nicht-parallelem Faserverlauf, was héufig
bei kleinen Kraftwerten auftrat, bei denen die Faseranordnung noch nicht strukturiert
erschien, wurde zwischen beiden Faserextrema gemittelt. Die Berechnung erfolgte an-
hand von Pixelkoordinaten tber einfache trigonometrische Beziehungen (siche Abb.
3.3 und 2.6). In den Abbildungen 3.3 und 3.2 sind beispielhaft Ultraschallbilder ge-
zeigt. Am oberen Bildrand sieht man die Fasern des M.gastrocnemius, in der Mitte des
Bildes den M.soleus, eingegrenzt durch die Aponeurosen. Darunter befindet sich der
Knochen. Man erkennt das Aufstellen und Verkiirzen der Fasern bei steigender Kraft
und steigendem Sohlenwinkel.

Waihrend der Auswertung wurden Bemerkungen zu jedem ausgewerteten Ultraschall-
bild beziiglich Faserverlauf, Kriimmungen, Bildqualitat, Auflésung und subjektiven
Einschéatzungen protokollieren und wurden als Grundlage zur Charakterisierung einiger

Datenpunkte als Ausreifler herangezogen.
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Abb. 3.2: Ultraschallbilder des M.soleus des Probanden C.A. bei einem Sohlenwinkel von
50° und einer Kraft von 5%- MVC (oben) bzw. 100%- MVC (unten). Die eingrenzenden Apo-
neurosen und die diagonal mit einem Faserwinkel Alpha angreifenden Muskelfasern sind ein-
gezeichnet.
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Abb. 3.3: Ultraschallbilder des M.soleus des Probanden C.A. aus Abb. 3.2 bei einem Sohlen-
winkel von 110° und einer Kraft von 5%- MVC (oben) bzw. 100%- MVC (unten). Die eingren-
zenden Aponeurosen und die diagonal mit einem Faserwinkel Alpha angreifenden Muskelfa-
sern sind eingezeichnet.
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Tab. 3.1: Faserlidnge (links) und Faserwinkel (rechts) fiir Proband C.A. bei
5%-, 20%-, 40%-, 60%-, 80%-, 100%-MVC und erreichten Sohlenwinkeln.

FL (cm) | 5% | 20% | 40% | 60% | 80% | 100% FW (°)| 5% |20% |40% | 60% | 80% | 100%
60° 4641|138 |35 |34 3.3 60° 20 |22.5]23.6|26.8|26.7| 28.7
70° 43139 | 37|31 | 3 2.8 70° |21.4123.6|25.3|28.8|30.8| 34
80° 391343228 | 27| 18 80° 123.5(26.9|28.6[32.4|34.5| 53.3
90° 33129 |27 ]126)|23]| 23 90° 126.1{29.4|32.3|34.2|37.3| 38.3
100° |28 26 |25 |23 |21 23 100° | 31.2|34.3| 37 |41.5|43.7| 42.1
110° |27 25 | 23|22 |21 2 110° 33 |37.6|38.6|42.7|45.3| 47.4

Tab. 3.2: Faserlidnge (links) und Faserwinkel (rechts) fiir Proband A.A.

FL (em) | 5% | 20% | 40% | 60% | 80% | 100% FW (°) | 5% |20% | 40% | 60% | 80% | 100%
60° 78| 78169 |55 |57 | 42 60° |15.7]16.6|18.3| 22 |23.6| 31.1
70° 7671|7569 61| 3.8 70° 117.8]18.2|18.5|19.8|22.4 | 32.3
80° 71166 | 58 |52 |44 3.9 80° 120.2]22.2(24.2]26.9|30.1| 35.7
90° 6 59| 5 [ 43|41 39 90° |23.5(25.327.8(31.4| 33 | 33.6
100° (44| 47|41 39|37 35 100° |26.2|28.4(33.4|34.4|36.5| 40.2
110° (41139 |39 |37 |33 | 33 110° |31.1| 33 |34.6|38.3|42.3| 45.6
120° 3 |31 3 13127 31 120° |46.9|48.1(49.7|53.4|56.8 | 47.1
130° |28 26|29 |28 |26 | 28 130° |48.2|50.4|47.6|54.1|50.5| 55.1

Tab. 3.3: Faserlidnge (links) und Faserwinkel (rechts) fiir Proband S.M.

FL (em) | 5% | 20% | 40% | 60% | 80% | 100% FW (°) | 5% |20% | 40% | 60% | 80% | 100%
60° 76| 77177169 |61 6.9 60° 119.1]19.7(19.7|21.1|24.1| 21.5
70° 7h| 7 | 74|58 |49 | 5.7 70° 120.2121.2]20.825.9| 28 | 26.3
80° 73161 |53 |56]|49 | 53 80° [21.6(24.727.8| 27 | 29 | 27.3
90° 46|46 | 41|39 37| 41 90° |31.1|31.8|34.6| 37 |38.7| 36
100° 45142 | 4 |38 ]34 | 3.6 100° |31.9|34.5|37.2|38.3|42.5| 42.6
110° 4 13813535 |34| 33 110° |36.7|139.4|42.3|41.8 |43.3| 45.2
120° 4 13713331132 32 120° | 36.1|39.8|44.7|47.8 |47.2| 47.5
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Tab. 3.4: Faserldnge (links) und Faserwinkel (rechts) fiir Proband M.E.

FL (cm) [ 5% | 20% | 40% | 60% | 80% | 100% FW (°)| 5% |20% |40% | 60% | 80% | 100%
50° 5253|3735 |31]| 34 50° 21 119.3]25.6|27.3| 29 | 28.5
60° 5 | 45136 |35 |27 25 60° |18.6] 21 |25.1|27.2|34.4| 38.1
70° 421411343125 | 2.3 70° 123.2126.1|30.5|33.7|39.2| 43.2
80° 36| 31|29 27]|25]| 26 80° 128.1(32.9|35.8]37.6|40.9 | 44.8
90° 3127262223 2 90° |[31.6]36.5|37.9(42.9| 43 | 46.5
100° 129126 |26 23] 21| 1.9 100° |34.838.4(39.6|44.6 |47.2| 57.6
110° |26 24 |24 22|21 19 110° |38.2(42.7| 44 |46.5|50.6 | 53.7

Tab. 3.5: Faserldnge (links) und Faserwinkel (rechts) fiir Proband B.H.

FL (ecm) | 5% | 20% | 40% | 60% | 80% | 100% FW (°) | 5% |20% |40% | 60% | 80% | 100%
50° 71165 |67 |54 5 4.5 50° 121.9122.9|23.4(27.7]130.3| 33.5
60° 6.7 6.1 | 5.8 |48 | 47| 5.1 60° [23.4(25.9]29.5(32.9| 34 | 344
70° 59| 58| 55| 52|46 | 4.3 70° 126.9] 28 |30.1| 33 |34.4| 39.2
80° 5 |48 1444141 35 80° 31 132.2]135.5| 40 |40.2| 45.2
90° 4914542138 35| 39 90° |31.6|33.8|36.641.9|44.7| 41.6
100° (44145 4 |37 ] 36| 3.9 100° |35.3| 35 |38.5]42.3|43.2| 46.7
110° |43 4 | 3.7 |35 |34 | 38 110° 37 139.9|41.8|44.7146.5| 41

Tab. 3.6: Faserlinge (links) und Faserwinkel (rechts) fiir Proband D.M.

FL (ecm) | 5% | 20% | 40% | 60% | 80% | 100% FW (°) | 5% |20% |40% | 60% | 80% | 100%
60° 5.5 54|49 |47 |41 | 39 60° [22.4123.9] 24 |25.4129.3| 30.1
70° 56|52 | 47| 4 |41 ]| 36 70° 121.1123.1]26.4(29.8]|30.1| 33.2
80° 47147138136 |34 | 3.1 80° 124.8(25.6|31.1]32.8|34.5| 37.5
90° 43|34 32|27 | 28| 28 90° [25.6]33.8]36.8|41.8140.8| 43.1
100° |3.8 3 26|24 27 100° | 30 |38.1|38.3|43.3|46.8| 43.2
110° | 3.2 27126126 | 25 110° 35 138.3]43.1(44.9|45.2| 45.9

Tab. 3.7: Faserliange (links) und Faserwinkel (rechts) fiir Proband R.R.

FL (cm) [ 5% | 20% | 40% | 60% | 80% | 100% FW (°) | 5% |20% |40% | 60% | 80% | 100%
50° 5214714113936 3.5 50° 120.2121.2|25.7| 26 |28.9]| 29.3
60° 49142 39|37 |33 | 3.2 60° 121.2(24.4|126.6| 28 |31.5| 32.8
70° 42138139134 |31 29 70° |24.9| 27 |27.9|30.5|34.6| 35.7
80° 38134133 3 |26 26 80° 126.9|30.4|32.5]35.2|39.1| 40.6
90° 36|33 3 | 28|25 26 90° [28.7]30.8]35.9|38.3(41.3| 42.5
100° 32129 |28 |25 |24 24 100° 133.1{36.8|40.7(42.9 |46.4| 49.1
110° 3129|26]26| 23| 22 110° |35.6|38.9 41.5|43.6 |48.5| 49.9
120° 2.8 2.7 |25 |24 |23 | 22 120° |37.8]40.8| 44 [45.7(48.4| 51.9
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Tab. 3.8: Faserlange (links) und Faserwinkel (rechts) fiir Proband M.S.

FL (cm) | 5% | 20% | 40% | 60% | 80% | 100% FW (°) | 5% |20% |40% | 60% | 80% | 100%
50° 92188 |84 | 7765|104 50° |13.9]14.9(16.2|17.2|20.1 | 13.7
60° 7975|7363 |63 74 60° |16.5|18.3| 18 | 21 |21.1| 174
70° 74172636163 53 70° |17.4118.9(20.4|21.3| 22 | 24.6
80° 69| 66| 6 | 58] 5.5 6 80° 19 [19.6| 21 |23.9(25.2| 21.6
90° 6.2] 63| 56|46 | 47| 51 90° 21.2|20.8|24.827.1|28.7| 25.8
100° 5.7 58 | 5.1 | 42 | 41| 4.2 100° 122.3(22.1]25.5]30.1|33.8| 314
110° |51 49|45 |43 | 36| 3.6 110° |25.6|27.3| 29 |31.6|35.9]| 37.9

Tab. 3.9: Faserlidnge (links) und Faserwinkel (rechts) fiir Proband M.K.

FL (cm) [ 5% | 20% | 40% | 60% | 80% | 100% FW (°) | 5% |20% |40% | 60% | 80% | 100%
50° 6 49|46 | 41| 3.6 4 50° |15.7]119.2| 21 |23.2|25.5| 23.3
60° 46|41 |38 35|34 | 3.3 60° 20 122.5]23.6(26.8|26.7| 28.7
70° 43139 37|31 | 3 2.8 70° |21.4123.6|25.3|28.8|30.8| 34
80° 391343228 |27 18 80° 123.5(26.9|28.6[32.4|34.5| 53.3
90° 3312927126123 23 90° [26.1]29.4]32.3(34.2|37.3| 38.3
100° |28 26 | 25|23 |21 | 23 100° |31.234.3| 37 |41.5|43.7| 42.1
110° |27 25 |23 |22 |21 2 110° 33 |37.6|38.6(42.7|45.3| 474

Tab. 3.10: Faserldnge (links) und Faserwinkel (rechts) fiir Proband S.Me.

FL (cm) [ 5% | 20% | 40% | 60% | 80% | 100% FW (°)| 5% |20% |40% | 60% | 80% | 100%
50° 7.8 6.8 |66 | 57|56 49 50° 114.2117.3|18.2120.6|23.1| 23.9
60° 6.4 6 4.9 1 48 | 4.1 60° |18.2]19.1]23.1(23.7]25.5| 29.6
70° 5.7 5.1 4.3 | 39| 3.7 70° 120.5121.9|22.8|26.1|28.8| 31.6
80° 52| 47|45 |141]36 ]| 34 80° 22 123.6|26.4(27.9| 32 | 34.7
90° 4843 | 37|33 | 3 2.7 90° [23.5]26.2130.9(34.9| 38 | 40.6
100° (4.2 3.7 | 3.7 | 3.3 |29 | 27 100° |27.3| 30 |31.6|35.5|38.3| 43.6
110° 35|34 |33 |31 33 3 110° |31.4(32.634.2136.2| 37 | 39.3
120° 134131129 3 |29 31 120° |33.8]36.1|38.6]40.2 |42.2| 38.1
130° 32129 |27 |26 | 26| 25 130° |36.7]39.240.1|42.5|43.6 | 46.7
140° 129|126 | 2.7 | 2.6 | 2.5 3 140° |38.9142.9 (44.4|45.2 |47.1| 42.2
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In den Tabellen 3.1 bis 3.10 sind die ausgewerteten Archtitekturdaten fir alle Pro-
banden aufgelistet. In den Abbildungen 3.4 bis 3.6 sind die Architekturparameter
Faserldnge- und Winkel der Probanden tiber die Kraft bzw. den Sohlenwinkel gezeichnet
bei Variation des Kraft bzw. den Sohlenwinkel. Man erkennt eine Korrelation zwischen
den Architekturparametern und den Inputvariablen.

Die extremen OSG-Winkelstellungen konnten nicht von allen Probanden realisiert wer-
den. Alle Probanden erreichten mindestens einen Sohlenwinkel von 60° und maximal
einen Sohlenwinkel von 110°. Uber die gemessene Stichprobe gemittelt betrugen die
Faserldngen bei 5%- MVC und 60° Sohlenwinkel 6.1 + 2.0 cm und die Faserwinkel 21
+ 5°. Bei 100%-MVC und 110° Sohlenwinkel betrugen die Faserlangen 2.6 + 0.5cm
und die Faserwinkel 46 + 11°.
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Abb. 3.4: Faserwinkel iiber %- MVC bei verschiedenen Sohlen-
winkeln fiir Proband C.A.
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Abb. 3.5: Faserwinkel iiber Sohlenwinkel bei verschiedenen %-
MVC fiir Proband C.A.
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Abb. 3.6: Faserlange iiber Sohlenwinkel und %-MVC fir Pro-
band C.A.



38 Kapitel 3. Analyse der Muskelarchitektur bei Plantarflexionen

Reproduzierbarkeit

Die Untersuchung der Reproduzierbarkeit behandelt die Ultraschallmessung per se so-
wie deren Auswertung. Die Reproduzierbarkeit von Ultraschallmessungen wurde bereits
in der Literatur verifiziert (Legerlotz et al. 2010; Manal et al. 2006).

Um die Reproduzierbarkeit der Winkel,- Langen- und Dickenmessungen zu testen, wur-
de ein Ultraschallbild zwanzigmal ausgewertet (Sohlenwinkel 120° und 40%- MVC ).
Dabei wurden die Architekturdaten separat fiir zwei parallele Fasern ermittelt. Die
Ergebnisse wurden anschliefend statistisch ausgewertet. Fiir den empirischen Variati-
onskoeffizienten gilt: COV = (SD/AM)-100%, der damit von der GréBenordnung und
Einheit der Messwerte unabhéangig ist und eine relative Vergleichbarkeit mit anderen

Daten ermoglicht. Tabelle 3.11 zeigt geringe Abweichungen zwischen 1.41% und 2.21%.

Tab. 3.11: Berechnete Statistikparameter der Messungen an zwei parallelen Fasern (Fa-
ser 1/Faser 2) des Probanden C.A.: arithmetisches Mittel (AM), Standardabweichung (SD),
Median, empirischer Variationskoeffizient (COV), n=20.

arithmetisches | Standard- Median Variations-

Mittel abweichung koeflizient
Winkel 1/2 (°) 41.41/41.61 0.62/0.65 41.48/41.50 1.49/1.56 %
Langen 1/2 (cm) 3.95/3.95 0.08/0.07 3.94/3.96 2.21/1.85%
Dicken 1/2 (cm) 2.01/2.01 0.02/0.02 2.00/2.01 1.41/1.41 %

Die Differenz (Range) der Architekturdaten eines ausgewerteten Bildes fiir Faser 1
zu Faser 2 ergab, iiber alle ausgewerteten Daten, einen Mittelwert von 0.17° fiir den
Winkel, 0.017 cm fiir die Lange und 0.008 cm fiir die Dicke. Diese kleinen Werte zeigen
die Gleichwertigkeit und damit Parallelitdt der Fasern.

