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1. Einleitung

1.1. Hintergrund

Ausgangspunkt dieser Arbeit ist ein neues medizinisches Therapieverfahren - die repe-
titive periphere Magnetstimulation (RPMS). Dieses Verfahren wird zur Rehabilitation
von Lahmungen von Arm und Hand eingesetzt. Meist beruhen solche Lihmungen auf
einer Schidigung des Gehirns, beispielsweise nach einem Schlaganfall oder einer Schéidel-
Hirnverletzung [Str96.

Derartige Gehirnschiddigungen treten mit einer Prévalenz von 0,6 Dies entspricht ca. 1/2
Million Patienten in Deutschland. Die Betroffenen sind meist durch die entstandenen
Funktionsverluste stark beeintréchtigt. Insbesondere Lahmungen schrinken die Patienten
deutlich ein. Bislang war zur Therapie dieser Erkrankungen ein rein physiotherapeutischer
Ansatz iiblich.

Das neue Verfahren geht iiber diesen physiotherapeutischen Ansatz hinaus. Es wird an
der Technischen Universitdt Miinchen im Rahmen eines von der Deutschen Forschungs-
gemeinschaft geférderten Gemeinschaftsprojekts der Forschungsgruppe Sensomotorische
Integration (Prof. Dr. med. A. Struppler) und des Lehrstuhls fiir Messsystem- und Sen-
sortechnik (Prof. Dr.-Ing. A. W. Koch) weiterentwickelt und erforscht.

Basis des Verfahrens ist die Ausnutzung der Fihigkeit des zentralen Nervensystems (ZNS)
sich durch Reorganisierung an eine Verédnderung des neuronalen Informationsstroms anzu-
passen (“Plastizitit des ZNS”). Da der Patient die gelihmte Extremitét nicht mehr normal
einsetzen kann, fehlt auch ein wichtiger Teil des sensorischen Zustroms ins Gehirn. Durch
Induktion der verlorengegangenen Bewegung (geregelte Aktivierung der gelahmten Mus-
keln) mittels Magnetstimulation kann man diesen sensorischen Zustrom wieder herstellen.
Dabei entsteht ein neuronaler Informationsstrom, der dem physiologischen, sensorischen
Einstrom aus willkiirlichen Bewegungen sehr dhnlich ist. Er gelangt iiber das Riicken-
mark zum geschéidigten Gehirn. Dort werden nicht aktive, ungeschidigte Gehirnbereiche
angeregt, die Funktion der geschddigten Bereiche zu iibernehmen.

Erstmals wird hierzu die repetitive periphere Magnetstimulation (RPMS) eingesetzt. Die
RPMS aktiviert im Gegensatz zu anderen Stimulationsverfahren ausschliefllich sensomo-
torische Nervenfasern, schmerzleitende Nervenbahnen werden nicht aktiviert.

Bei der bisherigen Behandlung wird eine Stimulationsspule auf einen Muskel aufgelegt
und eine vom Bediener festgelegte Stimulations-Pulsserie ausgelost. Durch das pulsierende
Magnetfeld werden in Nervenendaufzweigungen elektrische Impulse induziert. Hierdurch
werden Aktionspotentiale in den Nerven ausgelost die iiber das periphere Nervensystem
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zum Muskel gelangen und dort eine Muskelkontraktion hervorrufen.

Nach der Stimulations-Behandlung kénnen die Patienten Bewegungen der teilgelihmten
Extremititen besser und effektiver durchfiithren. Gleichzeitig ist nach der Stimulation eine
Zunahme von neuronalen Aktivitdten in sensomotorischen Zentren des Gehirns nachweis-
bar. Der therapeutische Effekt dieses Verfahrens ist allen bisher etablierten Standardthe-
rapien (z.B. Krankengymnastik) weitaus iiberlegen und hat das Potential in Zukunft als
Standardtherapie eingesetzt zu werden.

Der therapeutische Erfolg héngt entscheidend von der Qualitédt des induzierten sensori-
schen Informationsstroms ab. Je mehr Muskeln gleichzeitig koordiniert und entsprechend
einer physiologischen Bewegung aktiviert werden, um so wirksamer ist der induzierte sen-
sorische Einstrom. Fiir eine optimale Therapie ist damit eine geregelte Induktion von
zusammengesetzten Reich- und Greifbewegungen notwendig.

Ziel der vorliegenden Arbeit ist es, die medizintechnischen Grundlagen fiir die geregelte
Bewegungsinduktion durch RPMS zu entwickeln. Dabei werden folgende Punkte behan-
delt:

e Analyse der Wirkmechanismen der RPMS
o Hardware-Entwicklung eines optimalen Stimulations- und Sensorsystems

e Strukturmodellierung der Regelstreckenelemente Muskel, Unterarm, Hand und Fin-
ger

e Entwicklung von online-Identifikationsmethoden zur fortlaufenden Bestimmung der
individuellen Modellparameter

e Entwicklung von Konzepten fiir eine adaptive Regelung der einzelnen Teilbewegun-
gen von Reichen und Greifen

1.2. Medizintechnische Anforderungen

Fiir einen effektiven therapeutischen Einsatz am Patienten werden aus medizinischer Sicht
folgende Anforderungen an das Therapieverfahren gestellt:

Induktion von Reich- und Greifbewegungen

Es sind geregelte Reich- und Greifbewegungen zu induzieren. Reichen, Greifen und Tas-
ten (Exploration) sind die wichtigsten manipulatorischen Téatigkeiten im téglichen Leben.
Speziell das Prézisionsgreifen und der Pinzettengriff gehoren zu den hochstentwickelten
motorischen Fahigkeiten des Menschen und restituieren nach einem Schlaganfall im Ge-
gensatz zu Massenbewegungen selten und sehr langsam. Der Schwerpunkt ist deshalb die
Rehabilitation von isolierten Fingerbewegungen.

Bei einer geregelten Induktion von zusammengesetzten Bewegungen wird der sensorische
Einstrom zum ZNS wesentlich vergréfert. Aus medizinischer Sicht ist hierdurch mit einer
Potenzierung des therapeutischen Effektes zu rechnen, der bereits im einkanaligen Fall
weit {iber dem krankengymnastischen Niveau liegt.
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Physiologisches Stimulationsmuster

Der Anteil des sensorischen Zustroms, der durch direkte Aktivierung von sensomotori-
schen Nervenfasern entsteht (inaddquat), spielt eine wichtige Rolle fiir den therapeutischen
Effekt. Untersuchungsergebnisse zeigen einen deutlich unterschiedlichen therapeutischen
Effekt bei verschiedenen Stimulationsfrequenzen, obwohl die gleiche Bewegung induziert
wurde. Es zeigte sich, dass das Stimulationsmuster der Magnetstimulationseinheit dem
physiologischen Aktivierungsmuster der jeweiligen Muskelbewegung entsprechen muss.
Durch eine Optimierung des Stimulationsmusters konnen Muskelermiidungen verzogert,
der induzierte sensorische Informationsstrom an den physiologischen Informationsstrom
weiter angepasst und damit der Stimulationseffekt verbessert werden.

Einbindung der Willkiirmotorik

Die noch vorhandene Rest-Willkiirmotorik des Patienten soll bei der Bewegungsindukti-
on mit eingebunden werden, d.h. Teile der Bewegung, die der Patient selbst durchfiihren
kann, werden von ihm ausgefiihrt. Der restliche Anteil der Bewegung wird durch die Ma-
gnetstimulation ergénzt. Die lokale Zuwendung des Patienten (“local attention”) erzeugt
zusétzliche kortikale Komponenten zum sensorischen Einstrom und bahnt dariiber hinaus
vorgeschaltete motorische Systeme wéahrend der Bewegungsinduktion. Erstrebenswert ist
ein Modus, in dem der Patient durch seine Rest-Willkiirmotorik eine Bewegung vorgibt
und die Magnetstimulation, wie eine Servolenkung, die angesetzte Bewegung verstérkt.

Automatische Anpassung an den Patienten

Die Stimulation muss sich automatisch an den Patienten adaptieren kénnen. Bei einem ge-
regelten Stimulationssystem konnen die Parameter des Reglers nicht empirisch angepasst
werden. Die Komponenten, wie z.B. Spastizitdt und Ermiidung, variieren nicht nur zwi-
schen den Patienten (interindividuell), sondern auch (intraindividuell) mit der Tagesform
und verdndern sich wihrend der Stimulation. Fiir eine optimale Therapie muss daher das
System den Patientenzustand analysieren und die Bewegungsstrategien an den jeweiligen
Grad der Lahmung, Spastizitdt und Ermiidung fortlaufend automatisch anpassen.

Einfache klinische Anwendbarkeit

Das System muss im klinischen Betrieb einfach anwendbar sein. Nur durch einen Einsatz
vor Ort, z.B. in einer Stroke-Unit oder Reha-Abteilung, kann eine klinische Testung an
einem groflen Krankengut durchgefiihrt werden. Weiter lasst sich nur durch die tégliche
Stimulation unmittelbar nach dem Schlaganfall priifen, ob ein Auftreten der Spastik durch
diese Methode verhindert werden kann. Durch die Erfahrungen einer Vor-Ort-Testung
kénnen weitere Verbesserungen des Systems erfolgen. Notwendig ist hiebei eine einfache
Anwendbarkeit fiir medizinisch technisches Personal (MTA).

Therapiekontrolle

Zur Bewertung und Optimierung der Stimulation muss das Stimulationssystem den The-
rapieerfolg automatisch mitprotokollieren kénnen. Hierdurch kann man verschiedene Op-
timierungskriterien gegeneinander abwégen und die Daten aus einer klinischen Vor-Ort-
Testung einfach erfassen.
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1.3. Aufgaben

Die Erweiterung der einkanaligen ungeregelten Stimulationseinheit auf ein mehrkanaliges
Stimulationssystem stellt ganz neue Forderungen an die zu entwickelnden biomedizintech-
nischen Aktoren, Sensoren, Mess- und Regelungsalgorithmen. Um die Therapie optimal
durchfiihren zu kénnen, miissen folgende Aufgaben erfiillt werden.

EMG-Sensordaten

Modifika-
tionsalg.

= adaptiver -
_> Bahn- Arm / Position /
. MIMO
—_ IntenS|onH| planer HC}’ Regel Finger Kraft /
externes EMG
K d
ommando ‘ Stimulator]

Abbildung 1.1.: Schematische Darstellung der Stimulationseinrichtung: Die Stimulationsspulen
sind iiber den fiir Reichen und Greifen relevanten Muskeln positioniert. Die In-
tention einer Bewegung wird entweder iiber einen Tastendruck oder iiber das
EMG gemessen. Der Bahnplaner errechnet eine Bewegungsbahn fiir Hand und
Finger. Der adaptive Regler gibt, angepasst an den Patienten, entsprechende
Stimulationsmuster fiir die jeweiligen Stimulationskanile vor. Die hierdurch
entstehende Bewegung wird iiber Sensoren erfasst und an den Regler zuriick-
gefiihrt

Stimulatoren

Fiir eine repetitive Stimulation sind spezielle Stimulatoren notwendig. Wegen der hohen
Pulsenergien bei der Magnetstimulation (700 J in ca. 200 us) kénnen keine kommerziellen
Systeme verwendet werden, da sie meist die notwendigen Stimulationsraten nicht erreichen
oder viel zu schnell erhitzen. Es ist bereits ein optimierter Stimulator in Zusammenarbeit
mit dem Lehrstuhl fiir Elektrische Maschinen und Geréite entwickelt worden, der eine aus-
reichende Stimulationsleistung erreichen kann. Dieser Stimulator ist rein passiv gekiihlt
und verfiigt iiber nur einen Stimulationskanal. Daher ist er fiir den geforderten klinischen
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Dauereinsatz nur beschréinkt einsetzbar. Eine Weiterentwicklung muss den dauerhaften
Einsatz in der Klinik erméglichen und {iber mehrere Stimulationskanile verfiigen. Zusétz-
lich soll das System so konzipiert sein, dass Resonanzfrequenzen im Nerven zur Aktivie-
rung ausgenutzt werden konnen (Repetitierraten bis 1 kHz). Dabei entsteht ein vollig
neues Stimulationsprinzip, das eine weitere Energieeinsparung in Aussicht stellt (siehe
Kapitel 4.1).

Spulen

Fiir die Stimulation der unterschiedlichen Muskeln sind verschiedenartige Stimulationss-
pulen notwendig. Je nach anatomischer Gegebenheit des Muskels miissen sie entweder
eine sehr fokale Magnetfeldverteilung haben oder eine hohe Selektivitidt des magnetischen
Feldes aufweisen. Die grofiten Energieverluste bei der Magnetstimulation entstehen in
den Stimulationsspulen. Das fiihrt bei kommerziellen Spulen zu einer Erhitzung nach ca.
2000 Stimuli (ca. 100 s Stimulation). Ein hier neu entwickeltes Spulenkonzept mit akti-
ver Olkiihlung fiihrt die Verlustwiirme ab. Dariiber hinaus ist das Spulengewicht stark
reduziert worden und verfiigt iiber eine verbesserte physiologische Wirksamkeit (siehe
Kapitel 4.3).

Entwicklung nicht-invasiver intelligenter Sensoren

Fiir die RPMS muss ein Messsystem drei wesentliche Aufgaben erfiillen:

e Messung des Regelfehlers,
e Gewinnung von Messdaten fiir eine Echtzeit Systemidentifikation, und

e Uberwachung der Therapie

3D-PSD '-Positionserfassungssystem

Die Messung des Regelstreckenzustandes ist die Basis fiir Systemidentifikation und Re-
gelung. Zur Erfassung aller an einer Greifbewegung beteiligter Elemente (Arm, Hand,
Finger) ist ein rdumliches Positionsmesssystem notwendig. Das neue Positionsmesssys-
tem hat dabei folgende Teilaufgaben zu erfiillen:

e Messung der Arm, Hand und Fingerpositionen
e Messung der Spulenanordnung am Patienten

e Vermessung der jeweiligen, anatomisch gegebenen Segmentlingen von Ober- und
Unterarm, Hand und Fingersegmenten

e Analyse der aktiven und passiven Bewegungsfihigkeit des Patienten

Die Erfassung der Finger- und Handposition erfolgt dabei optisch. Ein leichter Handschuh
wird mit Leuchtdioden (LEDs) als Lichtmarker bestiickt und iiber die Hand des Patienten
gezogen. Die Lichtmarker werden iiber ein spezielles biokuldres Kamerasystem rédumlich
identifiziert (siehe Kapitel 5.2).

IPSD = Position Sensitive Device
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Aktivititsmessung mit intelligentem EMG % -Verstirker

Wihrend der Stimulation kann der Patient die Bewegung durch eigene Willkiirakti-
vitat unterstiitzen oder den Bewegungsablauf durch die Spastizitiat storen. Beide Aspek-
te bewirken eine Storung des geplanten Bewegungsablaufs bei der Regelung. Um diese
Storgroflen abschétzen zu kénnen wird wihrend der Stimulation das Elektromyogramm
(EMG) abgeleitet. Es enthilt die gesamte Aktivitéit, die sich aus dem Bild der Syn-
chronentladung durch die Magnetstimulation, der Willkiiraktivitdt und der spastischen
Reflexaktivitit zusammensetzt.

Hierzu ist ein EMG-Erfassungssystem notwendig, das den Kontext von vielen abgeleiteten
EMG-Signalen erkennt. Bei der Magnetstimulation iiber den Ableitelektroden entsteht
ein Artefakt im EMG-Signal, das durch die enthaltenen Filter in kommerziellen EMG-
Verstirkern stark verbreitert wird und die Nutzsignale verdeckt. Ein neu entwickelter
EMG-Verstirker soll das Artefakt vor dem Eintritt in die Filter erkennen und blockieren.
Damit wird es moéglich das EMG-SIgnal auch wihrend der Stimulation zu analysieren
(siehe Kapitel 5.1).

Modellierung
Modell der Muskelaktivierungsdynamik

Der erste Schritt bei der Erfassung der dynamischen Eigenschaften der Regelstrecke ist
die Modellierung der biomechanischen Eigenschaften des Muskels. Dabei soll erstmals die
biomechanische Wirkung der Magnetstimulation auf den Muskel systemtheoretisch analy-
siert werden. Hierzu miissen Daten aus klinischen Versuchen an Probanden gewonnen und
analysiert werden. Daraus werden die Modelle fiir Aktivierungsdynamik (Impulsantwort
des Muskels) und das Rekrutierungsverhaltens des Muskels gewonnen.

Mehrkérpermodelle der Hand, Finger, Gelenk- und Sehnenkomplexe

Die obere Extremitéit des Patienten bildet ein dynamisches Mehrkorpersystem mit ei-
ner grofien Anzahl von Aktoren (Muskeln), die zum Teil redundant angelegt sind und
bei ihrer Kontraktion auch andere Aktoren mit beeinflussen. Es handelt sich somit um
ein stark gekoppeltes System, dessen Abhingigkeiten bestimmt und modelliert werden
miissen. Mit Hilfe der Modellierung werden Muskellingen und Kriftegleichgewichte bei
einer beobachteten Position berechnet. Hierzu miissen die Fingersegmentgréfien und die
Sehnenverldufe bekannt sein. Da die anatomischen Gegebenheiten bei jedem Patienten
unterschiedlich ausfallen, miissen diese GroBen gemessen werden (siehe auch Kapitel 1.3).
Die Modelle enthalten die muskelmechanischen Kopplungen. Hierbei werden auch Muskeln
mitberiicksichtigt, die nicht durch die Stimulation aktiviert werden, da sie durch willkiirli-
che oder spastische Aktivierung zur Bewegung beitragen. Mit Hilfe der Integration dieser
Muskeln im Modell wird die Quantitédt der nicht zielgerichteten Muskelaktivitéiten iiber
eine Bewegungsanalyse berechnet.

Modelle der physiologischen Aktivierung und Bahnplanung (Bewegungskoordination)

Bei der Stimulation erzeugt der Stimulator Aktionspotentiale im Nerven, die die phy-
siologische Aktivierung ersetzen. Bei einer Lageregelung ist daher prinzipiell folgende
Rechenabfolge fiir ein Stimulationsmuster vorgegeben. Aufgrund des Regelfehlers (La-

2EMG = Elekromyogramm
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geabweichung) und der kinematischen Zustinde der Regelstrecke (Arm und Hand) ist
eine resultierende Kraft durch Aktivierung des Muskels zu erzeugen. Uber das Modell der
Muskelaktivierungsdynamik (Impulsantwort des Muskels) wird bei vorgegebener Stimula-
tionsfrequenz die notwendige Amplitude des Stimulus berechnet. Mit Hilfe der gemessenen
Aktivitdt im EMG wird iiber ein Aktivitdtsmodell der Kraftanteil durch Willkiiraktivitét
oder Spastizitdt bei der Amplitudenberechung mitberiicksichtigt.

Fiir die Bahnplanung miissen physiologische Reich- und Greifbewegungen vermessen und
als Bewegungsvorgabe (Bewegungskoordinationen) aufgezeichnet werden. Dabei ist zu
beriicksichtigen, in welchem Bewegungsabschnitt eine relevante Muskelgruppe aktiviert
wurde. Hierdurch entsteht eine Modellbewegung als Grundlage fiir den Bahnplaner.

Systemidentifikation und adaptive Regelungsalgorithmen

Die Induktion von zusammengesetzten Reich- und Greifbewegungen erfordert eine koordi-
nierte Stimulation von mehreren Muskelgruppen an Unterarm, Hand und Fingern, die fiir
die Bewegungsdurchfiihrung notwendig sind. Voraussetzung hierfiir ist die Entwicklung
einer Regelung der notwendigen Teilbewegungen.

Die beteiligten Systeme Ober- und Unterarm, Hand und Finger bilden ein komplexes
Mehrkorpersystem mit vielen Freiheitsgraden und zahlreichen freien Parametern. Der
Muskel ist ein zeitvariantes, nichtlineares Stellglied, dessen momentaner Zustand mit
nichtinvasiven Verfahren schwer zu erfassen ist. Die innervatorischen Zustinde (Modi),
die bei den Patienten ein Mischbild aus Willkiirmotorik und gestorter Reflexerregbar-
keit (Spastizitéit) sind, beeinflussen die Bewegungen erheblich. Damit ist das dynamische
Verhalten der Regelstrecke a priori unbekannt und zeitlich verédnderbar.