Der t-Test, der Differenzen des Mittels zweier Stichproben tiberpriift, ergab bei allen
Architekturdaten, dass die Nullhypothese, die besagt, dass das Mittel der beiden Pro-
ben gleich ist, mit einer Wahrscheinlichkeit von 99% nicht abgelehnt werden konnte
(Signifikanzlevel p = 0.49 fiir den Winkel, 0.92 fiir die Lénge und 0.83 fiir die Dicke).
Aus den obigen genannten Ergebnissen liefl sich schlussfolgern, dass erstens die bei-
den Fasern parallel verlaufen und zweitens die Reproduzierbarkeit der Auswertungen

gesichert ist.
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Statistische Auswertung

Die vermutete Abhéngigkeit der Architekturdaten sollte statistisch untersucht und als
Nullhypothese postuliert werden. Es wurde angenommen, dass Faserlinge (FL), Fa-
serwinkel (FW) und Faserdicke (FD) von aufgebrachter Kraft F' und Sohlenwinkel fg
(Muskellange) abhéngen. Die Nullhypothese lautet: Hy: es liegt keine Abhangigkeit
vor: FW # FW(F,0s), FL # FL(F,0s) und F'D # FD(F,0s). Das Signifikanznive-
aus wurde zu p < 0.05 festgelegt.

Zum Test des (linearen) Zusammenhangs zwischen Kraft bzw. Muskelausgangslédnge
und den drei Architekturdaten Faserlinge, -winkel und -dicke wurde der empirische

Korrelationskoeffizient errechnet, der definiert ist als:

% ?:1(95'__)(%'—3])
\/ ZZ 1 :L‘z _17 \/ ZZ 1 yz

Dabei bezeichnen = und y Zufallsvariablen einer Messreihe mit den jeweiligen Auspra-

mit —1<r<1. (3.1)

gungen xi, g, ..., Ty, und yi, Yo, ..., Yy, sowie T und y die empirischen Mittelwerte der
Messreihe. Korrelationkoeffizienten nahe 1 bedeuten positive, nahe -1 negative lineare
Zusammenhénge.

Die Korrelation zwischen Faserwinkel und Sohlenwinkel 0.88 < r < 0.96 (p < 0.001)
bzw. Faserwinkel und Kraft 0.83 < < 0.97 (p < 0.001) ist positiv und signifikant.
Die Korrelation zwischen Faserlange und Sohlenwinkel —0.82 > r > —0.96 (p < 0.001)
bzw. Faserlinge und Sohlenwinkel —0.75 > r > —0.93 (p < 0.003) ist negativ und
signifikant.

Es gibt keine signifikante Korrelation zwischen Muskeldicke und Sohlenwinkel 0.10 <
R < 0.30 (p > 0.4) bzw. Muskeldicke und Kraft 0.15 < R < 0.32 (p > 0.4).

Zudem wurde eine Varianzanalyse (ANOVA) ausgefithrt, um den Effekt von verschie-
denen Faktoren auf den Mittelwert einer Variablen und damit die obigen statistischen
Hypothesen zu testen. Die Varianz (Streuung) ist ein Maf fiir die Abweichung einer Va-
riablen von ihrem Erwartungswert. Der ANOVA-Test macht die Annahmen, dass alle
Stichproben normalverteilt sind und die gleiche Varianz haben sowie dass alle Beob-
achtungen voneinander unabhangig sind. Der Test ist robust gegen kleine Verletzungen
dieser Annahmen. Eine Stichprobe ist z.B. alle Faserwinkel von 60°-120° Sohlenwinkel
bei 5%- MVC.

Zudem wurden die parameterfreien Tests Kruskal-Wallis (one-way) und Friedmann (n-
way) zum Testen der statistischen Hypothesen verwendet, da diese Tests keine Annah-
me iiber die Wahrscheinlichkeitsverteilung der untersuchten Daten machen. Sie sind

demnach auch anwendbar, wenn bestimmte Verteilungsvoraussetzungen nicht erfiillt
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sind. Die Tests ANOVA und Kruskal-Wallis ergeben die in Tabelle 3.12 aufgelisteten

Testparameter.

Tab. 3.12: Priifgréfien aus der Varianzanalyse: ANOVA (F) und Kruskal-Wallis (x?) fiir
getesteten Zusammenhang zwischen den Architekturdaten und aufgebrachter Kraft bzw.
Sohlenwinkel.

getesteter Zusammenhang ‘ F ‘ X2

Faserwinkel - %- MVC 13.5 (p = 2-1079) 23.5 (p = 3-107%)
Faserwinkel - Sohlenwinkel 24.2 (p = 8107Y) 20.2 (p = 0.001)
Faserlinge - %-MVC 52 (p = 0) 26 (p = 5-107?)
Faserlinge - Sohlenwinkel 172 (p = 0) 12 (p = 0.03)

Die F-Werte sind bedeutend grofler als 1. Der p-Wert, der angibt, ob die Daten alle
von der gleichen Population kommen bzw. dieselbe Verteilung aufweisen ist sehr klein
(p < 0.5). Das heifit, dass die untersuchten Parameter %- MVC und Sohlenwinkel
einen signifikanten Einfluss auf das Ergebnis (die untersuchten Architekturarameter
des M.soleus) haben. Die parameterfreien Tests liefern dieselben Schlussfolgerungen.
Es besteht eine signifikante Abhéngigkeit der Muskelarchitektur zum Sohlenwinkel und
der aufgebrachten Kraft. Der Faserwinkel steigt mit zunehmender Kraft und groflerem
Sohlenwinkel. Die Faserliange sinkt mit zunehmender Kraft und grofSerem Sohlenwinkel.
Bei grofleren OSG-Winkeln ergeben sich zwangslédufig kleinere Muskelléingen, da der

Abstand zwischen Ansatz und Ursprung der Plantarflexoren reduziert wird.

3.1.3 Modellierung der Architekurabhangigkeiten

Die ermittelten Architekturdaten sollten mit einem mathematischen Modell y = f(z)
beschrieben werden. Messdaten unterliegen statistischen Schwankungen. Es wurden
zwei Komponenten in Betracht gezogen: eine deterministische und eine zuféllige Kom-
ponente. Die deterministische Komponente kann durch ein Modell mit unabhangigen
(Vorhersage)-Parametern = beschrieben werden, die zufillige Komponente resultiert
aus nicht-erfassbaren Einfliissen, wie beispielsweise menschliches Verhalten oder Mess-
ungenauigkeiten. Die zuféllige Komponente folgt einer speziellen Wahrscheinlichkeits-
verteilung, meistens einer Gaussverteilung. Da f(z) von einer Storgrofie tberlagert
ist, kann der funktionale Zusammenhang y = f(z) zwischen x und y nicht exakt be-
stimmt werden. Der Zusammenhang y = f(z) wurde mithilfe einer Regressionsgeraden
y = ax + b geschatzt. Das Residuum 7; des i-ten Datenpunktes ist definiert als die

Differenz zwischen dem gemessenen Wert y; und dem geschitzten Wert yi. Es gibt
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verschiedene Moglichkeiten, die Regressionsgerade zu schétzen. Bei der Methode der
kleinsten Fehlerquadrate, die angewendet wurde, wurde eine Gerade so durch die Da-

tenpunkte gelegt, dass die Quadratsumme der Residuen minimiert wurde:

n

> (y: — (ax; + b))* — min! .

i=1
Es wurden diejenigen Parameter y. ausgewéhlt werden, die die Summe der Fehler-
quadrate minimieren: ming SSSE. Nach Durchfithrung einer Ausgleichsrechnung konnte
tiberpriift werden, wie gut die Anpassung (Fit) ist um abschétzen zu kénnen, inwiefern
ein Modell fiir Vorhersagen tauglich ist. Das Bestimmtheitsmafl oder Determinations-
koeffizient R? ist ein statistisches Maf, das die Streuung (Varianz) einer Variablen
erklért. Die Streuung entsteht durch den (linearen) Zusammenhang zu einem anderen
Parameter. R? ist das Quadrat der Korrelation zwischen dem Antwortwert und dem
Vorhersagewert. R? nimmt Werte zwischen 0 und 1 an. Beispielsweise bedeutet ein
Wert von 0.8, dass 80% der Varianz vom Modell, d.h. der linearen Regression erklart
werden konnen.
Die vorliegenden Messdaten Faserlange und -winkel in Abhangigkeit der aufgebrachten
Kraft und des Sohlenwinkels wurden jeweils linear und quadratisch mit der Methode

der kleinsten Fehlerquadrate gefittet. Dabei wurden die Parameter p; der Gleichungen

Yy = p1-T+po (linear)
y = py-x®+p-x+po (quadratisch)

ermittelt, mit y: Faserldange oder -winkel, z: Kraft oder Sohlenwinkel.

Vorab wurden die Daten beziiglich Ausreiflern untersucht. Die wihrend der Auswertung
festgehaltenen Auffélligkeiten wurden durch die Ergebnisse aus einer zweiparametrigen
Anpassung rechnerisch untermauert. Dabei wurde eine Regression errechnet, die von
zwei Parametern abhéngt, d.h. die Abhéangigkeit beispielsweise des Faserwinkels von
sowohl der Kraft als auch vom Sohlenwinkel. Dabei wurden Punkte, die weiter als ein
definierter Wert von der gefundenen Regressionsgeraden entfernt liegen ermittelt und
als Ausreifler markiert. Diese Punkte konnten dann fiir einparametrige Anpassungen
verwendet und entweder aus der Anpassung herausgenommen oder geringer gewich-
tet werden. Zudem wurden Ausreifler berticksichtigt, indem sie durch eine Bisquare-
weights-Methode bei der Anpassung weniger gewichtet wurden. Diese Methode mini-
miert eine gewichtete Quadratsumme, die Gewichtung jedes Datenpunktes héngt davon

ab, wie weit dieser von der gefitteten Linie entfernt ist. Je weiter weg, desto weniger
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bis gar keine Gewichtung bekommt dieser. Die Gewichtung erfolgt automatisch und
iterativ. In der ersten Iteration wurden alle Datenpunkte mit einer Fehlerquadratmi-
nimierung und gleichen Gewichten gefittet. Die Gewichte wurden dann aus der Ent-
fernung zur berechneten Anpassungslinie errechnet. Die Anpassung wurde mit diesen
Gewichtungen wiederholt. Dieser Prozess wurde wiederholt, bis er konvergierte. Die
Erfahrung zeigte, dass wenn sich ein Ausreifler in einem Rahmen von weniger als 1.8
Standardabweichungen vom Mittel befindet, die Bisquare-weights-Methode gute Re-
sultate lieferte. Bei grofleren Werten war es besser, diese als Ausreifler zu klassifizieren

und aus der Anpassungberechnung auszuschliefen.
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Abb. 3.7: Faserwinkel aufgetragen tiber %- MVC bei 70°, lineare
und quadratische Anpassungen fiir Proband C.A.

In Abbildung 3.7 ist beispielhaft der Verlauf des Faserwinkels bei ansteigenden Kréften
und einem Sohlenwinkel von 70° fiir einen Probanden dargestellt. Alle Messwerte wur-
den mit linearen und quadratischen Funktionen angepasst. Die Anpassungsparameter
p; sind im Diagramm angegeben. In Tabelle 3.13 sind die Koeffizienten der Anpassung

fiir den Faserwinkel beziiglich der aufgebrachten Kraft dargestellt.
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Der quadratische Term ist vernachlassigbar klein. Eine Anpassung mit einer linearen
Funktion geniigte demnach. In Tabelle 3.15 sind statistische Parameter zur Giite der
Anpassung der Faserlange jeweils fiir die Regression mit linearen und quadratischen
Funktionen dargestellt. Die Fehlerquadrate sind akzeptabel und signifikant fiir beide
Anpassungen (p < 0.01). Bei Ausschluss der Ausreifler verbesserten sich die Fehlerqua-
drate noch weiter. Das Bestimmtheitsmafl durchweg nahe 1 zeigt eine hohe Giite der
Regression an.

Fir den M.soleus konnten, wie oben ersichtlich, die Abhangigkeiten des Faserwinkels
und der Faserlinge von der Gelenkwinkelstellung und der Kontraktionsintensitat hin-
reichend gut mit quadratischen, teilweise sogar nur mit linearen Funktionen allgemein
beschrieben werden. Die Parameter zeigten jedoch von Proband zu Proband eine rela-
tiv grofle Variabilitat aufgrund der natiirlichen Unterschiede in den interindividuellen

Eigenschaften des Muskel-Skelett-Systems.

Tab. 3.13: Parameter der Regression (quadratisch (quadr): po - 22 + p1 - 2 + po, linear:
p1-x + po) fir den Zusammenhang zwischen Faserwinkel und %- MVC (x) bei verschiedenen
Sohlenwinkeln fiir einen Probanden, SSE: Fehlerquadratsumme.

| P2 [ [ wm | SsE

70°  linear - 0.12 15.8 1.1
quadr 51074 0.17 15.3 1.2

80° linear - 0.09 20.0 1.0
quadr 81074 -0.16 19.2 0.8

90°  linear - 0.12 20.8 1.4
quadr 2.107° 0.12 20.8 0.3

100°  linear - 0.14 23.2 1.0
quadr -4-1074 0.17 22.8 1.4

110°  linear - 0.14 26.0 1.3
quadr -5-1074 -0.19 25.4 1.4
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Tab. 3.14: Parameter der Regression (quadratisch (quadr): pa-2?+p1-2+po, linear: py-z-+po)
fiir den Zusammenhang zwischen Faser- und Sohlenwinkel (x) bei verschiedenen %- MVC fiir
einen Probanden, SSE: Fehlerquadratsumme.

‘ D2 ‘ D1 ‘ Po SSE ‘

5%-MVC linear - 0.27 -0.74 1.2
quadr 0 0 10.67 1.2

20%-MVC linear - 0.28 1.95 1.1
quadr 0.01 -0.11 18.07 0.8

40%-MVC linear - 0.31 1.45 1.1
quadr 0.003 -0.25 24.39 0.3

60%-MVC linear - 0.27 7.03 1.0
quadr 0.003 -0.19 24.26 1.4

80%-MVC linear - 0.36 2.3 1.5
quadr 0.003 -0.28 28.7 0.9

Tab. 3.15: Auswertung der Regression (quadratisch (q): pg- 22 +p1 -2+ po, linear: p; -+ po)
fiir den Zusammenhang zwischen Faserlange und %- MVC bei einem Sohlenwinkel von 70°;
SSE=Fehlerquadratsumme, R?> =Bestimmtheitsmaf.

% — MVC SSE.lin | SSE,q | R%ln R’q |
5% 2.5 1.8 0.9 0.9
20% 3.4 3.3 0.8 0.8
40% 0.7 0.8 0.9 0.9
60% 1.2 0.2 0.9 0.9
80% 0.2 0.03 0.9 0.9
Tab. 3.16: Auswertung der Regression (quadratisch (q): po - 22 4+ p1 - @ + po, linear:

p1 -« + po) fir den Zusammenhang zwischen Faserlinge und Sohlenwinkel bei 5%- MVC;
SSE=Fehlerquadratsumme, R? =Bestimmtheitsma$.