Bevor eine Regelung der komplexen Bewegungen entwickelt werden kann, miissen die
einzelnen Bewegungsanteile genau analysiert und ihre Struktur modelliert werden.

Durch den Einsatz von linearen und nichtlinearen Identifikationsmethoden miissen die
Parameter dieser Modelle permanent identifiziert werden, damit eine fortlaufende analy-
tische Beschreibung der Streckenelemente zur Verfiigung steht.

Mit Hilfe der Identifikation nichtlinearer Streckenanteile werden Nichtlinearititen kom-
pensiert. Dadurch kénnen Regelungsalgorithmen fiir lineare Systeme abgeleitet werden.
Der Regelungsalgorithmus muss permanent an die momentanen Streckeneigenschaften
angepasst werden (adaptive Regelung). Fiir diese Anpassung sind echtzeitfahige Optimie-
rungsalgorithmen notwendig.

1.4. Der Mensch im Regelkreis

Bewegungen kommen durch das aufeinander abgestimmte Zusammenarbeiten mehrerer
Muskeln zustande, die durch das ZNS ? gesteuert werden. Die Erregungsprozesse, die die
muskuldre Kraftentfaltung hervorrufen, enstehen im ZNS. Sie werden iiber Nervenbahnen
als elektrische Signale zum Muskel geleitet und fithren dort zur Muskelkontraktion. Ein
Teil der Muskeln wird fiir den Bewegungsablauf eingesetzt, ein anderer, um die Haltung

37ZNS = zentrales Nervensystem
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zu stabilisieren, in dem z.B. Gelenkstellungen fixiert werden. Gelenke sind Verbindungs-
elemente im menschlichen Gliedersystem, die Rotationsbewegungen z.T. mehrerer Frei-
heitsgrade benachbarter Glieder ermoglichen.

Die Induktion von zusammengesetzten Bewegungen erfolgt iiber die gleichzeitige Stimu-
lation der verschiedenen an der Bewegung beteiligten Muskeln. Hier stellt sich die Frage,
wie die Stimulationsmuster generiert werden.

Zur Veranschaulichung des vorliegenden Problems zeigt die Abbildung 1.2 ein vereinfach-
tes Zusammenspiel der Komponenten, die an einer induzierten Bewegung des Unterarms
beteiligt sind.

héhere Ebene

im ZNS
reflektorische Gegenkopplung
. Muskel-
Ricken .
mark € sp|r11del S —
Al
- Stimu- AV P()| | Biceps | Fui(t
Xgon()—»®—»| Regler ator >D——p hi(t) ®
RN | Fa(t) 1| v 1 |x o
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’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’’ B v ‘
Stimu- Triceps
lator ha(t dL
() Fuz(t) kinematisches / dynammisches Modell

Muskel-
spindel |«
2
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mark

reflektorische Gegenkopplung

Abbildung 1.2.: Vereinfachter Regelschaltplan fiir eine Bewegungsinduktion des Unterarms

Das zu stimulierende System ist der Ellenbogen mit den Muskeln Biceps und Triceps.
Mittels Spulen, die durch einen zweikanaligen Stimulator angesteuert werden, werden
die beiden antagonistischen Muskeln aktiviert*. Der Grad der Aktivierung eines Mus-
kels setzt sich damit aus dem Stimulationsmuster, der Aktivitit {iber den Reflexbogen
(z.B. Muskelspindel-a-Motoneuron) und der Willkiiraktivitét des Patienten zusammen.
Leitet man das Elektromyogramm (EMGQG) iiber dem stimulierten Muskel ab, so erhélt
man das Mischbild der oben genannten Aktivitdten. Aus diesem EMG-Signal wird iiber
ein Modell das funktionelle Verhalten des ZNS unter den pathologischen Bedingungen
berechnet. Durch seine spastische Lahmung ist der Patient zum einen nicht fiahig, Tei-
le der an der Bewegung beteiligten Muskeln willkiirlich zu aktivieren und zum anderen

4antagonistisch = in entgegengesetzter Wirkung, z.B. am Muskel sind Beuger und Strecker antagonis-
tisch zueinander
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kontrahiert er durch die enthemmte Reflexerregbarkeit (Spastik) Muskeln, die die Bewe-
gungsdurchfithrung storen. Diese Balancestorung der Aktivitdt des ZNS dndert sich sehr
schnell wihrend der Stimulation, d.h. als Stimulationseffekt bessert sich der willkiirliche
Antrieb und die Spastik nimmt ab. Dieses Stérverhalten wird identifiziert und zur Anpas-
sung der Regelung und zur akuten Dokumentierung des Therapieerfolges eingesetzt. Uber
ein Modell des Zweikorpersystems (Ellenbogen) werden aus der Messung der Position x(t)
und der Geschwindigkeit v(t) des bewegten Segmentes die gesamte an ihm angreifende
Kraft Fg(t) und die resultierenden Muskellingen ermittelt. Durch das Modell des Muskels
werden unter Beriicksichtigung der gemessenen Aktivitdten die einzelnen Muskelkréfte
Furi(t) und Fio(t) berechnet. Uber einen Fehlerabgleich werden die Modellparameter
adaptiert. Bei der Bewegungsdurchfiihrung gibt der Bahnplaner die Sollbewegung x(t)
vor. Uber das dynamische Ellenbogenmodell werden die benéstigten Stellkrifte und iiber
ein Muskelmodell die notwendigen Aktivitdten berechnet. Durch den Vergleich zwischen
gemessener Aktivitit (EMG) und Sollaktivitit werden die Reizmuster des Stimulators fiir
den jeweiligen Muskel eingestellt. Damit wird automatisch die willkiirliche Aktivitat des
Patienten bei der Bewegung mitberiicksichtigt. Ist die gemessene Aktivitit eines Muskels
grofer als die Sollaktivitdt, muss der antagonistische Muskel entgegenwirken. Dieser Fall
tritt ein, wenn der Patient entweder eine willkiirliche Uberschussbewegung erzeugt oder
der spastische Reflex zu grofl wird. Beide Fille sollen durch den Regler abgefangen werden.

1.5. Repetitive periphere Magnetstimulation - Stand der
Forschung

1.5.1. Medizin

Morphologische und funktionelle Untersuchungen der letzten Jahre haben gezeigt, dass
die motorische Hirnrinde, deren Funktionsstorung bei zentralen Paresen im Vordergrund
steht, eine grofle Fahigkeit hat, auf Verdnderungen des Informationszustroms aus der
Koérpermuskulatur durch Modulation der Erregbarkeit zu reagieren (Lit. Ubers. in [Lie99)).
Diese plastischen Fahigkeiten konnen bisher nur durch passive und aktive Bewegungsthe-
rapie (je nach kompletter oder partieller Lihmung) ausgeniitzt werden. Magnetstimulatio-
nen von Extremitdtenmuskeln zeigten, dass die Muskelkontraktion durch Aktivierung von
terminalen motorischen Nervenfasern ausgelost wird, da nach Kurarisierung auch eine Ma-
gnetstimulation mit hoher Intensitéit keine Muskelkontraktion mehr hervorrief ([Lot89]).
Nach Magnetstimulation von verschiedenen Skelettmuskeln lassen sich vom Skalp SEPs®
ableiten. Magnetstimulation iiber dem Muskel kann Muskelafferenzen sowohl durch Rei-
zung der sensorischen Nervenfasern als auch iiber eine ausgeloste Muskelkontraktion ak-
tivieren. Wahrend Zhu und Starr [Zhu91] annehmen, dass die durch Muskelstimulation
ausgelosten SEPs durch Afferenzen entstehen, die durch die Muskelkontraktion hervor-
gerufen werden, konnten Kunesch et al. [Kun93] zeigen, dass eine Stimulation von nie-
derschwelligen afferenten Nervenfasern innerhalb der gemischten Nerven SEPs ebenfalls
auslost.

5SEP=somatosensorisch evozierte Potentiale
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Zur Rehabilitation zentralmotorischer Lihmungen haben sich z.Zt. folgende Behandlungs-
verfahren etabliert:

e Konventionelle Physiotherapie verschiedener Schulen (z.B. Bobath, Brunnstrom,
PNF®-Technik (propriozeptive neuromuskulire Fazilitierung)

e Repetitives Training isolierter Bewegungen: Bahnung der Aktivierbarkeit durch re-
petitive willkiirliche Aktivierung des paretischen Zielmuskels ([Bii95], [Lie00])

e klassische Elektrostimulation: Induktion von Hautreizen und Muskelkontraktionen
durch transkutan applizierte elektrische Stimuli verschiedener Frequenzen;

e “gelernter Nicht-Gebrauch” (learned non-use) nach Taub [Tau80]

e EMG-getriggerte Elektrostimulation: Verstirkung repetitiver, willkiirlich ausgeloster
Bewegungen durch EMG-getriggerte Elektrostimulation der beteiligten Muskeln.

Alle hier genannten Behandlungsverfahren zielen einerseits auf die Bahnung willkiirmoto-
rischer Leistungen und andererseits auf die Hemmung der spastischen Tonussteigerungen
ab. Tatsichlich werden diese Verfahren meistens erst im Stadium einer spastischen Parese’
eingesetzt und nicht bereits im frithen Stadium der kompletten Lihmung.

Unter den bahnenden Verfahren wurden spezielle physiotherapeutische Techniken entwi-
ckelt wie z.B. das Bestreichen und Beklopfen der Haut iiber einem zu bahnenden Muskel
(PNF-Technik). In letzter Zeit wurde mit neurophysiologischen Methoden nachgewiesen,
dass dem repetitiven Element die hichste Bahnungstendenz zukommt. Dieses Konzept
wird bei repetitivem Bewegungstraining und bei EMG-getriggerter Elektrostimulation
eingesetzt ([Hum96a)).

Eine Hemmung der spastischen Komponente in distalen Muskelgruppen wie Unterarm und
Hand wird in der Physiotherapie z.B. durch passive Dehnung proximaler Extremitéten-
muskulatur (Konzept nach Bobath) angestrebt. Inhibitorische Effekte der klassischen
Elektrostimulation sind messtechnisch bisher nur unzureichend evaluiert. Dagegen sind bei
dem repetitiven Bewegungstraining und der EMG-getriggerten Elektrostimulation neben
den bahnenden Effekten auch hemmende Effekte auf die Spastizitit nachgewiesen worden
([Bii95], [Hum96b] u. [Hum97)).

Diese Verfahren sind unter allen bisher messtechnisch evaluierten Verfahren fiir die Reha-
bilitation von Handbewegungen am meisten erfolgversprechend. Ein Vergleich der EMG-
getriggerten Elektrostimulation von Handstreckern und -beugern mit dem standardisier-
ten repetitiven Bewegungstraining zeigte keinen signifikanten Unterschied klinischer und
physiologischer Parameter zwischen beiden Methoden ([Hum96b)).

Mit der Methode des “gelernten Nicht-Gebrauchs” (siehe oben) wird versucht die Funk-
tionsiibernahme durch die gesunde Extremitéit zu verhindern, indem diese Extremitét
fixiert wird. Hierdurch wird der Patient gezwungen die paretische Extremitét fiir den
téglichen Gebrauch gezielt zu trainieren.

6 PNF=propriozeptive neuromuskuliire Fazilitierung
"Parese=Teillihmung
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Eine Methode zur Erzeugung verlorengegangener Bewegungsmuster durch ein praktika-
bles und fiir den Patienten tolerables Stimulationsverfahren liegt jedoch nicht vor. Die
Magnetstimulation wére hierfiir zwar geeignet, doch fehlen noch die entsprechenden tech-
nischen Weiterentwicklungen. Erste Prototypen und Ansétze hierfiir sind von uns entwi-
ckelt worden.

1.5.2. Technik

Die geregelte Induktion von Bewegungen am Menschen ist in den Ingenieurswissenschaften
im Bereich der Elektrostimulation entwickelt worden. Die Elektrostimulation wird hier-
bei in der Regel bei motorischen Neuroprothesen eingesetzt, die bei Querschnittslihmung
die plegischen Extremititen bewegen sollen. Dabei werden die fehlenden efferenten Akti-
onspotentiale durch die kiinstliche Reizung peripherer Nerven mittels Elektrostimulation
ersetzt.

Ein breites Anwendungsfeld ist hier die Entwicklung von Stand- und Gangprothesen.
Kantowitz brachte bereits 1960 [Kan60] eine einfache Neuroprothese, mit der querschnitts-
gelihmte Patienten kurze Zeit stehen konnten, zur klinischen Anwendung. Lieberson stell-
te 1961 [Lib61] eine einkanalige Ganghilfe fir Hemiplegiker vor, mit der die Kontraktion
der Flexormuskeln des Schwungbeines durch Elektrostimulation verstirkt wurde. Eine
entscheidende Weiterentwicklung ist in letzter Zeit durch den Einsatz von Microcontro-
lern ermoglicht worden (z.B. [Mar87], [Vos87], [Kra89], [Fra94]).

Die Induktion von Greifbewegungen ist wesentlich schwieriger, da schon bei einfachen
Fingerbewegungen i. d. Regel vier Gelenke durch einen Muskel bewegt werden. Erst die
Microkontroler-Technik ermdéglichte erste Ansétze, einfache Greif- und Haltebewegungen
zu induzieren. In [Cra91], [Lan91], [Pro96] sind einfache Greifbewegungen beschrieben,
die durch Elektrostimulation induziert werden. Tetraplegische Patienten (Lision C5/C6)
triggerten hierbei die Stimulation {iber die noch willkiirlich aktivierbare Schultermusku-
latur.

Neuroprothesen haben sich bis heute nicht als Behandlungsverfahren etablieren kénnen,
da die meist querschnittsgelahmten Patienten eine andere, fiir sie wesentlich praktika-
blere Bewegungshilfe, wie z.B. den Rollstuhl, bevorzugen. Ein wesentliches Defizit der
heute verfiigbaren Neuroprothesen ist die meist verwendete “open-loop” Struktur. Diese
Neuroprothesen miissen durch empirische Versuche an den jeweiligen Patienten angepasst
werden, und koénnen nicht den Grad an Spastizitidt, Muskelermiidung oder das Auftreten
duferer Stérungen bei der Stimulation mit beriicksichtigen.

Erst durch den Einsatz von Sensoren und Regelungsstrategien wurde es moglich, Stérun-
gen entgegenzuwirken, die wihrend der Stimulation auftreten. Experimentelle Arbeiten
an Einzelgelenken haben gezeigt, dass Positions- oder Kraftregelungen durch “closed-
loop”-Systeme realisierbar sind ([Cra80], [Wil85], [Vos87], [Chi88] und [Chidl], [Vel92],
[Lan91]). Es werden hier die Regelalgorithmen empirisch im Versuch gewonnen, ohne mo-
dellbasiertes Wissen in die Regelungsstrategie mit einzubeziehen. Ein weiterer Ansatz zur
Regelung von Bewegungen im “closed loop” ist in [Kar00] gegeben. Diese Regelung basiert
auf einem “black-box” Modell der Strecke, das mit Neuronalen Netzen identifiziert wird.
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Fiir die Synthese einer prizisen mehrkanaligen Regelung mehrgelenkiger Systeme (wie z.B.
der menschlichen Finger) ist modellbasiertes oder implizites Wissen iiber die am Menschen
vorliegenden Muskel-Sehnen- Gelenkkomplexe Voraussetzung [Rie97]. Die biomechanische
Modellierung teilt sich auf in die mathematische Beschreibung des Muskels (Aktor) und
des an ihm angeschlossenen Mehrkorpersystems.

Die mathematische Modellbeschreibungen der biomechanischen Eigenschaften des Mus-
kels fithren auf Hill [Hil38] und [Hil49] zuriick, in der das Aktivierungs- und Kontrakti-
onsverhalten von Muskeln makroskopisch modelliert und an einem Froschmuskel erprobt
wurde. Spétere Arbeiten verwendeten die sog. Hillsche Modellierung zur mikroskopischen
Beschreibung der Dynamik einzelner Sarkomere innerhalb einer Muskelfaser ([Hat81],
[Mor82]). Eine weitere Modellgruppe bilden die Querbriickenmodelle ([Hux57], [Hil77]),
die das Verhalten der Aktin - Myosinbriicken mit beinhalten.

Die makroskopischen Modelle werden in drei Untergruppen unterteilt:

e passive, rein visko-elastische Modelle, die den Muskel als Feder-Dampferglied be-
schreiben

e Hill-Typ Modelle [Hil38], in denen der Muskel neben einer Feder auch ein kontrakti-
les Element enthilt, um die Kraftentwicklung durch Nervenimpulse zu beriicksich-
tigen

e Systeme, sog. “Black-Box” Modelle, deren Verhalten durch eine zu identifizierende
Ubertragungsfunktion beschrieben werden (Systemtheorie). Diese Black-Box Mo-
delle haben i. d. Regel wenige freie Parameter, kénnen mit relativ einfachen Identi-
fikationsalgorithmen parametriert werden und sind daher fiir die vorliegende Arbeit
besonders interessant

Ubertragungsfunktionen zweiter Ordnung fiir die “Black-Box” -Modellierung der Mus-
keldynamik am physiologisch innervierten menschlichen Muskel sind von Coggshall [Cog70],
Gottlieb [Got71], Soechting [Soe75] aufgestellt worden. Dieselbe Ubertragungsfunktion
wurde auch von Crochetiere [Cro67], Aaron [Aar76] fiir den durch einzelne elektrische
Reize stimulierten menschlichen Muskel angewendet und von Mannard [Man73], Bawa
[Baw76], Robles [Rob79] an freipréiparierten Muskeln validiert. Zur Beschreibung des Ver-
haltens bei hoherfrequenten Stimulationen (> 5 Hz) ist die elektromechanische Kopp-
lung in Form eines “time-delays” mitberiicksichtigt worden ([Cro67], [Man73], [Baw76],
[Bra67]). Eine detaillierte Beschreibung der o. g. Modellansétze ist in [Ste92] zu finden.
Eine weitere Beschreibungstext erfolgt iiber Neuronale Netze, die implizit das Ubertra-
gungsverhalten mit Hilfe eines Lernalgorithmuses lernen [Kar00].

Zur Berechnung der Muskelkrifte, die bei einer komplexen Bewegung aufgebracht werden
miissen, ist eine biomechanische Modellierung des Sehnen-Gelenkkomplexes zu entwickeln.
Analog zur Robotik werden kinematische Modelle von Mehrkérpersystemen erstellt. Uber
die Prinzipien von Lagrange und d’Alembert werden daraus die Bewegungsgleichungen
fiir eine dynamische Modellierung berechnet ([Sch00], [Bre89]). Shaw stellt nach diesen
Prinzipien ein Modell eines zweibeinigen Gangapparates auf. Barker [Bar97] stellt einen
einfachen Algorithmus auf, mit dem die Dynamik der oberen Extremitéten berechnet
werden kann. Vielen Modellierungen fehlt die Uberpriifung der simulierten Daten am
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physiologischen Verhalten des Menschen. Dieses Defizit ist auf die hohe Komplexitéit von
Mehrkorpersystemen und der daraus resultierenden groflen Menge an zu wihlenden Mo-
dellparametern zuriickzufithren. Viele dieser Parameter konnen mangels geeigneter Sen-
soren nur mit, hier nicht praktikablen, invasiven Methoden am Menschen gemessen oder
nur grob abgeschitzt werden. Dynamische Modelle, die auch am Menschen iiberpriift
wurden, beinhalten deswegen nur wenige Gelenke. Lan [Lan97] untersucht mit Hilfe eines
dynamischen Modells Reichbewegungen (“reaching”). Kashima [Kas98]| leitet aus der dy-
namischen Modellierung der Schulter, des Ober- und Unterarms optimierte Trajektorien
fiir die Gelenkwinkel ab und vergleicht sie mit an Probanden gemessenen Werten. Auf
Basis einer Zusammenfassung von anatomischen Parametern des Menschen stellt Pigeon
[Pig96] eine analytische Beziehung zwischen der Lénge der Muskeln und der Gelenkwinkel
an planaren Armbewegungen mit drei Freiheitsgraden auf.