SW | SSE, lin | SSE,q | R2, lin R%q
70° 1.9 0.5 0.7 0.9
80° 2.3 2.0 0.6 0.6
90° 0.4 0.4 0.8 0.8
100° 0.1 0.02 0.9 0.9
110° 0.9 0.5 0.6 0.7
120° 1.1 0.2 0.8 0.9
130° 0.2 6.1 0.8 0.9
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3.2 Analyse der Muskelarchitektur fiir M.gastrocnemius

3.2.1 Versuchsaufbau und -ablauf

Die Architekturdaten des M.gastrocnemius wurden mittels Ultraschall bei isometri-

schen Kréften mit der in Abbildung 3.8 dargestellten Anordnung gemessen.

Abb. 3.8: Messaufbau fiir die Plantarflexion zur Untersuchung des
M.gastrocnemius.

Im Unterschied zum Messaufbau fiir den M.soleus (siehe Abschnitt 3.1) arbeiteten die
Probanden mit nahezu gestreckten Knien und saflen auf einer um 15° geneigten Ebene.
Die Oberschenkelmuskulatur blieb inaktiv. Im Fokus der Analyse standen wieder iso-
metrische Plantarflexionen bei OSG-Winkeln zwischen 50° und 150° in 10°- Schritten.
Fiir jeden OSG-Winkel wurde zunéchst die MVC ermittelt. Mittels Online-Feedback
der Kraft brachte der Proband dann 5%-, 25%-, 50%- und 75%- MVC auf. Zwei Pro-
banden schieden aus, da mit der Ultraschallsonde keine Faserebene gefunden werden
konnte. Sieben Probanden - im Alter zwischen 20 und 44 Jahren und einer Kérpergrofie

zwischen 170 und 185 cm wurden erfolgreich untersucht.
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3.2.2 Ergebnisse und Diskussion

In den Abbildungen 3.10 und 3.9 sind die resultierenden Ultraschallbilder eines Proban-
den gezeigt. Man sieht in der Mitte des Bildes den lateralen M.gastrocnemius, dann
den M.soleus. Darunter schlieft sich Knochenstruktur an. Die Architekturdaten des
M.soleus konnten bei den meisten Probanden nicht ausgewertet werden, da die untere
Aponeurose oft nicht zu erkennen und somit keine Abgrenzung des Muskels moglich
war.

Alle Probanden erreichten die Sohlenwinkel 60°-110°. Der minimale gemessene OSG-
Winkel betrug 50° und der maximale 140°. Gemittelt tiber die vermessenen Probanden
betrugen die Faserlangen bei 5%-MVC und 60° FuBgelenkwinkel 7.7 cm (min: 6.6 cm,
max: 8.7 cm) und die Faserwinkel 11.4° (min: 8.2°, max: 12.5°). Bei 100%- MVC und
110° Fuigelenkwinkel betrugen die Faserlangen 4.1 cm (min: 2.9 cm, max: 6.5 cm) und
die Faserwinkel 26.8° (min: 14.7°, max: 34.3°). Im Vergleich zum M.soleus waren die
Faserwinkel des M.gastrocnemius kleiner und die Faserlangen grofier, was durch die
Haltefunktion des Soleus erklarbar ist. In den Abbildungen 3.11 - 3.13 sind am Beispiel

eines Probanden die Messdaten fiir Faserlinge- und winkel aufgetragen.

16s

Abb. 3.9: Ultraschallbilder des lateralen M.gastrocnemius bei 120°
Sohlenwinkel und 100%- MVC fiir Proband V.W.
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Abb. 3.10: Ultraschallbilder des lateralen M.gastrocnemius bei 80°
Sohlenwinkel und 25%- MVC fiir Proband V.W.

Statistische Auswertung

Die aufgenommenen Architekturdaten wurden analog zu Kapitel 3.1.2 ausgewertet.
Die Korrelation zwischen Faserwinkel und Sohlenwinkel 0.87 < r < 0.96 (p < 0.05)
bzw. Faserwinkel und Kraft 0.89 < r < 0.98 (p < 0.05) ist positiv und signifikant. Die
Korrelation zwischen Faserlénge und Sohlenwinkel —0.97 > r > —0.91 (p < 0.05) bzw.
Faserlange und Kraft —0.94 > r > —0.88 (p < 0.003) ist negativ und signifikant.
Zudem wurde eine Varianzanalyse (ANOVA) und ein parameterfreier Kruskal-Wallis-
Test ausgefiihrt. Beide Tests lieferten dasselbe Ergebnis: Der p-Wert ist durchweg sehr
klein (p<0.5). Das heifit, die untersuchten Parameter (z.B. %- MVC) haben einen
signifikanten Einfluss auf das Ergebnis. Die parameterfreien Tests lieferten dieselben
Schlussfolgerungen. In Abbildung 3.14 ist beispielhaft ein Boxplot abgebildet. Man
erkennt, dass die Mediane abweichen, der untersuchte Parameter also einen Einfluss
hat.
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Tab. 3.17: Faserlinge (links) und Faserwinkel (rechts) fiir Proband 1 (D.F.) bei 5%-, 25%-,
50%-,75%-, 100%-MVC und erreichten Sohlenwinkeln.

FL (cm) | 5% | 25% | 50% | 75% | 100% FW (°) | 5% | 25% | 50% | 75% | 100%
60° 6.9 | 6.5 | 62 | 5.0 | 5.5 60° 11.4 | 11.7 | 11.2* | 124 | 17.7
70° 73 ] 6.1 | 54 [4.73| 5.0 70° 15 116.9| 19.3 | 21.5| 20.8
80° 7.0%| 59 | 5.6 | 49 | 4.1 80° 15.5(16.7 | 18.8 | 22,5 | 26.6
90° 6.0 | 5.6 | 4.7 | 45 | 3.9 90° 17.8 1 18.8 | 21.3 | 24.3| 25.3
100° 59 | 5.2 | 44 | 44 | 38 100° | 18.5 | 22.1 | 23.1 | 22.3 | 27.7
110° 5.1 | 4.1*| 3.9 | 40 | 3.6 110° 120.2 | 25.7 | 249 | 259 | 28.5
120° 53 | 48 | 3.5 | 34 | 34 120° ]20.1 | 21.2 | 29.8 | 29.5 | 31.5

Tab. 3.18: Faserldnge (links) und Faserwinkel (rechts) fiir Proband 2 (D.R.)

FL (cm) | 5% | 26% | 50% | 75% | 100% FW (°) | 5% | 25% | 50% | 75% | 100%
60° 87| 82 | 84 | 6.8 6.6 60° 125 | 12 | 13.2 | 16.3 | 17.5
70° 76| 68 | 5.2 | 5.3 4.8 70° 14 116.2 | 15.9 | 209 | 24.2
80° 6.3 | 5.8 | 54 4 5.3 80° 16.5 | 16.4 | 20.6 | 22.8 | 23.1
90° 9.5 | 8.5 5 5 4.4 90° 19 1193 | 21.6 | 22.6 | 25.3
100° 5.2 | 5.1 4 4 3.5 100° | 20.8 | 21.6 | 25.2 | 27.9 | 294
110° 5.3 | 46 | 3.9 | 3.7 3.6 110° | 20.5 | 24.1 | 27.7 | 28.7 | 31.3

Tab. 3.19: Faserldnge (links) und Faserwinkel (rechts) fiir Proband 3 (J.S.)

FL (cm) | 5% | 25% | 50% | 75% | 100% FW (°) | 5% | 25% | 50% | 75% | 100%
60° 78| 7 6.2 | 7.1 8.5 60° 12.5 | 14.3 | 15.3 | 12.4 | 10.5
70° 65| 0.5 | 6.8 | 6.8 6.8 70° 143|145 | 144 | 14.3 | 144
80° 8 | 89 | 84 | 6.5 6.7 80° 10.1 | 10.7 | 12.1 | 14.6 | 14.2
90° 69| 85 | 79 | 75 7.4 90° 145 12 | 14.7 | 13.1 | 15.2
100° 72179 |79 | 6.7 7.1 100° | 14.2 | 13.7 | 13.1 | 14.6 | 13.6
110° 6.7 76 | 7.1 | 7.3 6.5 110° | 14.2 | 13.5 | 14.8 | 13.7 | 14.7
120° 75| 72 ] 66 | 5.6 5.1 120° | 14.2 | 13.8 | 159 | 184 | 19.7
130° 6.7 6.9 | 4.7 | 5.5 5.3 130° | 14.8 | 14.9 | 19.9 | 17.8 19
140° 72| 6.7 | 59 | 49 | 55* 140° | 14.5 | 145 | 16.3 | 20 18.2
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Tab. 3.20: Faserlange (links) und Faserwinkel (rechts) fiir Proband 4 (G.S.)

FL (cm) | 5% | 25% | 50% | 75% | 100% FW (°) | 5% | 25% | 50% | 75% | 100%
60° 6.6 59 | 54 | 5.1 | 4.2 60° 8.2 | 13.1] 153 |16.5| 20.3
70° 54149 | 51 | 49 | 4.2 70° 11.6 | 14.4 | 183 | 19.8 | 17.6
80° 5.5 48 | 43 | 36 | 34 80° 1241153 |1 19.3 | 21.2 | 23.8
90° 45| 5 4.3 4 3.6 90° 13.2117.3 1 20.5 | 23.9 | 26.2
100° 5.71 49 | 42 | 38 | 34 100° | 13.8|16.7 | 19.3 | 23 29
110° 5.2 41 | 32 | 33 | 3.2 110° | 14.3 | 21.9 | 26.7 | 28.4 | 30.2
120° 3.5 33|33 | 31 2.8 120° 1 19.7 | 21.3 | 27.5 | 29.3 | 34.3

Tab. 3.21: Faserldnge (links) und Faserwinkel (rechts) fiir Proband 5 (J.St.)

FL (ecm) | 5% | 25% | 50% | 75% | 100% FW (°) | 5% | 25% | 50% | 75% | 100%
50° 87179 |1 69 | 6.5 | 54 50° 11.7112.8 | 14.8 | 15.5 | 18.5
60° 72164 | 56 | 52| 48 60° 144|158 | 17 | 18.9 | 204
70° 66| 5.8 | 54 | 49 | 4.6 70° 16.6 | 17.3 | 18 |20.3| 224
80° 54149 | 47 | 44 | 39 80° 18.7 1 20.6 | 21.9 | 23.2 | 24.7
90° 5.3 45 | 42 | 3.7 | 3.3 90° 20 122.8(1249 1279 29.9
100° 44|42 |36 | 33 | 3.1 100° 1229 |24.8|28.3|30.7| 32.8
110° 42139 | 34 | 32| 29 110° [26.3|27.1|29.5|32.6 | 34.3
120° 3.8 32|31 | 31 2.8 120° | 27.7 | 30.6 | 32.8 | 34.6 | 37.8
130° 3.1 3 27 126 | 25 130° 325|343 |36.6 | 40 | 424

Tab. 3.22: Faserldnge (links) und Faserwinkel (rechts) fiir Proband 6 (T.O.)

FL (cm) | 5% | 25% | 50% | 75% | 100% FW (°) | 5% | 25% | 50% | 75% | 100%
60° 82| 75 |68 | 73| 6.1 60° 1251138 9.5 | 1563 | 17.5
70° 76| 6.5 | 6.5 | 6.1 5.3 70° 15.1]16.3 | 159 | 17 | 20.9
80° 73] 66 | 5.9 | 5.7 | 64 80° 15.2116.2 | 17.1 | 18.5 | 15.7
90° 6 | 6.3 | 46 | 5.1 | 4.7 90° 16.8 | 17.1 | 18.7 | 20.7 | 204
100° 6.8 6.1 | 5.3 | 5.1 | 4.9 100° | 13.7 | 17.5 | 19.7 | 20.9 | 21.1
110° 5.8 59 | b4 | 49 | 5.1 110° [ 19.5|17.6 | 19.8 | 21.2 | 22
120° 6.5 6 44 | 42 | 38 120° | 179 | 18.8 | 25.2 | 26.7 | 29.3
130° 43| 43 | 41|39 | 36 130° 226 | 25 | 272|285 31.6
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Tab. 3.23: Faserlange (links) und Faserwinkel (rechts) fiir Proband 7 (V.W.)

FL (em) | 5% | 256% | 50% | 75% | 100% FW(°)| 5% |25% | 50% | 75% | 100%
60° 74| 6.5 6 5.3 5.3 60° 11 | 154 | 14.5 | 16.7 20
70° 6.3 6.3 | 54 | 54 | 4.4 70° 129 | 17.1 | 16.7 | 19.4 | 21
80° 6 5.2 5 4.7 4.3 80° 12.8 | 15.7 | 18.1 | 20 22.2
90° 7 51 | 46 | 4.4 4.1 90° 8.7 13 [19.6 | 21.2 | 224
100° 6.8 55| 49 | 39 | 34 100° | 15.7 | 18.7 | 21.4 | 23.4 | 26.2
110° 58 | 5.1 | 46 | 3.6 3.6 110° 16.9 1 19.5 | 21.2 | 253 | 27.1
120° 5.2 44 | 3.8 | 3.5 3.2 120° 18.6 | 23.2 | 25.8 | 27 27.7
130° 48| 39 | 38 | 36 | 3.2 130° | 19.6 | 25.5|26.9| 30 | 33.7
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Abb. 3.11: Faserwinkel iiber %- MVC bei verschiedenen Sohlen-
winkeln fiir Proband J.S.
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Abb. 3.14: Grafische Darstellung des ANOVA-Tests fiir Proband J.St.:
Die Linie innerhalb der Boxen ist der Median. Die Boxen selbst zeigen die
25 und 75 Percentile. Der horizontale Strich ober- und unterhalb der Boxen
zeigt den am weitesten entfernten Datenpunkt.
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3.2.3 Modellierung der Architekurabhangigkeiten

In Anlehnung an Kapitel 3.1.3 wurden die Daten linear und quadratisch mit der Me-
thode der kleinsten Fehlerquadrate gefittet. Die zuvor aufgefundenen Ausreifler wurden
berticksichtigt, indem sie durch eine Bisquare-weights-Methode weniger gewichtet oder
ganz aus der Anpassung ausgeschlossen wurden.

In Tabelle 3.28 sind fiir einen Probanden die Koeffizienten der Anpassung fiir den
Faserwinkel beztiglich des Sohlenwinkels dargestellt. Die Koeffizienten beziiglich des
Kraftwertes sowie diejenigen beziiglich der Faserlénge sind in den Tabellen 3.29 bis
3.30 abgebildet.

Der Parameter p; ist mit dem grofften Exponenten assoziiert. Bei einigen Anpassungen
ist der Koeffizient nicht im Konfidenzintervall inbegriffen, was auf einen Ausreifler-
wert hindeutet. Die Fehlerquadratsummen (SSE) sind im allgemeinen recht klein, was
bedeutet, dass die Daten nahe an der angenaherten Kurve liegen.

In Tabelle 3.24 sind die Koeffizienten der Anpassung einer linearen Regression fiir alle
Probanden aufgelistet. Die Geraden fiir verschiedene Probanden verlaufen annéhernd
parallel. Die Achsenabschnitte fiir die Faserlangen sinken stetig bei steigender Kraft
und steigendem Sohlenwinkel. Die Achsenabschnitte des Faserwinkels steigen stetig
mit zunehmender Kraft und zunehmendem Sohlenwinkel. Bei den Achsenabschnitten
(konstanter Term py) der quadratischen Anpassung ist zu beachten, dass sie bis zu
einem Sohlenwinkel von 0° interpoliert wurden (siehe Tabellen 3.24 bis 3.27). Kleine
Abweichungen der Steigung resultieren dort in grofien Fehlern. Zudem représentiert
dieser Wert keine funktionale Bedeutung, da ein Sohlenwinkel von 0° nicht realisierbar
ist. Daraus folgt, dass eine lineare Abhéngigkeit der untersuchten Architekturparameter
sowohl von der aufgebrachten Kraft als auch der Muskelausgangslange vorlag. Dann
wurden die Daten linear gefittet, was die Einbindung in ein Muskel-Skelett-Modell

aufgrund der Einfachheit linearer Gleichungen erleichtert.
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Tab. 3.24: Parameter der linearen Regression fiir den Zusammenhang zwischen Faserldnge
und Sohlenwinkel in Abhéngigkeit von aufgebrachter Kraft fiir alle Probanden.

5% 25% 50% 75% 100%

Proband 1, pl -0.034 -0.027 -0.044 -0.023 -0.032
p2 9.27 8.15 8.82 6.51 7.18

Proband 2, pl -0.071 -0.066 -0.041 -0.05 -0.066
p2 12.51 11.66 8.44 9.11 10.52

Proband 3, pl -0.0 -0.037 -0.02 -0.024 -0.034
p2 7.78 11.77 8.9 8.85 9.98

Proband 4, pl -0.036 -0.033 -0.037 -0.035 -0.022
p2 8.45 7.73 7.59 7.21 5.56

Proband 5, pl -0.056 -0.047 -0.044 -0.043 -0.037
p2 10.38 9.02 8.37 7.99 7.05

Proband 6, pl -0.043 -0.03 -0.04 -0.035 -0.038
p2 10.72 9.05 9.32 8.57 8.7

Proband 7, pl -0.038 -0.03 -0.029 -0.029 -0.02
p2 9.98 8.12 7.52 7.11 6.54

Tab. 3.25: Parameter der linearen Regression fiir den Zusammenhang zwischen Faserwinkel
und Sohlenwinkel bei verschiedenen %- MVC fiir alle Probanden, *-Werte sind die Koeffizi-
enten, bei denen Ausreifler noch das Ergebnis félschlich beeinflussen.

5% 25% 50% 75% 100%

Proband 1, pl 0.141 0.189 0.205 0.136 0.216
p2 4.18 2.02 3.28 11.57 5.58

Proband 2, pl 0.17 0.231 0.293 0.237 0.207
p2 2.53 -1.44 -4.47 3.07 7.97

Proband 3, pl 0.003 0.015 0.045 0.081 0.091
p2 14.0 12.01 10.61 7.29 6.39

Proband 4, pl 0.151 0.137 0.2 0.207 0.299
p2 -0.12 4.7 3.35 4.58 -1.52

Proband 5, pl 0.227 0.255 0.273 0.304 0.302
p2 0.44 -0.07 0.30 -0.10 2.09

Proband 6, pl 0.119 0.107 0.213 0.192 0.221
p2 5.79 7.56 -1.03 3.53 0.95

Proband 7, pl 0.118 0.295 0.178 0.173 0.17
p2 4.11 -12.53* 3.88 6.12 8.80
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Tab. 3.26: Parameter der linearen Regression fiir den Zusammenhang zwischen Faserldnge
und %- MVC bei verschiedenen Sohlenwinkeln fiir alle Probanden.

60° 70° 80° 90° 100° 110° 120°
Proband 1, pl -0.018 -0.025 -0.025 -0.022 -0.020 -0.015 -0.021
p2 7.02 7.04 6.76 6.17 5.82 5.07 5.24
Proband 2, p1 -0.023 -0.029 -0.03 -0.011 -0.018 -0.017 -
p2 8.75 7.47 6.59 5.63 5.37 5.11 -
Proband 3, pl 0.006 0.003 -0.021 -0.001 -0.005 -0.003 -0.026
p2 6.99 6.57 8.83 7.71 7.62 7.25 7.72
Proband 4, pl -0.023 -0.01 -0.022 -0.011 -0.019 -0.009 -0.007
p2 6.62 5.42 5.45 4.86 5.25 4.04 3.5
Proband 5, pl -0.025 -0.019 -0.014 -0.019 -0.014 -0.014 -0.009
p2 7.11 6.44 5.40 5.19 4.47 4.23 3.67
Proband 6, pl -0.018 -0.021 -0.022 -0.015 -0.019 -0.009 -0.026
p2 8.12 7.5 7.23 6.33 6.63 5.91 6.23
Proband 1, pl -0.023 -0.02 -0.012 -0.012 -0.028 -0.025 -0.02
p2 7.25 6.58 5.59 5.32 6.25 2.79 5.06

Tab. 3.27: Parameter der linearen Regression fiir den Zusammenhang zwischen Faserwinkel
und %- MVC bei verschiedenen Sohlenwinkeln fiir alle Probanden.

60° | oo [ so° | 90° [ 100° | 110° | 120° |
Proband 1, pl 0.071 0.068 | 0.117 | 0.085 | 0077 | 0068 | 0.128
p2 10.53 1523 | 13.99 | 17.13 | 1886 | 2152 | 19.76
Proband 2, pl 0.061 0.086 | 0.081 | 0.067 | 0.098 | 0.089 -
p2 | 11.1593 | 13.38 | 1571 | 18.15 | 19.99 | 5.1108 -
Proband 3, pl | -0.026 0.0 0.05 | 0011 | -0.0 0.00 0.066
2 14.32 1443 | 976 | 1331 | 1386 | 1391 | 13.01
Proband 4, pl 0.113 0119 | 0.118 | 0.134 | 0.151 | 0.106 | 0.155
p2 8.93 11.38 | 1232 | 1339 | 1257 | 2012 | 1849
Proband 5, pl 0.063 0.06 0.06 | 0103 | 0.107 0.09 0.1
p2 14.06 15.83 | 1871 | 19.81 | 2243 | 2534 | 27.57
Proband 6, pl 0.047 0.05 | 0046 | 0.044 | n.a. 0.048 | 0.127
p2 12.31 1447 | 14.93 | 1648 | na. 16.79 | 17.05
Proband 7, pl 0.092 0.086 | 0.095 | 0.056 | 0.106 | 0.109 0.08
2 10.23 1249 | 1291 | 16.84 | 1563 | 1643 | 19.90
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Tab. 3.28: Parameter der Regression (quadratisch (quadr): ps - 2% + p1 - © + po, linear (lin):
p1 - = + po) fir den Zusammenhang zwischen Faser- und Sohlenwinkel (x) bei verschiedenen
%-MVC fiir Proband 1, SSE: Fehlerquadratsumme.

‘ D2 ‘ P1 ‘ Po ‘ SSE ‘
5%-MVC linear - 0.14 4.18 1.05
quadr -0.001 0.48 -10.37 0.69
25%-MVC linear - 0.18 2.02 2.6
quadr -0.003 0.74 -21.4 2.55
50%-MVC linear - 0.2 3.28 1.8
quadr 0.004 -0.6 40.58 0.84
75%-MVC linear - 0.136 11.57 2.01
quadr 0.003 -0.53 42.36 1.6
100%-MVC linear - 0.21 5.58 1.32
quadr -0.001 0.55 -8.11 1.7

Tab. 3.29: Parameter der Regression (quadratisch (quadr): pe-2?+p1-2+po, linear: py-z-+po)
fiir den Zusammenhang zwischen Faserlinge und Sohlenwinkel (x) bei verschiedenen %- MVC
fiir Proband 1, SSE: Fehlerquadratsumme.

%MVC Do ‘ p1 ‘ Do SSE ‘
5%, lin - -0.034 9.27 0.38
quadr -0.0002 0.004 7.65 0.43
25%, lin - -0.027 8.15 0.26
quadr 0.0001 -0.067 10.08 0.51
50%, lin — -0.044 8.82 0.26
quadr 3e-004 -0.05 9.08 0.29
75%, lin — -0.022 6.51 0.25
quadr -0.0004 0.06 6.94 0.15
100%, lin - -0.032 7.18 0.32
quadr 0.0005 -0.14 11.78 0.19
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Tab. 3.30: Parameter der Regression (quadratisch (quadr): pg-22+p1-z+po, linear: py-z+po)
fiir den Zusammenhang zwischen Faserlange und %- MVC bei verschiedenen Sohlenwinkeln
fiir Proband 1.

SW P2 ‘ p1 ‘ Po SSE ‘

60°, lin - -0.018 7.02 0.46
quadr 0.0001 -0.03 7.25 0.51
70°, lin - -0.025 7.04 0.58
quadr 0.0004 -0.07 7.72 0.18
80°, lin - -0.025 6.76 0.22
quadr -0.0002 0.0007 6.1 0.13
90°, lin - -0.022 6.17 0.1
quadr 7e-005 -0.029 6.22 0.16
100°, lin - -0.02 5.82 0.31
quadr 0.0001 -0.036 6.06 0.3
110°, lin - -0.015 5.07 0.32
quadr 0.0001 -0.032 5.29 0.3
120°, lin - -0.021 5.24 0.43
quadr 0.0002 -0.05 5.68 0.32

Tab. 3.31: Regression (quadratisch (quadr): ps - 22 + py - & + po, linear: p; - x + pg) fiir den
Zusammenhang zwischen Faserwinkel (FW) und %-MVC bei verschiedenen Sohlenwinkeln
fiir Proband 1.

SW | P2 | p1 Po | SSE |

60°, lin — 0.07 10.54 0.9
quadr 0.0006 -0.003 11.36 0.07
70°, lin — 0.068 15.24 1.2
quadr -0.0008 0.153 13.96 0.66
80°, lin - 0.117 13.99 1.0
quadr 0.0007 0.035 15.25 0.2
90°, lin - 0.085 17.14 0.6
quadr -7e-005 0.093 17.01 0.78
100°, lin - 0.077 18.86 1.9
quadr 0.0002 0.054 19.22 2.3
110°, lin — 0.068 21.52 1.9
quadr -0.0004 0.119 20.78 2.2
120°, lin — 0.128 19.77 2.6
quadr -0.0011 0.248 18.04 2.5
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Multiple Regression

Bei der multiplen Regression hingt die Antwort y linear von mehreren fest vorgegebe-
nen Kovariablen ab. Da die Architekturparameter Faserlange und -winkel linear von
den Parametern %- MVC und Sohlenwinkel abhangen, erhilt man folgende Gleichungs-

form:
y(t) =pr+pa- SW +ps- %MVC'.

Es wird im Folgenden tiber alle Sohlenwinkel und Krafte eine lineare, multiple Regres-
sion gebildet (sieche Abb. 3.15). In den Tabellen 3.32 und 3.33 sind fiir Faserwinkel
und Faserlinge die Regressionsergebnisse fiir die multiple Regression aufgelistet. Das
Bestimmtheitsmafl R? zeigt eine hohe Erklirbarkeit der Daten durch die Einflussgro-
Ben. Um zu testen, ob das Regressionsmodell aulerhalb dieser Stichprobe giiltig ist,
wurde eine F-Statistik durchgefiihrt. Die Nullhypothese dieses Tests besagt, dass kein
wirklicher Zusammenhang zwischen den Variablen besteht — die Koeffizienten des Mo-
dells p; bis p3 daher gleich 0 sind. Wenn die Nullhypothese gilt, ist der F-Wert nahe
1, ansonsten ein Wert abweichend von 1. Da die F-Werte durchweg grof§ und signifi-
kant sind, (p < 0.5) kann die Schlussfolgerung gezogen werden, dass mindestens ein
Koeffizient ungleich Null ist. In der letzten Spalte der Tabellen ist die Fehlervarianz
angegeben. Sie beruht auf zufélligen Abweichungen oder nicht untersuchten Variablen.
Die Koeffizienten p; bis p3 sind zwischen den Probanden durchweg sehr dhnlich. Die
Achsenabschnitte des Faserwinkels sind aufler fiir den Probanden 3 klein, die fiir die
Faserlange nahe 10. Die Koeffizienten und Abhangigkeiten des Faserwinkels von Sohlen-
winkel und aufgebrachter Kraft sind positiv. Fiir die Faserlange sind p, und p3 negativ.
Fir Proband 3 klappte die Anpassung am schlechtesten. Dies ist auch an den kleinen
F-und R? Werten ersichtlich. Da die Koeffizienten #hnliche Tendenzen zeigten, wurden

Mittelwerte berechnet. Fiir den Faserwinkel lauten diese (ohne Proband 3):
p1=—193+£2,p, =0.19 £ 0.04, p3 = 0.086 £ 0.02
und fiir die Faserlange:

pL=82434,py=—0.0340.01,p; = 0.01 £ 0.004.
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Die Untersuchungen zeigten, dass es fiir Faserwinkel und Faserlinge GesetzméaBigkeiten
gibt, die fiir alle Probanden anwendbar sind. Wie oben ersichtlich, konnen die Abhéan-
gigkeiten der Faserwinkel und Faserlange des M.gastrocnemius von der Gelenkwinkel-
stellung und der Kontraktionsintensitat hinreichend genau mit linearen Funktionen
allgemein beschrieben werden. Die Parameter zeigten jedoch von Proband zu Proband
eine relativ grofle Variabilitat. Die nachfolgende Modellierung wurde individuell fiir

jeden Probanden angepasst.

Tab. 3.32: Parameter der multiplen Regression fiir die Abhéngigkeit des Faserwinkels von
Sohlenwinkel und %- MVC fiir alle Probanden gemil FW = p; + po - SW +p3- %MV C. R?:
Regressionskoeffizient, F, p: Werte der F-Statistik, err var: Fehlervarianz.

P1 ‘ P2 ‘ P3 ‘ R? ‘ F ‘ P err var
Proband 1 -1.35 0.2 0.08 0.87 109 0 3.9
Proband 2 -3.65 0.23 0.08 0.94 249 41074 1.5
Proband 3 8.18 0.05 0.02 0.48 19 31074 2.8
Proband 4 -3.52 0.18 0.12 0.92 187 4.107° 3.1
Proband 5 -3.91 0.27 0.08 0.98 1318 1-1073 0.9
Proband 6 0.94 0.16 0.06 0.81 81 4.1074 4.4
Proband 7 -0.12 0.15 0.10 0.89 164 6-107° 3.1

Tab. 3.33: Parameter der multiplen Regression fiir die Abhéngigkeit der Faserldnge von
Sohlenwinkel und %- MVC fiir alle Probanden gemif FL = p; + pa - SW +p3 - %MV C. R?:
Regressionskoeffizient, F,p: Werte der F-Statistik, err var: Fehlervarianz.

D1 D2 D3 R? ‘ F ‘ D ‘ err var
Proband 1 9.27 -0.03 -0.02 0.89 137 0 0.12
Proband 2 11.94 -0.06 -0.01 0.83 70 0 0.35
Proband 3 8.33 -0.01 -0.01 0.08 1.9 0.1 1.7
Proband 4 8.03 -0.03 -0.01 0.83 81 0 0.1
Proband 5 9.8 -0.05 -0.01 0.92 245 0 0.1
Proband 6 10.11 -0.03 -0.01 0.82 87 0 0.2
Proband 7 8.84 -0.02 -0.02 0.88 144 0 0.1
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Abb. 3.15: Zweiparametriger Fit des Faserwinkels. Der Faserwinkel ist
tiber tiber %- MVC bei 90° Sohlenwinkel aufgetragen (Probanden J.S.).
Normierung

Aufgrund der interindividuellen Unterschiede wurde die Faserlange auf die Korpergrofie
normiert (siche Tabelle 3.36).

Gemittelt tiber die gemessene Stichprobe betrugen die normierten Faserlangen (*100)
bei 5%- MVC und 60° FuBgelenkwinkel 4.0640.38 und bei 100%- MVC und 110° Fuf}-
gelenkwinkel: 1.97+0.37. Die Faserlange hangt demnach von der Korpergrofie ab und
soll diesbeziiglich normiert werden. Die Parameter der Regression sind in den Tabellen
3.34 und 3.35 aufgelistet (siche auch Abb. 3.16). Die Parameter der multiplen Regres-
sion aller Probanden sind in Tabelle 3.37 aufgelistet. Die gemittelten Parameter der
multiplen Regression lauten:

p1 = 5.2+ 0.6, po = —0.021 £ 0.008, ps = —0.0091 £ 0.003.