Erste fiir das Projekt geeignete kinematische 3D-Modellierungen der Finger auf Basis
von Réntgenbildern und CT-Bildern sind von An [An79] erstellt worden. Es wurden hier
die anatomischen Bilddaten von 10 Probanden gemittelt und hinsichtlich der Fingerseg-
mentléngen, Drehachsen und Sehnenverldufe ausgewertet. Die Krifte- und Momentantei-
le auf die Gelenkabschnitte der einzelnen Sehnen wurden iiber ein statisches Modell in
Abhédngigkeit der Gelenkwinkel berechnet. Eine Relation zwischen Sehnenldngen und der
daraus resultierenden Fingerposition sind von Buchner, [Buc88| in einem dynamischen
Modell der Fingersysteme integriert worden, um die interphalangeale Koordination zu
untersuchen. Das Problem, die einzelnen Sehnenkriifte aufgrund der Uberbestimmtheit
des Systems zu berechnen, wird durch einen einfachen Optimierungsalgorithmus gelost.
Die Einschrinkung der anatomisch bedingten Bewegungsfreiheit der Finger ist in einem
kinematischen Modell von Leijne [Lei93] beriicksichtigt worden. Es kénnen damit die
Bewegungseinschrinkungen durch Sehnen-Sehnenverbindungen in typische Gruppen auf-
geteilt und damit einfach modelliert werden. Biggs [Big99] stellt ein detailliertes kine-
matisches Modell des Zeigefingers vor, das die Fingerspitzenposition in Abhéngigkeit von
sechs an dem Finger angreifenden Muskeln errechnet. Die individuellen anatomischen Seg-
mentlédngen werden iiber eine speziell entwickelte Eichlehre gemessen. Die Positionierungs-
genauigkeit der Fingerspitze lag im Vergleich zur Messung an Probanden im Durchschnitt
bei +0, 23 mm bei einer maximalen Abweichung von 1,5 mm.

Untersuchungen von neuronaler Aktivitdt bei gerichteter Kraftentwicklung der Zeigefin-
gerspitze zeigten probandenunabhingige Aktivierungsmuster [VC98]).

Alle vorgestellten Modelle beinhalten Parameter, die stark patientenabhéngig sind. Des-
halb ist es notwendig, geeignete Sensoren fiir die Erfassung der benétigten Daten zu finden,
bzw. zu entwickeln. Derzeit befinden sich zur Positionserfassung vorwiegend drei Typen
von Sensoren im klinischen Einsatz:

e Aufklebbare Winkelpotentiometer: In Abhéngigkeit von der Lénge oder des Win-
kels wird der Widerstand veréndert. Sie sind an Einzelgelenken sehr bewihrt (z.B.
[Cra91], [Hav99a], Fa. Penny u. Giles), fiihren aber bei Mehrkorpersystemen durch
ihre Grofle zu Problemen bei der Befestigung.

e Ultraschallsysteme: Hierbei werden kleine Ultraschallgeber als Positionsmarker auf-
geklebt (Fa. Zebris). Ein Empfinger mit drei Mikrophonen berechnet aus dem
Gangunterschied des gemessenen Ultraschallsignals die Position der Marker. Die
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Genauigkeit liegt bei ca. 1-2 mm. Je nach Anzahl der verwendeten Marker kénnen
Abtastraten bis zu 250 Hz erreicht werden. In kleinen Rdumen entstehen meist Er-
fassungsprobleme aufgrund von Reflexionen von angrenzenden Winden. Da fiir die
Erfassung von Fingerpositionen viele Marker notwendig sind, wire die Abtastrate
sehr niedrig und somit ist dieser Sensortyp fiir das Projekt unbrauchbar.

e Optische Positionierungssysteme: Ahnlich zu den Ultraschallsystemen werden hier
auch Marker aufgeklebt. Diese Marker sind Lichtquellen - meist LEDs - die von
einem bi- oder auch triokuldren Kamerasystem erfasst werden (Elite ,JRED, der Fa.
OPTOTRACK). Ein wesentlicher Nachteil gegeniiber den Ultraschallsystemen ist,
dass verdeckte Marker nicht erfasst werden konnen. Systeme, die auf herkémmli-
chen CCD-Kameras basieren, erreichen nur eine Abtastrate von 50 Hz. Optotrack
ist derzeit fiihrend und ermdglicht bei einer niedrigen Markerzahl eine Abtastrate
bis zu 750 Hz bei einer Priizision von theoretisch 0,1 mm (Werksangabe). Optische
Positionserfassungssysteme, die auf Basis eines “Position sensitive Device (PSD)”
(Fa. Hamamatsu) funktionieren, erreichen eine sehr hohe Genauigkeit bei einer Ab-
tastrate bis zu 200 kHz (Anstiegszeit des PSD-Chips). Der PSD-Chip ist eine Art
grofiflichige PIN-Diode, deren Ausgangsstromaufteilung in Abhéngigkeit eines ein-
fallenden Lichtpunktes erfolgt. Da der PSD-Chip die Position von nur einem Licht-
punkt erfassen kann, wird er meist in der Lasertechnik eingesetzt. Ein experimentel-
ler Aufbau zur Erfassung der Kniegelenkslage in drei Freiheitgraden mit einem Laser
und drei PSD-Chips ohne Linsenoptik ist von Diirselen vorgestellt worden [Dii91].
Eine Angabe zur Genauigkeit fehlt leider. Experimentelle Arbeiten mit biokuldren
Kameras mit PSD-Chips zur rdumlichen Erfassung von Leuchtdioden sind von Haya-
shi [Hay96] und Nakamura [Nak97a], [Nak97b| vorgestellt worden. Durch geeignete
Vorverstirker und Filter konnen die sequentiell eingeschalteten LEDs erkannt wer-
den. Bei Hayashi lag der Positionierungsfehler bei 1,56 mm in einem kugelférmigen
Sichtraum mit 55 cm Durchmesser. Nakamura erreichte eine Genauigkeit von 2,42
mm. Theoretisch ist eine relative Genauigkeit bei einer Objektgréfie von 1 m von
0,1 mm moglich. Eine Beeintrichtigung dieser Genauigkeit entsteht durch die Wahl
der Linsenoptik, der gewihlten LED’s, der Anordnung des PSD-Chips zur Optik
und der Kalibrierung der biokuldren Kameras.

Zur Analyse von Muskelaktivitdten sind Biopotentialverstirker notwendig. Bereits 1937
sind von K.F. Toennies Biopotentialverstirker (Differentialverstéirker) mit Rohrentech-
nik entwickelt worden. Derzeit ist das Hauptproblem der Verstéirker die Artefaktunter-
driickung. Wenn eine Muskelaktivitit wihrend Stimulation gemessen wird, erzeugt die
Stimulation im Aktivitdtsbild ein Artefakt. Je nach dynamischer Eigenschaft des Biopo-
tentialverstéirkers fillt das Artefakt unterschiedlich breit aus und verdeckt die fiir die Mes-
sung wichtige Aktivitdt. Es sind daher zahlreiche Untersuchungen zur Entwicklung von
artefaktunterdriickenden EMG-Verstirkern durchgefiihrt worden (z.B. [Jak93], [Nic94],
[Tho99]). Zur Quantifizierung der Muskelaktivitét ist eine Auswertung der EMG-Signale
notig. Die Signale werden zunichst mit konventionellen Filtern oder auch mit nichtlinea-
ren Filtern vorverarbeitet [Gri00]. Ein detaillierter Uberblick iiber Filtermethoden fiir die
EMG Verarbeitung ist in [Reu88| zu finden. Standards der aktuellen Signalauswertung
des EMGs werden von Stalberg [Sta99] aufgestellt. Dazu zéhlen Spektralanalysen (FFT),
Pulsamplitudenanalysen und die Bestimmung der Pulspeak-Raten (“turn analysis”). In
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einem experimentellen Ansatz stellt Sennels [Sen97] einen EMG-Verstirker vor, der die
Amplitude der Elektrostimulation iiber dem Ableitmuskel in Abhéngigkeit der gemesse-
nen Muskelaktivitit steuert.

Ein detaillierter Uberblick iiber die Theorie der Systemidentifikation wird von Isermann,
[Ise92a] u. [Ise92b| gegeben. Methoden der adaptiven Regelung sind in [Unb95], [Ise87]
und [Ise88] zusammengestellt. Es werden hier auch rekursive Adaptationsalgorithmen
vorgestellt, die besonders fiir den Echtzeiteinsatz geeignet sind. Einen Uberblick iiber
praktisch anwendbare numerische Identifikationsmethoden liefert Ljung [Lju99].



2. Physiologische Grundlagen

2.1. Die Struktur des Muskel-Sehnen-Komplexes

Die Aktoren der menschlichen Willkiirmotorik sind die Skelettmuskeln, die iiber Sehnen
mit den Knochen verbunden sind. Sie bestehen im wesentlichen aus meist parallel ange-
ordneten Muskelfasern.

Myofibrille

transversale
Tubuli

Sarkoplasmatisches
Retikulum

Mitochondrium

Sarkolemm ‘L—’/

Abbildung 2.1.: Schematische Darstellung einer Muskelfaser (nach [Wol85])

Diese Muskelfasern wiederum bestehen unter anderem aus ca. 1 pym dicken und einige
cm langen Myofibrillen, die durch Geriisteiweifistrukturen die sog. Z-Scheiben in ca. 2,5
pm lange Abschnitte, die Sarkomere, unterteilt sind. Innerhalb der Sarkomere sind die
Proteine Aktin und Myosin in axialer Faserrichtung angeordnet. Spiralférmig angeordnete
Aktinmolekiile bilden (zusammen mit den Proteinen Troponin und Tropomyosin) ca. 5
nm dicke, faserdhnliche Strukturen, die sog. Aktinfilamente. Biindelférmig angeordnete

16
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Myosinmolekiile bilden die etwa 10 nm dicken Myosinfilamente. Die Aktinfilamente sind
wie die Borsten einer Biirste an den Z-Scheiben befestigt, wihrend die Myosinfilamente
in der Mitte der Sarkomere in einer Art Interdigitalkonfiguration zwischen den Aktinfila-
menten gleiten.

~— 1 Myofibrille

/

I-Band
Zz

—

-

— Sarkomer —
A-Band
H

/

z

ca.
2 um

Q Aktinfilament

Myosinfilament

Abbildung 2.2.: Schematische Darstellung der Struktur einer Myofibrille (nach Garamvélgyi
in [Sch90a])

Die Muskelfasern sind iiber ihre Bindegewebshiillen an beiden Enden mit Sehnen verbun-
den. Das Gewebe zwischen dem kontraktilen Teil der Muskelfaser und dem Sehnenteil
auferhalb des Muskels wird oft der Sehne zugerechnet. Die Sehnen bestehen aus mit-
einander verwobenen Kollagenfasern und verbinden die Muskeln mit den zu bewegenden
Knochen.

2.2. Die Muskelkontraktion

Zwischen den Proteinen Aktin und Myosin findet die Muskelkontraktion statt, deren Me-
chanismus durch die Gleitfilamenttheorie beschrieben wird.

Die einzelnen Myosinképfe sind zunéchst frei (A), heften sich dann an das Aktinfilament
(B) und bewirken durch Rotation (C) eine Verkiirzung des Sarkomers sowie mittels der
Elastizitdten von Myosinhals bzw. Sehnengewebe eine Krafterh6hung. Danach sind bei
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Abbildung 2.3.: Mechanismus der Muskelkontraktion(nach Huxley in [Ghe91])

einer Muskelkontraktion die Myosinfilamente iiber ca. 20 nm lange Querfortsitze mit be-
nachbarten Aktinfilamenten verbunden, die in axialen Abstinden von etwa 14 nm seitlich
aus den Myosinfilamenten heraustreten. Diese Querfortsitze bestehen aus dem sog. Myos-
inhals und dem Myosinkopf (siehe Abbildung 2.3) und werden im angehefteten Zustand
meist als Querbriicken bezeichnet. Die Kontraktion entsteht durch ein Kippen dieser Quer-
briicken in Richtung Sarkomermitte. Nach beendeter Abgabe mechanischer Energie 16sen
sich die Querbriicken vom Aktinfilament unter Aufnahme chemischer Energie, um sich an
der néchst moglichen Stelle wieder anzuheften und das Aktinfilament weiter in Richtung
Sarkomermitte zu ziehen. Dieser Vorgang tritt bei sehr vielen Querbriicken gleichzeitig
auf. Durch wiederholte molekulare Bewegungen der vielen in Serie angeordneten Sarko-
mere einer Myofibrille entstehen makroskopische Bewegungen. Die parallel angeordneten
Myofibrillen einer Muskelfaser werden stets gleichzeitig aktiviert, so dass bei jedem Akti-
vierungsimpuls der Muskelfaser je eine partielle Kontraktion entsteht. Da die Muskelfasern
eines Muskels normalerweise nicht alle synchron, sondern iiber die Zeit verteilt aktiviert
werden, wird am Gelenk eine gleichméflige Kraft beobachtet.
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2.3. Das biomechanische System des Ellenbogens

Als biomechanisches System des Ellenbogens versteht man zusétzlich zum Ellenbogenge-
lenk alle Muskeln, Knochen und sonstigen Gewebe, die bei Armstreck- und -beugebewegungen
Drehmomentanteile beitragen. Aktiv beteiligt an diesen Bewegungen sind vor allem die
Unterarmbeuger (M. biceps brachii, M. brachialis und M. brachioradialis) und -strecker
(M. triceps brachii). Andere Muskeln, die am Oberarmknochen ansetzen und auf Unter-
arm und Hand wirken, konnen wegen ihres geringen Drehmomentbeitrags vernachléssigt
werden.

Schultergelenk

M. biceps brachii

Humerus

M. triceps
brachii

Ellbogengelenk

Ulna

Abbildung 2.4.: Beuger und Strecker des Ellenbogens (nach [Eno88]); Schematische Darstellung
des Schulter- und des Ellenbogengelenks

Von den Muskeln, die ein Drehmoment im Ellenbogengelenk erzeugen konnen, sind re-
préisentativ ein Beuger (M. biceps brachii) und ein Strecker (M.triceps brachii) dargestellt
(sieche Abbildung 2.4). Beide haben Anteile, die auch Drehmomente im Schultergelenk er-
zeugen konnen, d.h. sie sind biartikuldr. Der M. biceps hat aufler der Ellenbogenbeugung
auch die Funktion der Supination des Unterarms (Auflendrehung des Unterarms).Der
Oberarmknochen (Humerus), die Elle (Ulna) und die Speiche (Radius) sowie die Hand
und die sie bewegenden Muskeln im Unterarm bilden im wesentlichen das Massentréigheits-
moment wihrend einer Bewegung.



3. Messtechnische Analyse der
Therapieeffekte

Zunachst wurde iiberpriift, welche Effekte mit Hilfe der RPMS erreicht werden kénnen und
welche Wirkungsmechanismen ihnen zu Grunde liegen. Hierzu wurde ein provisorisches in
der Klinik einfach einsetzbares Regelungssystem entwickelt ([Hav99a] und [Hav99b]) und
in klinischen Tests an Patienten eingesetzt.

3.1. Stimulationsmethode

Fiir die Analysen wurde ein System fiir eine lagegeregelte Zeigefinger-Streckung durch re-
petitive periphere Magnetstimulation iiber der Innervationszone des Zeigefinger-Streckers
(M. extensor indicis proprius) im “closed-loop” entwickelt (siche Abbildung 3.1). Zur Er-
fassung der Streckung wird der Winkel des Fingerend- bzw Mittelgliedes mit einem eigen-
entwickelten, hoch prézisen Goniometer erfasst und die elektromyographische Aktivitit
(EMG) des Muskels und seiner antagonistischen Fingerbeuger abgeleitet. Mit Hilfe eines
Kommando-Interpreters wird die Restfihigkeit des Patienten zu einer isolierten Bewegung
des paretischen (teilgelihmten) Fingers zur Auslésung der Regelung miteinbezogen.

externer L K do-| PID rep. Muskel '
—>] N l—‘ —» Magn.- —» & Winkel
id

Trigger interpreter + Regler stimulator Hand (

A e(k) AP(k) a(k)

EMG-Extensoren

EMG-Flexoren

Abbildung 3.1.: Schematisches Bild der amplitudenmodulierten Regelung zusammen mit dem
Versuchsaufbau

Die Ausprigung der Parese kann hierbei von einer kompletten Lahmung iiber die Akti-

20
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vierbarkeit nur weniger fiir die Bewegung nicht ausreichender motorische Einheiten bis
zur willkiirlichen Auslésbarkeit von kleinen Bewegungen reichen. Der Regelvorgang kann
deshalb auf drei Arten gestartet werden:

1. Knopfdruck
2. Uberschreitung einer voreingestellten Schwellen-Aktivitdt im EMG

3. Bewegung des zu stimulierenden Fingers.

Fiir die Realisierung des Reglers und des Kommando-Interpreters wird ein DSP - Modul
mit variablem Regelalgorithmus eingesetzt. Als Stimulator wurde der LEMG-Stimulator
[Sch93] verwendet, der durch seine Optimierung auf die RPMS 100% seiner Impulsener-
gie noch bei 50Hz erreichen kann. Fiir die Lageregelung des Fingers wurde ein PID-
Regelalgorithmus eingesetzt. Dabei wird die Amplitude des magnetischen Stimulus mo-
duliert, die Stimulationsfrequenz ist auf 20H z festgelegt. Die eingesetzten Intensitéiten
konnen bis zu 100% des vergleichbaren Einzelstimulus des Stimulators der Fa. Magstim
(700J) erreichen. Der PID-Regelalgorithmus ist wie folgt gewéhlt:

Ty T Ty Ty
Ap(k) = Ap(k) + Kn(L+ 70)e(k) = (1= 7 +250)e(k 1)+ re(k—2))  (31)

Die Regeldifferenz e(k) setzt sich aus der Differenz der Vorgabe des Kommando-Interpreters
ason(k) und dem gemessenen Winkel des Goniometers a(k) zusammen. T ist die Abtast-
zeit. Kg, Ty, Ty entsprechen den adidquaten Parametern eines kontinuierlichen PID-
Reglers in Parallelform. Fiir diesen klinischen Versuch werden die Regelparameter patien-
tenindividuell im Experiment angepasst. Es kommt bei der induzierten Bewegung nicht
auf die schnellst mogliche geregelte Fingerstreckung, sondern viel mehr auf die von den an-
deren Fingern unabhéngige lagegeregelte Streckung an. Die Ddmpfung des Systems wird
ausreichend hoch eingestellt, so dass eine nicht iiberschielende kontinuierliche Bewegung
erzeugt wird.

In Abbildung 3.2 sind Bewegungsverlauf und Intensitdtsverlauf der lagegeregelten Stimu-
lation aufgezeigt. Es wird eine glatte Bewegung induziert, die nach ca. 2 — 3 Sek. die
Soll-Lage erreicht.

Die induzierte Bewegung der Finger und der Hand bewirkt einen afferenten Zustrom
iiber die schnell leitenden myelinisierten sensomotorischen Nervenfasern zum lemniskalen
und extralemniskalen System im ZNS. Gleichzeitig zur induzierten Bewegung fiihrt der
propriozeptive Zustrom zu einer begleitenden Empfindung von Bewegung und Vibration
beim Patienten.

Der propriozeptive Zustrom wird durch die repetitive periphere Magnetstimulation iiber

zwei Wege erzeugt:

e durch Aktivierung von Mechanorezeptoren der stimulierten Muskeln wihrend der
induzierten Kontraktion und Relaxation (adiquat, indirekt)
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Abbildung 3.2.: Aufnahme der Regelabweichung e(k) des Zeigefingers und der geregelten Sti-
mulationsintensitit A(k) einer Stimulationsserie

e durch die direkte Aktivierung der darunter liegenden Nervenfasern, die die senso-
motorischen Afferenzen zum ZNS weiterleiten (inadéiquat, direkt)

Mit der Aufforderung, den induzierten Bewegungen visuell zu folgen, bzw. selbst die Sti-
mulation auszulosen und sich selektiv auf die motorische Ausfiihrung zu konzentrieren,
wird ein visueller Zustrom und eine lokale Aufmerksamkeit in die sensomotorische Verar-
beitung im ZNS eingefiigt.