Im Vergleich zur nicht normierten Faserlange zeigt der Parameter p; kaum Abwei-

chungen.

Tab. 3.34: Parameter der Regression: (p;-z+pg) fiir den Zusammenhang zwischen normierter
Faserldnge (gemittelt fir alle Probanden) und Sohlenwinkel (x) bei verschiedenen %- MVC.

5% 25% 50% 75% 100%
1 -0.023 -0.022 -0.024 -0.021 -0.019
Do 5.31 4.88 4.77 4.26 3.96
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Tab. 3.35: Parameter der Regression (p;-z+pp) fiir den Zusammenhang zwischen normierter
Faserlange (gemittelt fur alle Probanden) und %- MVC (x) bei verschiedenen Sohlenwinkel.

60° 70° 80° 90° 100° 110°
1 -0.012 -0.011 -0.009 -0.009 -0.012 -0.008
Do 4.05 3.64 3.32 3.09 3.10 2.76

Tab. 3.36: Arithmetischer Mittelwert der Faserlinge (normiert auf Koérpergroe®100) iiber
alle Probanden (mit Standardabweichung).

5% 25% 50% 5% 100%
60° 4.06£0.38 3.69£0.39 3.46£0.52 3.12+0.46 2.91+0.44
70° 3.68+0.45 3.29£0.36 2.98£0.25 2.81+0.24 2.55+0.20
80° 3.38+£0.43 3.00£0.34 2.79£0.32 2.46+0.38 2.47+0.51
90° 3.1+0.50 2.87+0.31 2.47+0.17 2.39£0.28 2.16£0.25

100° 3.14+0.48 2.78+0.34 2.38£0.33 2.22+0.31 1.9937+0.31
110° 2.84+0.31 2.48+0.38 2.19+£0.41 2.04£0.30 1.97+0.37

Tab. 3.37: Parameter der multiplen Regression fiir die Abhéngigkeit der Faserlinge (nor-
miert auf Korpergrofie*100) von Sohlenwinkel (SW) und %- MVC fiir alle Probanden gemaf
FW =p1+ps-SW +p3-%MVC.

b1 P2 p3
Proband 1 5.4 -0.021 -0.012
Proband 2 6.4 -0.034 -0.01
Proband 3 5.3 -0.027 -0.009
Proband 4 4.7 -0.007 -0.004
Proband 5 4.2 -0.017 -0.008
Proband 6 5.4 -0.02 -0.008
Proband 7 5.0 -0.017 -0.013
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4 Modellierung von Plantarflexionen

Im folgenden Kapitel werden die Modellierungen von Plantarflexionen beschrieben.
Ein priméres Ziel ist die Modellierung eines dynamischen Faserwinkels, abhéngig von
momentaner Kraft und Sohlenwinkel mit anschlieSender Integration in ein Muskel-
Skelett-Modell. Mithilfe dieses Modells sollen biomechanische Grofien ermittelt und
charakterisiert werden.

Einige Parameter im Muskel-Skelett-Modell sind nicht exakt bestimmt. Zu deren Ver-
besserung soll eine Optimierungsrechnung auf Basis des Modells und gemessener Daten

durchgefithrt werden.

4.1 Kinematische und dynamische Vermessung der

Plantarflexion

Abb. 4.1: Schematischer Messaufbau und Darstellung der Groéflen
(Zk‘) hza Z,ZF, lFa HF)

Die Versuchsanordnung fiir die Plantarflexion ist in den Abbildungen 3.8 und 4.1 zu
sehen. Fiir jeden Probanden wurde der nahezu reibungsfrei gelagerte Lastschlitten von

25 kg mit Zusatzgewichten beladen und ausgehend von einer statischen Ruheposition
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vom Probanden die schiefe Bahn von 15° hinauf beschleunigt. Es wurden dynamische
Messreihen mit den Zusatzgewichten Okg, 25kg, 50kg, 75kg und 100kg durchgefiihrt.
Anhand von Videoaufnahmen wurde getestet, inwieweit Knie und Hiifte eine Kompres-
sion erfahren, was die Integration eines Verschiebungsterms in die Langenberechnungen
nach sich zieht.

Die Anforderungen an den Probanden sind bei obiger Versuchsanordnung gering, da
die Bewegung in einer Ebene verlduft, nur das Sprunggelenk einschlieft und damit die
intermuskulére Koordination gering ist. Position h,(t) und Geschwindigkeit v.(¢) des
Lastschlittens wurden gemessen. Die Kréifte in Bewegungsrichtung F.(¢) wurden am
Fulauflagepunkt gemessen.

Das Oberflachen-EMG der folgenden Muskeln wurde abgeleitet (Abb. 4.5): M.tibialis
anterior, M.soleus, lateraler und medialer M.gastrocnemius. Die Architekturdaten wur-
den mittels Ultraschall unter isometrischen Bedingungen vorab aufgenommen (siehe
Kapitel 3.2). Die Architekturdaten des M.soleus konnten bei den meisten Probanden
nicht ausgewertet werden, da die untere Sehnenplatte nicht zu erkennen und somit

keine Abgrenzung des Muskels moglich war.
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Abb. 4.2: Darstellung der Messdaten h.(t), v,(t) und F,(t) aus der Plantar-
flexion des Probanden G.S.
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4.2 Modellierung der Plantarflexion

Zur Modellierung einer Bewegung dienten die aus der Plantarflexion (Kapitel 4.1) auf-
genommenen EMG-Daten, die Zeitverldufe h,(t), v.(t), F.(t) (siche Abb. 4.2) sowie
viskoelastische Eigenschaften des Muskels und die kontraktilen Langen und Faserwin-
kel, wie sie aus den Utraschallmodellen ermittelt wurden (siehe Kapitel 3.2). Das Geo-
metriemodell (Abb. 2.7) konnte durch Beriicksichtigung der Oberschenkellange [r an
den Messaufbau angepasst werden (siche Abb. 4.1). Fiir die Berechnung der Langen-
dnderung z(t) folgte:

Z(t) :hz(t) —ZF—ZK—ZF. (41)

Uber RotationsgroBen (siehe Abb. 4.3) wurden dann wie in Kapitel beschrieben 2.4.2
Lange, Geschwindigkeit und Kraft {y/rc(t), varre(t) und Fype(t) des Muskel-Sehnen-
Komplexes (MSK) berechnet (siehe Abb. 4.4).

Gelenkmoment [Nm]

60.00 ]
40.00 4

20.00 ]

000 bt ei i iei i iiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiseiiisiiiiiiiisiisisiisisiiiisiiiissisissisissiiisceiississscsisscsisicisicszsscszissszesoc
3000.00 4 ‘ I I Gel‘enkwinkelges::hwindigkeit [I";'s]
2500.00 ]
2000.00 |
1500.00 ]
1000.00 |

500.00 ]

0.00 ] : e yeS OSSOSO RSOOSR

T T
r Fubgelenkwinkel [©]
170

150 ]

130 4

oo T T T L
0.0000 0.0400 0.0800 0.1200 0.1600

Abb. 4.3: Darstellung der berechneten Gréflen Gelenkmoment, Gelenkwinkelge-
schwindigkeit und Fuflgelenkwinkel des MSK aus der Plantarflexion des Probanden
G.S.

Die Rohdaten der einzelnen Oberflichenmuskel-EMGs wurden zur Auswertung in Mat-
lab eingeladen und die digitalen Messpunkte in Spannungsangaben skaliert. Die EMG-

Signale des M.gastrocnemius lateralis und medialis sowie des M.soleus des rechten und
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linken Beins wurden auf Artefakte untersucht. Unterbrechungen des tiblichen Verlaufs
konnen auf Elektrodenverschiebungen oder Hautbewegungen zurtickzufithren sein. Die-
se Abweichungen vom statistischen Mittel konnen mit einem Moving-average-Filter eli-
miniert werden. Damit erzielte man bessere Ergebnisse als mit einem Frequenzfilter,
da mit letzterem physiologische Frequenzen ausgeschlossen werden. Die EMG-Signale
wurden aufsummiert, invertiert, gleichgerichtet, geglattet und maximumnormiert. In
dieser Form (siehe Abb. 4.5) représentieren sie den Aktivierungsgrad eines Ersatzmus-
kels fir die betrachtete Muskelgruppe und koénnen als Input der Aktivierungsdyna-
mik tibergeben werden (STIM). Die Normierung bezieht sich auf den Maximalwert
bei 100%- MVC. Die antagonistischen Drehmomente infolge einer Kontrahierung des

M.tibialis anterior waren vernachlassigbar gering.
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Abb. 4.4: Darstellung der berechneten Groen Fyyre(t), varre(t) und lyre(t) des
MSK aus der Plantarflexion des Probanden G.S.

Die Aponeurosenlange L 4po wurde mittels Ultraschall gemessen. Die Lange des MSK
wurde berechnet. Aufgrund von Messungenauigkeiten kam es zu einer Abweichung zur
gemessenen Muskel-Sehnenlénge, die in Form eines Offset beriicksichtigt wurde (siehe
Abbildung 4.6). Es wurde zu Beginn ein Offset fiir eine Kontraktionsmessung bei einer
mittleren Last berechnet. Dann wurde der Fehler untersucht, der aus der Verallgemei-

nerung des Offsets bei einer mittleren Last auf andere Lasten resultiert.
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Abb. 4.5: Gemessene und bearbeitete EMG-Verlaufe aus der Plantarflexion des
Probanden G.S.

€ Lmrc-mess i i
1 1
|
1

—> Offset <
P LApo e

I

Abb. 4.6: Schematische Darstellung der Aponeurosenlénge L apo
und des Offsets aus gemessener (Lyrc — mess) und errechneter
(Lyrre — rechng) Lange des MSK.

>
>

I—MTC-RECHNG

laz
-

1

|

|

|

1

I

1




68

Kapitel 4. Modellierung von Plantarflexionen

8000
N
7000f 1
o — - — " 2.4e+000x?+-6.5e+002x+4.6e+004
6000 . -1.5e+002x+2e+004 |
O  Daten
5000 -
z
@ 4000
|
LL
3000
2000 -
1000}
O Il Il Il Il Il Il Il
85 90 95 100 105 110 115 120 125
Sohlenwinkel [°]
Abb. 4.7: Zusammenhang zwischen gemessener isometrischer
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Abb. 4.8: Anteil der aufgebrachten MVC (unten) und Faser-
winkel (oben) modelliert aus Ultraschalldaten bei einer Plantar-

flexion mit einer Last von 50kg (Proband D.F.).
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Im folgenden wird die Modellierung des MSK inklusive einem dynamischen Faserwinkel
beschrieben.

Die Modellierung wurde nur bis zu einem Sohlenwinkel von 112° gerechnet, da dann
die errechnete isometrische Kraft kleiner als 0 ist. Das heiBit, der Uberlappungsgrad
der Filamente ist physiologisch nicht mehr sinnvoll. Die isometrische Kraft, die pro
Sohlenwinkelstellung und Muskelausgangslénge bei jedem Probanden gemessen wurde,
wurde mit einer quadratischen Parabelgleichung beschrieben (Abb. 4.7). Die zu jedem
Sohlenwinkel aufgebrachte Muskelkraft wurde zur obigen isometrischen Maximalkraft
in Relation gesetzt und somit die relative Maximalkraft ermittelt (Abb. 4.8, unten).
Faserwinkel und -lange hangen linear von der aufgebrachten Kraft und der Muskellange
bzw. Sohlenwinkel ab. Beide Parameter wurden mit einer zweiparametrigen Anpassung
beschrieben, die aus Ultraschallmessungen gewonnen wurde (siche Kapitel 3.2 und
3.2.3, sowie Abb. 3.15). Durch die Vorgabe des Faserwinkels enthélt die nachfolgende
Optimierung weniger freie Parameter und wird robuster. Der modellierte Faserwinkel
fiir den gemessenen Bewegungsverlauf bei 50 kg ist in Abbildung 4.8 unten dargestellt.
Der Offset des MSK kann entweder auf die Lange der Aponeurose angerechnet werden
(dabei wurde diese als steif betrachtet) oder auf die Sehne. Der Offset war tiber den
dynamischen Kontraktionsverlauf nicht konstant, sodass die Kombination aus Faser-
und Sehnenveranderung nicht in gemessener Lénge des MSK resultierte. Ungenauigkei-
ten in der Messung der kontraktilen Langen bzw. deren Interpolation auf die Winkel-
und Kraftbereiche der gemessenen Bewegung waren jedoch nicht auszuschliefen. Weite-
re Ungenauigkeiten stellen die Umrechnung der gemessenen Lastschlittenverschiebung
in Muskel-Sehnenléangen tiber das geometrische Modell dar. Insbesondere bei groflen
Fufigelenkwinkeln gibt es grofiere Abweichungen von realen Werten. Bei grofien Soh-
lenwinkeln konnte es zu einer Verschiebung des Fulauflagepunktes in Richtung Zehen
kommen, so dass nicht mehr die urspriingliche Fullange vorlag. Dieser Effekt und das
Verbiegen des FuBles bei geringen Sohlenwinkeln fithren zu Abweichungen von der An-
nahme eines starren Geometriemodells fiir den Fuf.

Nahm man die gemessene Aponeurosenldnge von 12.5cm als gegeben, ergibt sich ein
Offset der Sehne des modellierten MSK von 2 cm als Differenz zur gemessenen Lénge
des MSK. Gegen Ende der Bewegung, wenn der Lastschlitten den Fufl verlief, ist
bei Berechnung mit einem statischen Offset eine Differenz von etwa 1cm zwischen
errechneter und gemessener Muskelldnge zu verzeichnen.

Im Folgenden wird der Fehler untersucht, der entsteht, wenn der Sehnen-Offset einer

mittleren Last von 50kg auf die anderen Lasten iibertragen wird. Im statischen An-
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fangszustand betragt die Differenz der Muskel-Sehnenlangen zu einer Last von 0kg
0.1 ecm und zu einer Last von 100 kg ebenfalls 0.1 cm. Bei einer Muskel-Sehnenlange
von 45 cm entspricht das einem vernachlassighbaren Fehler von 0.2%. Die Differenz bei
einer Last von 0 kg zwischen gemessener Muskel-Sehnenléange und durch Addition eines
konstanten Offsets berechneter Muskel-Sehnenldnge betragt maximal 0.9 cm, bei einer
Last von 100 kg sind dies 0.6 cm

Bei allen Probanden und allen Lasten betrdgt der Fehler durch Annahme eines mitt-
leren Offsets maximal 0.3%. Ein konstanter, probandenspezifischer Offset, berechnet
anhand eines Lastbeispiels bei mittlerem Gewicht, kann verallgemeinernd angenom-
men werden, um das Muskel-Skelettmodell in einen mit den Messwerten kompatiblen

Anfangszustand zu setzen.

4.3 Einfluss der Architekturparameter

Im Folgenden wird am Beispiel eines Probanden untersucht, inwiefern die Anderungen
des Faserwinkels o und der Faserlange Lop des M.gastrocnemius die maximale Aus-
lenkung, d.h. den zuséatzlichen Langenhub, beeinflussen. Dabei wird als Auslenkung die

Projektion der Faserlange auf die Kraftzuglinie definiert:
maximale Auslenkung = cosa - Lo . (4.2)

Sie bezieht sich lediglich auf das kontraktile Element ohne Sehnenveranderungen.

Bei Anderung des Faserwinkels und der Faserlinge andert sich die maximale Auslen-
kung um maximal 4.2cm, wenn man den verfiigharen Fuigelenk- und Kraftbereich
nutzt. Die Anderung der Auslenkung bei Festhalten der Kraft und Anderung des Soh-
lenwinkels betrdgt maximal 3.2cm (bei 5% MVC) und minimal 1.6cm (bei 100 %
MVC). Bei Anderung der Kraft und Festhalten des Sohlenwinkels betrigt die Ande-
rung der Auslenkung maximal 2.6 cm (bei 60° Sohlenwinkel) und minimal 1.1 cm (bei
120 ° Sohlenwinkel, sieche Abb. 4.9). Je kiirzer die Faserldnge und je steiler der Winkel,
desto geringer ist demnach die maximale Auslenkung und die Projektion auf die Kraft-
zugrichtung. Die maximale Auslenkung ist grofier bei Anderung des Sohlenwinkels als
bei Anderung der Kraft.

Diese Werte geben nur eine grobe Orientierung an, da die maximalen Auslenkungen
durch Messungenauigkeiten schwanken und von den erreichbaren Fufigelenkwinkelbe-

reichen der Probanden abhangig sind.



4.4. Parameteroptimierung bei Plantarflexionen 71

6.5 X X 5% |1
A 25%
61 < 50% |
A 75%
'g‘ 55| x +  100% |4
L, X X
(@] q X
S o ! 1
% A = A
% 45¢F i
2 X
© 4} N + < < 4 i
8 A
% 3.5F y b
S + * A
3r + 4 4
25F b
+
2 Il Il Il Il Il Il Il
60 70 80 90 100 110 120

Sohlenwinkel [°]

Abb. 4.9: Auf die Kraftzugrichtung projizierte Langenédnderung
(maximale Auslenkung oder Hub) bei Gelenkwinkel- und
Kraftanderung in %-MVC (Proband J.S.).

4.4 Parameteroptimierung bei Plantarflexionen

Gegenwartig ist es nicht moglich, einen kompletten Satz an individuellen Parametern
in vivo fir die menschliche MSK-Modellierung zu bestimmen (Wagner et al. 2006,
Garner & Pandy 2003; Koo & Mak 2005). Es werden in der Literatur abweichende
Werte fiir die Parameter in der Hill’schen Gleichung zur Beschreibung von kontrakti-
len Kraft-Geschwindigkeits Relationen angegeben, abhiangig von Temperatur, Faserty-
pkomposition und den betrachteten Muskeln (Winters 1990; Edman & Hwang 1977).
Um aber Modellvorhersagen treffen zu kénnen und zu verbessern, ist es notwendig, Pa-
rameter des MSK und damit Muskeleigenschaften individuell und zuverléssig zu bestim-
men. Optimierungsrechnungen werden oftmals in der Muskel-Skelett-Modellierung an-
gewandt, um Muskelkrafte zu berechnen und damit dynamische Bewegungen zu simu-
lieren (Gagnon 2001; Reinbolt 2005). Wagner et al. finden anhand eines nicht-linearen
Regressionsalgorithmus (modifizierter Levenberg-Marquardt-Algorithmus) Muskelpa-
rameter fir Froschmuskeln (Wagner et al. 2006).

Im folgenden sollen valide Parameter fiir eine Muskelgruppe mithilfe der Optimierungs-

rechnung anhand einer menschlichen Plantarflexionshewegung ermittelt werden.
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Input sind real und physiologische Messdaten. Damit soll eine Minimierung der Feh-
lerquadratsumme zwischen berechnetem und gemessenem EMG durch Anpassung der
Modellparameter mit verschiedenen Algorithmen durchgefithrt und daraus ein Satz an
individuellen Parametern gewonnen werden. Zudem soll, wie in Kapitel 4.2 beschrie-
ben ein dynamischer Faserwinkel modelliert werden. Dies wurde bislang in bestehenden
Arbeiten vernachléssigt. In der Literatur wird meist ein statischer Faserwinkel model-
liert, der die Realitat mangelhaft abbildet. Durch einen dynamischen Faserwinkel kann

zudem ein realistischer Hub modelliert werden.

4.4.1 Algorithmen zur nichtlinearen Minimierung

Das Ziel der nichtlinearen Minimierung ist es, einen Punkt (oder Vektor) z im N-
dimensionalen Raum zu finden, an dem eine Funktion F(z) einen minimalen Funktions-
wert annimmt. Ein Spezialfall ist das nonlinear-least-square Problem, das die 2-Norm

(Euklidische Norm) einer vektorwertigen Funktion f(z) betrachtet:

Fla) = 5 S(20) = 51 F @) (43)
Gelost wird es durch Algorithmen wie Gauss-Newton oder Levenberg-Marquardt (Moré
1977; Marquardt 1963; Levenberg 1944).

Die Trust-Region-Methode der nichtlinearen Optimierung wird benutzt, um eine Such-
richtung fiir den Punkt zy in Matlab zu finden und ist eng mit dem Levenberg-
Marquardt-Algorithmus verwandt. Die Idee der Trust-Region-Methode ist, F(z) mit
einer einfacheren Funktion ¢ anzundhern, die die Eigenschaften von F(z) in einer Trust-
Rregion N abbildet. Ein Priifschritt s wird errechnet. Das Trust-Region-Subproblem

lautet dann:
{q(s)s € N} — ming!. (4.4)

Der Priifschritt wird aktualisert zu z+s mit dem Ziel, dass F'(x 4+ s) < F(z). Andern-
falls wird s beibehalten und N verkleinert.
Die quadratische Approximation von ¢ ist definiert als die beiden ersten Entwicklungs-

terme der Taylorreihe von F(z) bei z. Man 16st somit:

1
min {QSTHS +57g; so dass ||Ds|| < A} : (4.5)
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wobei H die Hesse-Matrix, g der Gradient von F' am Punkt z, D eine diagonale Ska-
lierungsmatrix, A eine positive Zahl ist und ||.|| die euklidische Norm. Innerhalb des
Approximationsansatzes von Matlab wird das Trust-Region-Problem auf einen zwei-
dimensionalen Unterraum S reduziert. Diesen zu ermitteln stellt dann das eigentliche
Problem dar, das mittels Preconditioned-conjugate-gradient-Prozess gelost wird. Damit
konnen grofle Systeme linearer Gleichungen iterativ gelost werden, indem Suchrichtun-
gen in Richtung des Gradienten (der grofiten Steigung) oder in Richtung negativer
Kriimmung errechnet werden, um schneller Konvergenz zu erzielen.

Die einzelnen Schritte des Trust-region-Ansatzes sind demnach:

e zweidimensionales Trust-region-Subproblem aufstellen,

Gleichung 4.5 16sen, um s zu bestimmen,

e nach neuem s suchen, wenn f(z +s) > F(x),

e A anpassen.

Diese Schritte werden wiederholt, bis der Algorithmus konvergiert.

Das Downhill-Simplexverfahren ist eine Iterationsmethode, die mit Hilfe eines so ge-
nannten Simplex die Minimierungsaufgabe (Gleichung 4.3) 16st. Ein Simplex ist das
einfachste Volumen im n-dimensionalen Parameterraum, das durch n+1 Punkte gebil-
det wird. Im Zweidimensionalen entspricht es einem Dreieck. Jeder Punkt des Simplex
entspricht einem Wert aus dem Parameterraum. Die Methode findet das Optimum ei-
ner Funktion mit n Variablen im n-dimensionalen Parameterraum. Die Funktion und
entsprechende Fehler- und Bestrafungswerte werden an den n+1 Punkten des Simplex
ausgewertet. Wenn die Abbruchbedingungen erfiillt sind bzw. das Verfahren konver-
giert, wird abgebrochen, ansonsten wird der schlechteste Punkt eliminiert und durch
einen neuen ersetzt.

Die Methode nach Nelder und Mead (1965) funktioniert folgendermafen (siehe Abb.
4.10): Der Punkt des Simplex x,, der F(z) maximiert wird am restlichen Simplex reflek-
tiert. Ist dieser reflektierte Punkt x, besser als die anderen, d.h. wird ein kleinerer Wert
fir F(z,) berechnet als fiir die anderen Punkte, wird in dieselbe Richtung expandiert.
Ist x, besser als x4, aber schlechter als die anderen, so wird x, durch z, ersetzt und
von vorn begonnen. Ist x, schlechter als x4, so wird zs durch einen Faktor naher an
den besten Punkt verschoben (z;). Wenn dies erfolgreich ist, beginnt die Kalkulation
von neuem (Kontraktion). Ist x; noch schlechter, so wird der gesamte Simplex mit
einem Faktor um den besten Punkt komprimiert und neu begonnen. Der Simplex wan-
dert demnach in Richtung Optimum und kontrahiert darum. Es wird iteriert, bis die
Konvergenzkriterien erfiillt sind oder eine wahlbare Zahl an Iterationswiederholungen

erreicht ist.



74 Kapitel 4. Modellierung von Plantarflexionen
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Abb. 4.10: Schaubild iiber die Funktionsweise des Nelder-Mead-Simplex Algorithmus
(aus Moros et al. 2008).

Da der Simplex-Algorithmus auf Funktionsauswertungen basiert, konvergiert er nur
linear, wird aber nicht in einem lokalen Minimum gefangen und eignet sich demnach
fiir Zielfunktionen, die engmaschige lokale Minima haben. Auch ist er robust gegen-
iiber etwaigen Unstetigkeiten. Bei analytischen Methoden miissen Unstetigkeiten durch
Formulierungen von Zwangsbedingungen abgesichert werden. Zudem wird kein aufwéan-
diges Berechnen von Ableitungen benétigt, und die Methode ist nicht auf kontinuier-
liche Funktionen limitiert. Ein weiterer Vorteil ist, dass die im Simplex-Algorithmus
integrierten Toleranzen fiir Parameter und Funktion relativ, d.h. unabhéngig von der
GroBenordnung der zu optimierenden Parameter sind. Als Nachteil ist zu sehen, dass
der Simplex-Algorithmus keine globale Methode ist. Globale Methoden wie Cluster-
analysen oder neuronale Netze haben den Vorteil, globale Minima zu suchen. Beispiele
fiir globale Methoden sind thermodynamische (Santillan 1999) oder naturanaloge Ver-
fahren wie simulated annealing (Miller et al. 2009), bei der ein thermodynamischer
Abkiihlungsprozess auf den energiearmen optimalen Zustand simuliert wird. Es gibt
bei nicht-globalen Methoden keine Garantie, dass die gefundenen Minima global sind,
jedoch konnen einige Test durchgefiithrt werden, die Hinweise auf die Art des Minimums

geben (z.B. Anderung des Anfangswertes, siche Kapitel 4.4.5).
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4.4.2 Modellgleichungen

Um einen Kontraktionsverlauf zu generieren, kann ein geeignetes Aktivierungsmuster
bei einem festen Parametersatz gesucht werden (van Soest 1992). Bei festem Kontrak-
tionsverlauf kann umgekehrt bei gleichzeitiger Anpassung der Parameter das Aktivie-
rungsmuster reproduziert werden: Ausgehend von den Messreihen erhalt man mittels
des Geometriemodells die GroBlen Muskelkraft Fiyro, Muskellange [y;7¢ und Kontrak-
tionsgeschwindigkeit vyro (siche Kapitel 4.1). Ausgehend davon wird die Sehnenlénge
folgendermaflen berechnet, da die Kraft des MSK gleich der Kraft ist, die auf die Sehne
tibertragen wird, also der Sehnenkraft Fgp (siche Formel (2.12)):

F
lsp = lspo+ 4/ ;TC : (4.6)
SE

Es folgt aus der Geometrie:

lop = (lmre — lsg — cosB - lapo) . (4.7)
cosa

Des weiteren lassen sich dann die Kraft des parallelelastischen Elements Fpp (Formel
(2.13)), die Dampfungskraft Fpp (2.15), die isometrische Kraft Fi,, (2.5) und die Kraft

des kontraktilen Elements Fog berechnen:

F
Fop =2 _ Fpp. (4.8)

Aus der Hill’'schen Kraft-Geschwindigkeits Relation (2.8) lasst sich die Muskelaktivie-

rung Q(q,lcp,t) bestimmen:

Q= —Feop - (Factor(q) - IPE - B + vsg + vyrre)
" Fuyax - (=Factor(q) - IPE0 - B - Fy,p +vsp - A+ vyre - A)

(4.9)

Mit der Aktivierungsdynamik nach Hatze ergibt sich die Stimulation ¢ aus der tiber-
lappabhangigen Hilfsfunktion p (2.2) und der Integration der Differentialgleichung fiir
den Aufbau der Kalziumkonzentration v (2.3):

;>=(C~Ummr—1))-<ﬁf%;?ﬁf-—1> (4.10)
1 a9
= = (4.11)
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zu:

y—e "y
Ymaz * (eint - 1) '

q= (4.12)
Die Differenz aus dem gemessenen und gemittelten (Moving average) EMG (STIM)
und aus dem errechneten Stimulationsmuster (4.12) bildet die zu minimierende Feh-

lerquadratsumme

min = zn:(q(ti, T) — STIM,,)*. (4.13)

r i=1

wobei ¥ den Parametervektor und n die Anzahl der Datenpunkte darstellt.

4.4.3 Sensitivitatsanalyse

Im folgenden soll der Einfluss der zu optimierenden Parameter auf die Stimulations-
funktion untersucht und graphisch dargestellt werden. Dies soll vor einer Optimierungs-
rechnung durchgefiihrt werden, um einen Eindruck davon zu bekommen, wie sich die
Zielfunktion in Abhéngigkeit der Parameter verhélt. In der Sensitivitdtsanalyse wird
der Einfluss von Inputwerten auf die Ergebnisgrofle untersucht, d.h. im konkreten Fal-
le der Einfluss der zu optimierenden Parameter auf die berechnete Stimulation. Dazu
wurden die Parameter einzeln in definierten Stufen variiert. Die errechnete Stimulation
bei Variation eines Parameters wird tiber das gemessene Signal gezeichnet (siehe z.B.
Abb. 4.11). Somit kann graphisch ermittelt werden, wie stark eine Variation des In-
puts den Output beeinflusst. Der Gradient ist ein Maf3 fiir den Einfluss. Der Gradient
ist ein mathematischer Differentialoperator. Wenn dieser auf ein Skalarfeld angewandt
wird, ergibt dies ein Vektorfeld, das die Anderungsrate und die Richtung der groBten
Anderung des Skalarfeldes angibt. Der Gradientenvektor einer Funktion F(x,y) zeigt
somit in Richtung der grofiten Steigung und dessen Lénge ist ein Maf fiir die Steil-
heit. Je groBler der Betrag eines Gradientenvektors, desto grofler die Sensitivitat. Bei
betragsmafig kleinem Gradienten éndert sich das Ergebnis wenig bei Variation des Ein-
gangsparameters, der Einfluss ist demnach gering. Das Verschwinden des Gradienten
ist eine notwendige Bedingung fiir ein lokales Minimum.

Der Parameter x wurde jeweils im Definitionsbereich von unterer bis oberer Definitions-
grenze in definierten Stufen inkrementiert. Die Definitionsgrenzen wurden so gewéhlt,
wie sie in der nachfolgenden Optimierung verwendet wurden (nach Wank 2000, siehe
Kapitel 4.4.4). Die inkrementierten Stufen werden als Index bezeichnet. Die verblei-

benden Parameter wurden fix eingestellt auf den jeweiligen Wert aus Kapitel 4.4.4.
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In Abbildung 4.11 ist der Verlauf der gemessenen und berechneten Stimulation bei
Variation des Hill’schen Parameters B abgebildet. In der folgenden Abbildung 4.12 ist
das Residuum aus berechneter und gemessener Stimulation aufgetragen, d.h. der Ab-
stand der Néherung zur Losung. Das ebenfalls in der Abbildung gezeichnete Vektorfeld
dieser Funktion F'(B,t) gibt den Einfluss des Hill’schen Parameters B iiber den zeitli-
chen Verlauf eines Bewegungszyklus wieder. Die Aufsicht auf diese Gradientenvektoren
ist in Abbildung 4.13 zu sehen. Das kleinste tiber die Messzeit gemittelte Residuum
aus berechneter und gemessener Stimulation in Abhéngigkeit der Variationsstufe des
zu untersuchenden Parameters gibt Aufschluss iiber den Wert des Parameters, der
die Zielfunktion optimal approximiert. Fiir diesen Parameterwert muss das Resisuum
minimal werden und die Summe der Gradienten iiber den Zeitverlauf ein Minimum
annehmen. Der Hill’sche Parameter B (auf [$* normiert) minimiert das Residuum mit
einem Wert von 4.8 s7! beim Index 6. Fiir B grofier 5 s~! dndert sich das Verhalten
kaum. Der Einfluss schwindet und rechtfertigt eine Eingrenzung fiir die Optimierung
zwischen 0.1 < B < 5. Der Parameter width minimiert die Zielfunktion bei 0.34 und In-
dex 3. Auflerhalb des Definitionsbereichs divergiert die Losung schnell. Sinnvolle Werte
des Parameters width sind demnach auf einen engen Bereich eingegrenzt, was durchaus
der Realitat entspricht: Der Arbeitsbereich der Muskelfasern erstreckt sich auf einen
Bereich um circa 30% der optimalen Lange.