Zur Evaluierung des Therapieerfolges wird der selbe Versuchsaufbau eingesetzt. Die wéhrend
der Stimulation aufgenommenen Daten (EMG, A(k), a(k), asou(k)) werden zur Beurtei-
lung des Zustands des stimulierten Systems (z.B. Muskel- und Fingerdynamik, spastische
Reflexerregbarkeit) verwendet (sieche Abbildung 3.1). Patienten mit einer Teillihmung
werden jeweils vor und nach der Stimulation aufgefordert den zu therapierenden Finger
so schnell wie moglich zu strecken, dabei werden die EMG-Aktivitdten der beteiligten
antagonistischen Muskeln gemessen.

3.2. Mechanographische und elektrophysiologische
Bewegungsanalysen

Der Rehabilitationserfolg durch RPMS wird anhand der Fingerextension des Patienten
“AE”! demonstriert [Str96],[Str97].

Vor der Behandlung ist die willentliche Fingerextension durch die Beugerspastizitit und
Streckerparese stark vermindert. Nach der Behandlung mit RPMS (ca. 50 lagegeregelte
Fingerstreckungen von 4 s Dauer) verbesserte sich die Amplitude und die Geschwindigkeit
der Bewegung sehr deutlich. Die spastische Aktivitit des Beugers wurde drastisch redu-
ziert. Die Streckung erfolgte mit weniger Aktivitit in den Streckern (siehe Abbildung 3.3).

Verschliisselung der Patienten-Identitiit
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Abbildung 3.3.: Konditionierungseffekt der RPMS (ca. 70 Stimulationsserien & 1,5 s bei 20 Hz),
gemessen an schnellstmoglicher Fingerstreckung bei Patient AE; Oben: Win-
kelverlauf des Endglieds des rechten Zeigefingers beziiglich des Handriickens;
Mitte: rektifiziertes EMG, abgeleitet iiber den Extensoren des Zeigefingers;
Unten: rektifiziertes EMG, abgeleitet iiber den Flexoren des Zeigefingers

Die verminderte Aktivitdt in den Beugern, zusammen mit der wesentlich verbesserten
Qualitdt der Fingerstreckung, sind bereits klinisch ein Hinweis dafiir, dass die interne
Repriisentation des Fingers im motorischen Programm verbessert wurde.

Untersuchungen des zeitlichen Verlaufs der therapeutischen Wirkung einer RPMS Be-
handlung an 5 Patienten zeigten, dass der Effekt (Bewegungsamplitude, Geschwindigkeit,
Innervationsaufwand und spastische Aktivitdt) sich innerhalb der ersten 2 bis 4 Stunden
bis zu seinem Maximum aufbaut und dann allméhlich wieder zuriickgeht. 72 Stunden nach
einer Behandlung war der therapeutische Effekt immer noch messbar. Die lang anhalten-
de therapeutische Wirkung der RPMS legt eine Aktivierung von Neuromodulatoren nahe
[Str99b]. Eine tiigliche Behandlung mit RPMS brachte weitere klinische Verbesserungen
von Reichen und Greifen mit sich.

Mit Hilfe der klinisch elektrophysiologischen Analysen konnte nicht geklart werden, ob der
RPMS Effekt nur durch eine Reduktion der spastischen Reflex-Ubererregbarkeit bedingt
ist oder ob auch eine Bahnung von willkiirmotorischer Aktivitdt durch eine Aktivitéts-
verdnderung auf Ebene des sensomotorischen Kortex stattfindet.
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Abbildung 3.4.: Konditionierungseffekt, gemessen an aktiver Fingerstreckung: Mittelwerte und
Standardabweichung normierter Parameterwerte von 8 Patienten vor (pre) und
direkt nach (post) Behandlung durch RPMS (ca. 50-70 Zyklen & 1,5 s bei 20):
A: Winkeldnderung des Daumenendglieds (3 Patienten) bzw. des Mittelglieds
des Zeigefingers (5 Patienten) beziiglich des Handriickens wihrend der Streck-
phase; B: Mittlere Winkelgeschwindigkeit; C: Rektifiziertes und gemitteltes
EMG der Flexoren wihrend der Streckphase, abgeleitet iiber den entsprechen-
den Hautarealen fiir den Daumen (3 Patienten) bzw. fiir den Zeigefinger (5
Patienten); D: Rektifiziertes und gemitteltes EMG der Extensoren; E: Mitt-
lere EMG-Aktivitdt der Flexoren in Abhéngigkeit von der Streckgeschwindig-
keit als Ma# fiir die Spastizitit; F: Mittlere EMG-Aktivitit der Extensoren in
Abhéngigkeit von der Streckgeschwindigkeit als Maf fiir den Innervationsauf-
wand

3.3. Analyse der Gehirnaktivitdt: PET -Studie

Mit dem Ziel den RPMS-Effekt auf die sensomotorische Integration auf cerebraler Ebe-
ne zu untersuchen, wurden Messungen des rTCBF 2 im PET ? an acht rechtshindigen
Patienten mit spastischer Parese der oberen Extremitéten durchgefiihrt [Spi00].

2regional Cerebral Blood Flow
3PET = Positronen Emissions Tomographie
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Abbildung 3.5.: Veriinderung verschiedener Parameter bei schnellstmoéglicher Extension nach
Konditionierung mit RPMS (ca. 200 Zyklen & 1,5 s bei 20 Hz) an fiinf zentral
spastisch gelahmten Patienten im Zeitverlauf: A: relative Zunahme der mitt-
leren Streckgeschwindigkeit in der Streckphase; B: relative Zunahme der mitt-
leren Amplitude der Streckphase; C: relative Abnahme der mittleren EMG-
Aktivitat der Flexoren in Abhéngigkeit von der Streckgeschwindigkeit als Maf}
fiir die Spastizitit; D: relative Abnahme der mittleren EMG-Aktivitit der
Extensoren in Abhéngigkeit von der Streckgeschwindigkeit als Maf fiir den
Innervationsaufwand; pre: die Mittelwerte der Messwerte vor der Konditio-
nierung sind die Vergleichswerte; post: Mittelwerte der Messwerte direkt nach
Konditionierung; 2 h, 4 h, 24 h, 48 h, 72h: Mittelwerte der Messwerte 2 h, 4
h, 24 h, 48 h bzw. 72 h nach RPMS.

3.3.1. Methode

An acht Patienten (3w, 5m; Alter: 56 ( & 15 Jahre) wurden PET-Messungen wihrend
zwei verschiedener Aufgaben durchgefiihrt:

A= Ruhe, B= propriozeptive lingen- und kraftkontrollierte Zeigefingerstreckungen - Hal-
ten - Relaxation (auf der betroffenen Seite).

Aufgabe B wurde durch ein Klicken eines Metronoms in vorhersagbaren Intervallen akus-
tisch getriggert. Dieses Klicken wurde auch wéhrend der Ruheaufgabe (A) angewandst.
Drei Aufzeichnungen wurden bei Ruhe (A) und drei unter Aktivierung (B), jeweils vor
und nach RPMS durchgefiihrt: A-B-A-B-A-B - RPMS - A-B-A-B-A-B (gleiche RPMS Be-
handlung wie in Kapitel 3.1 beschrieben). Die Ausfiihrungen der Bewegungen wurden
elektromyographisch und mechanographisch aufgezeichnet. Zur Analyse und Evaluation
der PET-Daten, wurden zuerst die Zahlraten proportional zum globalen Grundwert stan-
dardisiert und stereotaktisch normalisiert. Die Unterschiede zwischen den aufgezeichneten
Scans bei Ruhe und unter Aktivierung, wurden in Z-Punkten dargestellt. Zusétzlich wurde
ein direkter statistischer Vergleich von diesen Unterschieden vor und nach Magnetstimu-
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lation angefertigt.
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Abbildung 3.6.: PET-Aktivierungsstudie: Oben: Bereiche mit verminderter Aktivitit bei ak-
tiven Fingerstreckungen nach Konditionierung mit RPMS; Unten: Bereiche
mit erhohter Aktivitiat bei Fingerstreckung nach Konditionierung mit RPMS.
N = 8 Patienten, p < 0,01

3.3.2. PET-Ergebnisse

Der Vergleich der Aktivierungsmuster zeigte eine Verringerung der Aktivierung (p < 0,01)
in subkortikalen Strukturen (kontralateral im Thalamus und in den Basalganglien) nach
RPMS bei willkiirlicher Fingerstreckung. Eine gesteigerte Aktivierung (p < 0,01) wur-
de bei kontralateralen kortikalen Strukturen (Premotor-Kortex und superior Parietal-
Kortex) gefunden. Parallel zu den PET-Ergebnissen zeigte sich klinisch eine signifikante
Reduktion der Spastizitdt und eine Verbesserung von willkiirmotorischen Leistungen. Als
konditionierender Effekt von RPMS auf propriozeptiv kontrollierte, zielgerichtete Bewe-
gungen, zeigte sich eine Aktivititssteigerung im oberen (sPPL)? und unteren Parietallap-
pen (iPL)® und im ventralen Primotor-Kortex (vPM)S.

Es wird angenommen, dass durch RPMS primér der parieto-frontale Loop, der bei ziel-
gerichteten kontrollierten Bewegungen involviert ist, aktiviert wird (fiir Reviews siehe
[Bin99], [Sei00]). Das bedeutet, dass die bei Fingerbewegungen vor der RPMS aufge-
brachte “chaotische” Aktivierung des Patienten-Gehirns nach der RPMS in die fiir die
Motorik relevanten Hirnareale zuriickgelenkt wird.