Die Untersuchung der isometrischen Maximalkraft F{'¥ zeigt, dass der optimale Be-
reich klein ist und bei 6000 N (Index 10) eingenommen wird. Die Abhéngigkeit ist gro8.
Eine Eingrenzung des Bereichs zwischen 800 und 1200 N konnte gewahlt werden.

Es sollte stets bedacht werden, dass dies nur eine eingeschrankte Untersuchung dar-
stellt, da die Zielfunktion von allen Parametern abhéngt und somit die Variation nur
eines einzigen Parameters eine eingeschrankte Sichtweise darstellt. Des weiteren ist die

Variation sehr grob gerastert. Optimalwerte sind auf diese Werte eingegrenzt.
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Abb. 4.11: Berechnete und gemessene Stimulationen bei Variation
des Hill’schen Parameters B, fiir eine Plantarflexion des Probanden
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Abb. 4.13: Aufsicht auf das Gradientenvektorfeld, das den Einfluss
von A B zeigen. Das Verschwinden des Gradienten ist eine notwendige
Bedingung fiir ein lokales Minimum.
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4.4.4 Optimierungsresultate

Die Parameter der mathematischen Gleichungen, die das Muskel-Skelett-Modell be-
schreiben, hangen von der Art der Bewegung ab und sind von Muskel zu Muskel
verschieden. In diesem Kapitel wird deshalb ein Parametersatz fiir ein Modell fiir ei-
ne spezifische Bewegung ermittelt (optimiert): die Plantarflexionsbewegung aus Kapi-
tel 4.2. Ausgehend von den Kontraktionsverlaufen (Iyre(t), vpre(t), Furce(t)) und
EMG-Daten des Muskel-Sehnen-Komplexes aus den Abbildungen 4.4 und 4.5 soll ei-
ne Minimierung der Fehlerquadratsumme aus normiertem EMG-Signal (STIM(t)) und

gemessenem, bearbeitetem Stimulationsmuster ¢(¢) durchgefiihrt werden:

min = Zn:(q(ti, 7) — STIM,,)*. (4.14)
i=1

Die Optimierung wurde mit einem Nelder-Mead-Simplexalgorithmus und der Trust-
region-Methode durchgefiihrt (siehe Kapitel 4.4.1). Das Ziel ist, die Parameter im Mus-
kelmodell allgemein zu bestimmen, um mit einer vorwértsdynamischen Bewegungsmo-
dellierung Voraussagen von Kontraktionsverlaufen treffen zu kénnen. Deshalb wurden
fiir jeden Probanden die Architekturdaten Muskelfaserwinkel und kontraktile Lange mit
der gefundenen Bezichung aus den Ultraschalldaten modelliert (siche Abschnitt 3.2.3)
und somit reale, fusiforme Muskeln simuliert. Durch die Vorgabe des Faserwinkels wird
die Optimierung geringparametriger und somit robuster. Ausgehend von der grafisch
ermittelten Anfangskonfiguration des Optimierungsvektors (siehe Kapitel 4.4.3) soll die
numerische Optimierung gestartet werden, um moglichst nahe am Minimum zu star-
ten, ohne in lokalen Minima gefangen zu werden. Im folgenden sind die viskoelastischen
und architektonischen Muskeldaten aufgelistet, die aufgrund hoher Messzuverlassigkeit
als konstant angenommen werden oder direkt gemessen werden kénnen und fiir die in

der Literatur Standardwerte bestehen:
e Ruheldnge des parallelelastischen Elements (Ipgg): 0.087 m

e Relative Dehnung Ugg des serienelastischen Elements bei isometrischer Maximalkraft
FFE: 0.04

e Elastizititskoeffizient des PE-Elements (kpg): 5.487 105N /m?

e Elastizitiatskoeffizient des SE-Elements (kgg): 1.494 -108 N/m?

e Dampfungskoeffizient (kp): 20 Ns/m

e Optimale kontraktile Lange (lcpopt), Aponeurosenlinge M.gastrocnemius (lapo);

probandenspezifisch aus den Daten der Ultraschallmessung

Die folgenden mukelspezifischen Parameter lassen sich nicht mit hinreichender Genau-

igkeit bestimmen und bilden den Optimierungsvektor. Die Anfangskonfiguration und
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deren sinnvolle Grenzen werden folgendermaflen gewahlt:

e Arbeitslangenbereich um die optimale kontraktile Lénge (width):

0.41¢Bopt [0-35lcBopt - 0.5lc Bopt]
o Auf lop.p normierte Konstante der Hill’'schen Gleichung (B): 2.5s71 [1s7! ... 557!
e Auf F,,,, normierte Konstante der Hill’'schen Gleichung (A): 0.2 [0.1 ... 0.6]

e Anstiegsparameter der C'a®*"-Konzentration (n): 155! [10s™! ... 2557]

Die optimale kontraktile Lange und die isometrische Maximalkraft F),,, wurden pro-
bandenspezifisch aus den Daten der Ultraschallmessung genommen.

Die durchgefiihrte Optimierungsrechnung ergibt, dass die Zielfunktion (4.14) mit bei-
den Algorithmen hinreichend genau approximiert wird (siche Abb. 4.17). Die Werte
grofler 1 der berechneten Stimulationen ergeben sich daraus, dass sie nicht maximum-
nomiert sind wie das gemessene EMG. Die Inputfunktionen Faserldnge und -winkel fiir
die berechneten Stimulationen sind sowohl winkel- als auch lastabhangig (siche Kapitel
4.2). Sie beziehen sich auf die dem jeweiligen Winkel entsprechende MVC. Die zu op-
timierende Zielfunktion wurde nicht auf 1 eingeschréankt. Bei perfekter Realitatstreue
des Modells diirfte streng genommen kein Wert grofler 1 resultieren.

Der Simplexalgorithmus konvergiert schneller als die Trust-region-Methode, weshalb er
im folgenden ausschliefllich verwendet wird. Die optimierten Werte sind in Tabelle 4.1
abgebildet. Die Parameter des Optimierungsvektors stellen sich bei Bewegungszyklen
unter gleichen Bedingungen auf nahezu denselben Wert ein. Einige Werte des Optimie-
rungsvektors liegen allerdings an den Definitionsrédndern. Der Parameter width liegt im
unteren Grenzbereich. Der Hill’sche Parameter B nimmt geméfl der groben Abschét-
zung der Sensitivitdtsanalyse aus Kapitel 4.4.3 sein Minimum im oberen Grenzbereich
ein. Die Optimierung wurde mit den Toleranzen 1072 fiir die Werte im Parameter-
raum z und die zu optimierende Funktion F durchgefiihrt. Das bedeutet, dass der
Algorithmus gestoppt wird, sobald sich die Entfernung vom vorherigen Punkt im Pa-
rameterraum zum aktuellen Punkt oder die Funktionswerte selbst weniger als 1073
unterscheiden. Dies hat sich als hinreichend genau erwiesen. Eine Erhohung der Tole-
ranz liefert keine nennenswerte Verbesserung der Anndherung an die Zielfunktion. Die
Erhohung der z-Toleranz auf 1075 dndert nichts am Ergebnis, einschlielich der Anzahl
an Funktionsauswertungen. Die Verringerung der F-Toleranz auf 10-% bzw. gleichzeiti-
ge Erniedrigung der z-Toleranz auf 107¢ dndert die Fehlerquadratsumme kaum, einzig
die Iterationsanzahl verdoppelt sich. Die Toleranzen sind relativ. Dies ist ein grofler
Vorteil des Simplexalgorithmus, da die Groflenordnung der zu optimierenden Parame-

ter damit keine Rolle spielt.
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Bei Nichtkonvergenz bzw. wenn der Algorithmus die vorgegebenen Toleranzen nicht
erreicht, wird nach einer voreingestellten Anzahl von Iterationsschritten abgebrochen.
Der Algorithmus minimiert alle Parameter gleichzeitig. Demnach werden Korrelationen

zwischen den Parametern automatisch mit berticksichtigt.

Tab. 4.1: Parameter aus der Optimierung am Beispiel eines Probanden fiir die durchgefiihrte
Plantarflexion anhand des Lastbeispiels von 25 kg.

Bezeichnung Parameter Optimalwert

Langenbereich des CE um o gopt width 0.36lcEopt
Hill’sches A, auf F,,; normiert A 0.1
Hill’sches B, auf lcgop: normiert B 1.3s71

Anstiegsparameter der C'a?T-Konzentration n 13.2571
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Abb. 4.17: Vergleich der gemessenen (Zielfunktion) und optimier-
ten Stimulationen bei Vorgabe verschiedener Toleranzen beziiglich der
Abweichung von der Zielfunktion (Proband D.F., siche auch Text).
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4.4.5 Variation der Anfangskonfiguration

Um ein globales Minimum fiir den Optimierungsvektor zu finden, wird im folgenden
die Optimierung am Beispiel eines Probanden anhand eines Lastbeispiels von 25kg
von unterschiedlichen Anfangsvektoren gestartet. So soll ermittelt werden, ob die Be-
rechnung ein anderes lokales Minimum im Parameterraum findet. Dabei wurden die
Anfangsparameter in definierten Schritten tiber den gesamten Wertebereich variiert,
bis alle gewiinschten Kombinationen berechnet waren. Die Definition fiir ein Minimum
xo einer Funktion F' lautet - es sei U C R eine Teilmenge der reellen Zahlen und
f: U — R eine Funktion.

e lokales Minimum: es gibt ein Intervall I = (a, b), das xy enthélt, sodass
F(zg) < F(zx) fur allex € IN' U
e globales Minimum, wenn gilt: F/(zg) < F(z) fir alle x € U

In Tabelle 4.2 ist das arithmetische Mittel, die Standardabweichung und der Median fiir
die Optimierungsergebnisse der Parameter und der Zielfunktion bei unterschiedlichen
Anfangskonfigurationen aufgelistet. Der Median halbiert die Verteilung und gibt die
Héaufigkeit eines Wertes in diesem Falle besser wieder als das arithmetische Mittel, da
Ausreiler weniger gewichtet werden. Der Optimierungsvektor nahm praktisch unabhén-
gig vom Startwert dasselbe Endergebnis ein. Fiir width konvergierte der Algorithmus
auf ein einheitliches Minimum. Die Werte B und A der Hill’schen Gleichung zeigten
zwei Minimalwerte, die sich abhéngig voneinander einstellten (siehe Angaben zum Me-
dian in Tabelle 4.2). Der Parameter width lag am unteren Ende des Wertebereichs, B

an der oberen Grenze, A und F,,,, in der Mitte ihres jeweiligen Definitionsbereiches.

Tab. 4.2: Arithmetisches Mittel, Standardabweichung und Median fiir Optimierungsergeb-
nisse bei unterschiedlichen Anfangskonfigurationen: Werte der Funktion und Optimierungs-
parameter anhand eines Lastbeispiels von 25 kg fiir Proband 1.

Funktion ‘ width [m)] ‘ B[s7Y ‘ Al] ‘ n s ‘
arithmetisches Mittel 18 0.36 4.1 0.28 17
Standardabweichung 23 0.02 14 0.12 5
Median 12 0.358 4.9/1.31 0.38/0.10 18

Ob es sich bei gefundenem Optimierungsvektor um ein globales Minimum handelt, lésst
sich mit der vorgestellten Methode jedoch nicht beweisen, da fiir ein globales Minimum
F(zy) < F(x) fir alle 2 € U gelten muss und die vorgestellte Methode F'(z) nicht fiir
alle z € U berechnet wird.
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4.4.6 Einfluss verschiedener Stimulationsnormierungen

Im folgenden soll gezeigt werden, inwiefern die Normierung der EMG-Kurve einen Ef-
fekt auf die Optimierungsresultate aufweist. Ublicherweise wird auf das Maximum des
EMG normiert. Statt dessen wurde nun das Stimulationssignal in einem Bereich von
0.5-max(q(t)) bis 1.5-max(q(t)) und auf das jeweilige Maximum normiert. Problema-
tisch ist bei den Normierungen auf einen Wert kleiner als der Maximalwert, dass die
Kurvenverlaufe oberhalb dem per Definition maximalen Wert von Eins verlaufen. Die
gemessenen Funktionen werden in einem Normierungsbereich bis zum 1,5-fachen des
Maximums gut angenéhert (Abb. 4.18). Die Werte der Muskelparameter éndern sich
im Vergleich zur Normierung auf das Maximum um hochstens 2%. Lediglich das Fehler-
quadrat zeigt starkere Abweichungen um maximal 35%. Die Normierung hat demnach

einen relativ geringen Einfluss auf die Wahl des optimalen Parametervektors.
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Abb. 4.18: Vergleich der vorgegebenen und errechneten Stimulation bei ver-
schiedenen Normierungen des EMG (Normierungen beztiglich 1.1- und 1.5-
fachem Maximum des EMG) anhand eines Lastbeispiels von 25 kg fiir einen
Probanden.
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4.4.7 Anpassungen fiir verschiedene Lasten und Probanden

Wie in Kapitel 4.1 beschrieben, wurde fiir jeden der sieben Probanden der Lastschlit-
ten mit 0 bis 100kg in 25kg Schritten beladen und ausgehend von einer statischen
Ruheposition mit etwa 90° Sohlenwinkel von jedem Probanden die schiefe Bahn hin-
auf beschleunigt. Die gewonnenen Messdaten wurden in einer Minimierungsrechnung
(Optimierungsrechnung) ausgewertet. Die Parameterkonfiguration, die aus der Mini-
mierungsrechnung resultierte, ist fiir jede Lastbedingung in Tabelle 4.3 dargestellt.
Da die Werte des Optimierungvektors abhéangig vom eingegebenen Kurvenverlauf der
Messdaten sind, wurde die Optimierung einheitlich bei allen Probanden von dem Wert
gestartet, an dem der Sohlenwinkel ansteigt. Reaktive Verlaufe konnen nicht simuliert
werden, da exzentrische Kraftgleichungen nicht im Modell inbegriffen sind.

Die Zielkurve wurde in allen Féallen gut angenédhert (sieche Abb. 4.19). Die Optimie-
rungsergebnisse verschiedener Bewegungszyklen unter gleichen Bedingungen unterschie-
den sich kaum. Einige Werte des Optimierungsvektors lagen allerdings an den Defini-
tionsrdndern. Der Hill’sche Parameter B nahm sein Minimum oftmals an der oberen
Grenze ein (z.B. Proband 1). Dies ist auch in Grafik 4.12 ersichtlich. Die obere Defi-
nitionsgrenze beinhaltet noch nicht das Minimum, so dass der Wert an der Grenze die
beste Minimierung lieferte. Eine Verschiebung der Grenze nach oben resultierte nicht in
einem verbesserten Ergebnis, weshalb die in der Literatur etablierte Grenze von 5 s71
beibehalten wurde. Der Hill’'sche Parameter A stellte sich meist an der unteren Grenze
ein, da die Modellkonstellation fiir einen kleinen Wert von A die geringsten Funktions-
werte ergibt. Eine Verschiebung der unteren Grenze des Hill’'schen Parameters A auf
0.05 hatte keine Auswirkungen. Der Wert stellte sich unabhéngig davon ein.

Der Parameter 7 blieb relativ nahe am Startwert.

Der Parameter width variierte innerhalb des Definitionsbereichs. Insbesondere lag er
nicht am oberen Grenzbereich. Damit lag width im optimalen Bereich der Kraft-
Langen-Kurve isolierter Muskelfasern.

Bessere Optimierungsergebnisse in Form von kleineren Fehlerquadratabweichungen zwi-
schen errechnetem Stimulationsmuster und gemessenem EMG konnten bei variabel vor-
gegebener isometrischer Maximalkraft F,,, abhingig von der Lastbedingung erreicht
werden. Jedoch wurde die Maximalkraft als fixe Grole angenommen, die unabhangig
von der aufgebrachten Kraft ist. Schlechtere Optimierungsergebnisse mussten demnach
in Kauf genommen werden. Fiir Proband 5 fithrte die Minimierungsrechnung mit einer
fix eingestellten Maximalkraft zu keiner akzeptablen Losung. Die errechnete Kurve ap-

proximiert die vorgegebene Kurve nicht anndhernd und alle Parameter lagen an den
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jeweiligen Grenzen.

Bei einigen Probanden ist ersichtlich, dass der Algorithmus hauptséachlich iiber die
betragsmaflig groffen Parameter variierte. Demnach war die Optimierung relativ zu
den Parametern nicht in allen Fallen erfolgreich. Uberlegenswert wére eine zusétzliche
Normierung der Parameter.

In Abbildung 4.20 sind die dynamischen, modellierten Faserwinkl- und Faserlangen-
verlaufe fir die Zusatzgewichte 0kg, 50kg und 100kg aufgetragen. Die Faserwinkel

durchlaufen eine Bereich von 8-10°, die Faserlangen 1.5 - 1.7 cm, je nach Last.

Die Ubereinstimmung der errechneten Stimulationsmuster mit den vorgegebenen zeigt,
dass mit der durchgefithrten Optimierungsrechnung gute und realistische Ergebnisse
erzielt werden konnten. Jedoch variierten die Parameter interindividuell und lastab-
hangig. Es wurden bessere Optimierungsergebnisse erzielt, wenn die Maximalkraft als
zu optimierender Parameter nicht fix eingestellt wurde. Bei einem mittleren Lastbe-
reich zwischen 0-75kg stellte sich jedoch bei 6 der 7 Probanden die Maximalkraft auf
einen Wert + 30 % der gemessenen Maximalkraft ein.

Bei einem fest vorgegebenen Parametersatz bleibt als Steuermoglichkeit des Modells
einzig die Stimulationsfunktion. Bei kompletter Realitéitstreue des Modells miisste man
bei vorgegebenem Kontraktionsverlauf auf die Stimulation und umgekehrt schlieffen
konnen. Eine solche vorwartsdynamische Vorhersage von dynamischen und kinemati-
schen Daten anhand eines einheitlichen Parametersatzes war jedoch mit dem vorlie-

genden Modell nicht moéglich.
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Abb. 4.19: Gemessene und aus der Optimierung berechnete Stimulationen am Beispiel des
Probanden D.F. fiir die Lasten 0, 25, 50, 75, 100kg Zusatzgewicht, Schlittengewicht von 25 kg

und Neigung der Schlittenbahn von 15°.
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Abb. 4.20: Dynamische Faserwinkel- und Léngeverldufe am Beispiel des Probanden D.F.
fiir die Lasten 0, 25, 50, 75, 100kg Zusatzgewicht, Schlittengewicht von 25 kg und Neigung
der Schlittenbahn von 15° und fiir die berechneten Stimulationen aus Abb. 4.19.
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Tab. 4.3: Werte der zu optimierenden Parameter fiir verschiedene Probanden und Lasten.

widthim] | Bl/s] | AL ] | FCFIN] | i)
untere Grenze 0.35-lceopt 1 0.1 800 10
Anfangswert 0.4-lceopt 2.5 0.2 9000 15
obere Grenze 0.5-lceopt 5 0.6 13000 25
Proband 1 Okg 0.35 4.96 0.21 2792 15
25kg 0.35 4.98 0.38 3416 13.2
50kg 0.45 4.99 0.10 5929 15
75kg 0.48 4.99 0.33 5164 15
100kg 0.42 1.04 0.10 9273 15
Proband 2 Okg 0.39 1.46 0.10 2491 15
25kg 0.49 1.19 0.10 4490 16.8
50kg 0.36 4.99 0.10 5847 13.5
75kg 0.36 4.99 0.23 8276 15
100kg 0.33 4.99 0.25 6671 15
Proband 3 Okg 0.49 1.02 0.15 1996 15
25kg 0.48 4.99 0.57 2873 15
50kg 0.49 3.87 0.59 3599 15
75kg 0.49 1.00 0.14 4895 15.7
100kg 0.49 1.00 0.14 4929 18.5
Proband 4 Okg 0.42 3.09 0.21 3727 14.7
25kg 0.45 4.95 0.34 5385 12.9
50kg 0.43 3.07 0.26 7614 16.4
75kg 0.41 4.81 0.36 9432 17.4
100kg 0.45 4.54 0.32 9071 15.1
Proband 5 Okg 0.32 3.66 0.10 8680 16.5
25kg 0.43 4.99 0.10 12999 15
50kg 0.37 4.99 0.10 12999 15.2
75kg 0.30 4.98 0.10 12999 14.2
100kg 0.43 4.89 0.11 12999 15
Proband 6 Okg 0.5 4.15 0.59 2161 19
25kg 0.49 1.00 0.10 3823 15
50kg 0.35 2.34 0.28 4825 23.8
75kg 0.49 1.00 0.15 4780 14.5
100kg 0.49 1.00 0.15 4940 15
Proband 7 Okg 0.5 4.76 0.17 2271 15
25kg 0.39 3.66 0.21 4854 13.5
50kg 0.49 3.23 0.21 3898 18
75kg 0.48 2.95 0.20 5096 15
100kg 0.42 4.16 0.33 7138 15




5 Zusammenfassung und Fazit

Das primére Ziel der vorliegenden Arbeit war eine mathematische Beschreibung des
dynamischen Verhaltens der Muskelarchitektur, um Muskel-Sehnen-Systeme realitéts-
nah modellieren zu kénnen. Es konnte experimentell und im Modell gezeigt werden,
dass Faserwinkel und Faserlange von der Gelenkwinkelstellung im oberen Sprungge-
lenk (OSG) und der Kontraktionsintensitét abhéngen und sich sowohl fiir den M.soleus
als auch den M.gastrocnemius hinreichend genau mit linearen Funktionen beschreiben
lassen. Im Rahmen einer multiplen Regression konnten ebenfalls lineare Gleichungen
gefunden werden, die die Architekturparameter Faserlange und -winkel in Abhangig-
keit sowohl von der Kontraktionsintensitdat als auch vom OSG-Winkel beschreiben.
Die Gleichungsparameter zeigten von Proband zu Proband eine Variabilitat aufgrund
der natiirlichen Unterschiede in den individuellen Eigenschaften des Muskel-Skelett-
Systems. Es konnte jedoch gezeigt werden, dass eine Normierung der Faserlange auf
die Korpergrofle eine universelle Modellierung der Verdnderungen der Muskelgeome-
trie erlaubt. Die gefundene Beziehung wurde in ein Hill’sches Muskelmodell integriert
und damit dynamische, gemessene Kontraktionsverlaufe simuliert. Die Einbeziehung
des variablen Faserwinkels verdnderte die absolute Langendnderung des Gesamtmus-
kels durch den zusétzlichen Hub. Damit kann mit den klassischen Muskelmodellen nach
Hill ein groBerer Arbeitsraum abgedeckt werden. Auf diese Weise lassen sich auch ex-
treme Bewegungsamplituden, die bislang den Modellbereich iiberschritten, realitatsnah
mit Hill-Modellen beschreiben.

Defizite in der Bestimmung der Muskelarchitektur mittels Ultraschall sind, dass Tiefen-
strukturen schlecht aufgenommen werden kénnen. Zudem ist der Schallkopf nur wenige
Zentimeter breit und kann nur Signale entlang seiner Langenachse empfangen. Daraus
resultieren Abweichungen in der Messung einer dreidimensionalen Struktur. Aulerdem
konnte nicht gewéhrleistet werden, dass die Ultraschallsonde bei jeder Versuchsbedin-
gung denselben Ausschnitt zeigte, da der Schallkopf manuell bedient wurde. Durch
die Krimmung der Wadenmuskulatur war nicht immer gewéhrleistet, dass der ganze
Ultraschallkopf Kontakt hatte und das Kontaktgel eine Verbindung herstellte. Zudem
muss, um eine optimale Echogenitdt durch einen senkrechten Strahleinfall zu errei-
chen, der Schallkopf lotrecht auf den untersuchten Muskel gesetzt werden. Zu starker
Druck des Schallkopfes auf den Muskel kann eine Zunahme der Echogenitét zur Folge
haben. Fiir weitergehende Studien wére eine Vorrichtung, die um die Wade angelegt

wird und gleichméfig mit Kontaktgel ausgekleidet wird, sowie eine feste Arretierung

des Schallkopfes.
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Einschrankend muss erwahnt werden, dass die Annahme eines einheitlichen Faserwin-
kels und paralleler Fasern im Modell nur eine Naherung darstellen. Der Faserwinkel
ist meist am proximalen Ende gréfler als am distalen und die Fasern verlaufen ge-
kriimmt. Zudem zeigte sich in Experimenten, dass die Fasern asymptotisch an die
Aponeurose ankniipfen und durch diesen Verlauf weniger Zwangskrafte in Form von
Reibung verloren gehen. Zudem ist der Faserwinkel geschlechts- und altersabhéngig.
Fiir eine exakte Vorhersage miissten zusétzlich zahlreiche probandenspezifische Da-
ten und Messreihen aufgenommen werden. Durch Studien an statistisch signifikanten
Probandenzahlen konnte man eine Skalierung beziiglich anthropometrischer Daten wie
Korperabmessungen, Alter und Geschlecht ermitteln.

Fiir zukiinftige, noch exaktere Modellierungen sind Finite-Elemente-Modelle des Mus-
kels, sowie dreidimensionale Ultraschalltechniken viel versprechend. Zusatzlich konnen
durch Erhohung der Schallwellensendefrequenz und Verbesserung der Bildberechnungs-
algorithmen perspektivisch bessere Auflésungen erzielt werden.

Die vorgestellte Modellierung stellt damit eine Annaherung an die realen Verhaltnisse
dar, die durch die Integration des experimentell ermittelten dynamischen Faserwinkels
weiter an Realitatstreue gewinnt.

Als weiteres Ziel der Arbeit sollten fiir bereits bestehende mathematische Zusammen-
hange verschiedene Muskel-Modellparameter eines stimulationsgesteuerten Hill’schen
Muskelmodells durch eine Optimierungsrechnung und mit experimentell gemessenen
Kontraktionsverlaufen genauer bestimmt werden.

Unter verschiedenen Lastbedingungen wurde bei sieben Probanden eine Optimierungs-
rechnung von Muskelkonstanten unter Einbeziehung des variablen Faserwinkels durch-
gefithrt. Dabei wurde unter Beriicksichtigung physiologischer Eckdaten die modellierte
Funktion an die Zielfunktion angenahert. Sowohl eine Sensitivitatsbetrachtung als auch
die durchgefiithrte Optimierungsrechnung ergab, dass die Zielfunktion mit den vorge-
stellten Algorithmen Trust-Region-Methode und Downhill-Simplezx- Verfahren hinrei-
chend genau approximiert wurde. Der Simplexalgorithmus konvergierte schneller. Die
Optimierungsergebnisse verschiedener Bewegungszyklen unter gleichen Bedingungen
unterschieden sich kaum. Die Parameter des Optimierungsvektors stellten sich bei Be-
wegungszyklen unter gleichen Bedingungen auf nahezu denselben Wert ein. Der Op-
timierungsvektor nahm nahezu unabhangig vom Startwert dasselbe Endergebnis ein.
Fiir den Parameter width, der den Arbeitsbereich des Muskels beschreibt, konvergier-
te der Algorithmus auf ein einheitliches Minimum. Auflerhalb des Definitionsbereichs
divergierte die Losung schnell. Sinnvolle Werte von width sind demnach auf einen en-

gen Bereich eingegrenzt, was durchaus der Realitéit entspricht. Der Arbeitsbereich der
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Muskelfasern erstreckt sich auf einen Bereich um circa 30% fir Faserverbunde der op-
timalen Lange. Damit ist das Modell in einem physiologischen Arbeitsbereich. Einige
Parameter lagen an den physiologisch definierten Grenzwerten. Die Moglichkeiten, die
Grenzen der zu optimierenden Parameter aufzuweiten sind begrenzt, da diese physiolo-
gisch noch sinnvoll sein miissen. Zudem bewiesen Rechnungen mit Grenzaufweitungen,
dass die Zielfunktion nicht notwendigerweise besser wurde. Es wurden bessere Optimie-
rungsergebnisse erzielt, wenn die Maximalkraft als zu optimierender Parameter nicht
fix eingestellt war. Bei einem mittleren Lastbereich zwischen 25-75kg stellte sich je-
doch bei 6 der 7 Probanden die Maximalkraft auf einen Wert 4+ 30 % der gemessenen
Maximalkraft ein.

Die unterschiedliche Parameterkonstellation bei verschiedenen Kontraktionsbedingun-
gen zeigte jedoch, dass der Prozess der Kontraktion und der Muskelablaufe bei Varia-
tionen der Randbedingungen komplex ist und nicht durch einen einzigen festen Para-
metersatz beschrieben werden kann. Die Vorhersage von Kontraktionsverlaufen unter
wechselnden Bedingungen anhand eines festen Parametersatzes ist demnach nicht be-
friedigend moglich. Weiterhin ist zu beachten, dass die Optimierung tiber eine sehr
einfache Bewegung ausgefithrt wurde. Die Parameter der mathematischen Gleichun-
gen, die das Muskel-Skelett-Modell beschreiben, hangen von der Art der Bewegung ab
und sind von Muskel zu Muskel verschieden. Der gefundene Parametersatz ist demnach
nur giiltig fiir diese hier untersuchte eingelenkige und isolierte Testbewegung.

Fiir die Plantarflexion unter jeweils einer Kontraktionsbedingung verdeutlichte die gute
Ubereinstimmung der errechneten Stimulationsmuster mit den gemessenen jedoch, dass
mit der durchgefithrten Optimierungsrechnung gute Ergebnisse erzielt werden kénnen.
Ein Nachteil der verwendeten Algorithmen ist, dass sie keine globalen Methoden sind.
Es gibt bei diesen Methoden keine Garantie, dass die gefundenen Minima global sind. Es
konnen jedoch einige Test durchgefiihrt werden, die Hinweise auf die Art des Minimums
geben (z.B. Anderung des Anfangswertes). Groes Potential zur Verbesserung der Op-
timierungsrechnung bieten globale Algorithmen wie neuronale Netze oder Clusterana-
lysen. Sie haben den Vorteil, nach globalen Minima zu suchen und sind robust gegen-
iiber lokalen Minima. Weitere Beispiele fiir globale Methoden sind thermodynamische
oder naturanaloge Verfahren wie simulated annealing, bei der ein thermodynamischer
Abkthlungsprozess auf den energiearmen optimalen Zustand simuliert wird (Santillan
1999; Miller et al. 2009).

Eine weitere Verbesserung konnte darin bestehen, die Zielfunktion EMG zu verbessern.
Beispielsweise kann dies geschehen, indem man das EMG nicht maximumnormiert,

sondern auf die MVCs bezieht, die dem jeweiligen Winkel entsprechen.
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