4sPPL = superior parietal lobule
5iPL = inferior parietal lobule
6yPM = ventral premotor cortex
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Areale mit vermindeter AKtivitit X Y y A P-Value T-Value
Putamen left 26 3 0 0,004 3,6
Thalamus left 19 -19 |0 0,006 34
Thalamus left 15 -19 |0 0,006 34
Putamen right -24 10 11 0,04 2,3
ant. Cingulum (BA 24) right -1 14 27 10,03 24

Tabelle 3.1.: Areale mit signifikanter Abnahme des rCBF wéhrend willkiirlichen Finger-
streckungen nach RPMS. Die Koordinaten in mm in x, y, und z-Richtung
sind im standardisierten stereotaktischen Raum nach Talairach und Tour-
noux angegeben [Tal88|

Areale mit erhohter Aktivitat X Y Z |P-Value T-Value
Ventr. Premotor Cortex (vVPM) left 30 -4 43 10,0004 3,6
Premotor Cortex right 24 -17 (52 10,03 23
sup. post. Parietal Lobe (sPPL) (BA 7) left 21 46 |50 (0,009 3.1
sup. post. Parietal Lobe (sPPL) (BA 7) left 30 51 |61 (0,02 2,6
sup. post. Parietal Lobe (sPPL) (BA 7) left 26 -51 |63 10,04 23
upper Cingulum (BA 31) left 6 -10 |45 (0,01 2,9
Cingulum (BA 24 /31) right -15 -4 36 (0,01 2,9

Tabelle 3.2.: Arealle mit signifikanter Zunahme des rCBF wihrend willkiirlichen Finger-
streckungen nach RPMS. Die Koordinaten in mm in x, y, und z-Richtung
sind im standardisierten stereotaktischen Raum nach Talairach und Tour-
noux angegeben [Tal88|

Die Aktivierung von parietalen Bereichen, die auch stark bei kognitiven Funktionen ein-
bezogen sind, geben Hinweise auf eine Verbesserung von kognitiven Fiahigkeiten der Pa-
tienten durch RPMS.

Abbildung 3.7.: Schematische Darstellung der Bereiche fiir die Integration von somatosenso-
rischen Informationen (SI-II-PPL) und der Regelung von Ziel-Bewegungen:
Initiierung, Planung, Selektion, Programmierung und Durchfithrung (vPM -
MI). Die wesentlichen Bereiche, die durch Konditionierung mit RPMS aktiviert
wurden, sind durch Kreise markiert
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3.4. Analyse kognitiver Leistungen

Klinisch konnte eine Verbesserung von kognitiven Funktionen bei vielen Patienten beob-
achtet werden, z.B. bei der Positionswahrnehmung. Die PET-Ergebnisse, zusammen mit
den Entdeckungen von Cabeza und Nyberg [Cab00] und Vallar et al. [Val99] fiihrten zu
einer Untersuchung von speziellen kognitiven Fahigkeiten. Zur Quantifizierung einer rei-
nen koginitven Leistung wurde die Wahrnehmung von verschiedenen taktilen Reizen, am
Modell der lokalen taktilen Extinktion untersucht. Die taktile Extinktion ist definiert als
Unféhigkeit auf der betroffenen Seite einen Stimulus wahrzunehmen, wenn ein Stimulus
simultan auf der gesunden Seite appliziert wird.

Quantitativer Extinktions Test

20

18 1
E 16 \ T1n8.
S 14
2 * 1
% 12
s 10
g 8 1
< 6 ns. —

0
1. Baseline 15 Minuten 2. Baseline mit gerichteter
nach RPMS Aufmerksamkeit

Abbildung 3.8.: QET mit 18 Versuchen. Die obere Linie entspricht dem Extinktionsfehler
der afferenten kontralidsionalen Seite (linke Hand). Die untere Linie entspricht
der ipsilidsionalen Seite (rechte Hand). Die Linien représentieren Grundzustand
von N = 7 Patienten. Signifikante Verdnderungen (p < 0,05) sind mit ¢ x ¢,
nichtsignifikante mit ‘ns‘ markiert.

Zum Testen wurde eine taktile Stimulation auf der Riickseite der Hand verwendet. Da-
bei wurde die richtige Erkennung von Sandpapier, Seide, Schaumgummi, Jute und Flies
quantifiziert [Hel00]. Vierzehn Patienten mit rechts-hemisphérischen Lisionen und beglei-
tender taktiler Extinktion wurden randomisiert einer Behandlungs- und einer Kontroll-
gruppe zugeteilt. Die Behandlungsgruppe erhielt eine RPMS-Behandlung der linken Hand
und Finger und wurde vor und nach Magnetstimulation, sowie zweimal nach 14 Tagen
untersucht. Die Kontrollgruppe, mit dhnlich ausgepréigter taktiler Extinktion, bekam we-
der eine RPMS-Behandlung noch eine andere Therapie, wurde jedoch zweimal auf Lernen
oder Wiederholungseffekt getestet. In der experimentellen Gruppe fithrte RPMS zu einer
signifikanten Reduktion der linksseitigen Extinktion und damit zu einer deutlichen Re-
duktion der Erkennungsfehler. Ein Effekt auf die gesunde Seite wurde nicht festgestellt.
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Die Kontrollgruppe zeigte stabile Erkennungsfehler Raten auf der linken und der rechten
Hand iiber zwei Messungen und schloss damit einen Lern- oder Wiederholungseffekt durch
den Test aus.

3.5. Zusammenfassung der medizinischen
Forschungsergebnisse

Mit einem einkanaligen, geregelten Stimulationssystem konnte gezeigt werden, dass ver-
lorene zielgerichtete Bewegungen wie Zeigebewegungen stark verbessert werden konnen.
Bei Patienten mit Schiddigungen des Gehirns (wie z.B. nach einem Schlaganfall) konn-
te eine deutliche Verbesserung motorischer Leistungen nachgewiesen werden. Zusétzlich
wurde auch eine Verbesserung kognitiver Funktionen wie Wahrnehmung klinisch beob-
achtet. In PET-Studien wurde gezeigt, dass aufgrund der RPMS-Behandlung, Systeme
der fronto-parietalen Loops im assoziativen Kortex aktiviert wurden. Altangelegte Be-
reiche, wie die Basalganglien, wurden nach RPMS weniger aktiviert. Mit dem Ziel, den
Einfluss von RPMS auf rein kognitive Féahigkeiten zu untersuchen, wurde der Effekt von
RPMS auf die lokale taktile Extinktion bei Patienten nach rechtsseitiger Hirnl&sion un-
tersucht. Es konnte festgestellt werden, dass sich die Erkennungsfehler auf verschiedene
taktile Reize deutlich (um mehr als 25%) reduzierten. Aus diesen Resultaten entstehen
zwei medizinische Fragestellungen fiir die Zukunft:

e Besteht die Verbesserung der sensomotorischen Abldufe nach cerebralen Lésionen
durch RPMS primér durch eine Verbesserung der kognitiven Funktionen wie Pla-
nung, Vorstellung, Vorbereitung und Initiation?

e Konnen kognitive Defekte der Aufmerksamkeit auf hoherer Ebene, interne Représen-
tation und rdumliche Wahrnehmung durch die Induktion von propriozeptiven Affe-
renzen der relevanten Bereiche durch RPMS behandelt werden 7

Die hier aufgezeigten Behandlungserfolge beruhen auf einer geregelten Stimulation mit
nur einem Stimulationskanal. Die Synthese des Regelungsalgorithmus erfolgte nicht ana-
lytisch. Aus diesem Grund mussten die Regelparameter im individuellen Versuch an den
Patienten angepasst werden. Die dokumentierten, therapeutischen Ergebnisse zeigen den
Effekt von nur einer einzigen Behandlung mit RPMS. Eine koordinierte, geregelte Stimu-
lation von Reich und Greifbewegungen iiber mehrere Stimulationsspulen, von mehreren
verschieden Muskelgruppen, erzeugt einen wesentlich héheren sensorischen Zustrom zum
ZNS. Man muss dadurch einen deutlicheren Behandlungseffekt erwarten.

Bei mehrfachen Stimulationen mit kurzen Intervallen ist davon auszugehen, dass der Be-
handlungseffekt nicht mehr abklingt sonder sich weiter ausbaut.

Fiir eine technische Weiterentwicklung ergeben sich daraus folgende weiterfiihrende An-

forderungen:

e Die oben genannten Thesen sollen in klinischen Tests bewiesen werden. Dazu bené&tigt
man neue Stimulationsgerite, mit denen mehrere Patienten jeweils mehrmals téglich
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stimuliert werden koénnen. Der Einsatz ist z.Zt. dadurch limitiert, dass die hohen
Wirmeverluste bei der Stimulation zu einer starken Erwidrmung der Stimulationss-
pulen und des Magnetstimulators fiithren.

e Die Induktion von zusammengesetzten Bewegungen durch mehrere Stimulatoren er-
fordert eine anspruchsvolle Regelung. Die individuellen motorischen Ausfille der Pa-
tienten miissen dabei mitberiicksichtigt werden, um soweit wie moglich die gewiinsch-
ten feinmotorischen Bewegungen zu induzieren. Eine einfache Handhabung fiir den
alltdglichen Einsatz im klinischen Betrieb ist dabei mitzuberiicksichtigen.



4. Entwicklung der Stimulationseinheit

4.1. Grundlagen der Magnetstimulation

Neurone kénnen durch zeitlich verdnderbare elektromagnetische Felder aktiviert werden.
Bei der repetitiven peripheren Magnetstimulation wird ein solches Feld iiber einen Strom-
stof I(t) durch eine Magnetspule erzeugt. Bei der RPMS wird die Spule iiber einem Muskel
positioniert. An dieser Stelle werden die Nervenendaufzweigungen der dicken markhalti-
gen sensomotorischen Nervenfasern aktiviert (sieche Abbildung 4.1).

I(t) M-Feld Spule

induziertes E-Feld

Abbildung 4.1.: Schema der Induktion eines E-Feldes im Gewebe

Die Aktivierung (Depolarisierung) des Nerven wird stets durch das induzierte elektrische
Feld E im Gewebe bewirkt. Dabei wird das E-Feld entsprechend dem Faraday’schen-
Gesetz berechnet:

. B
VxE= _%_t (4.1)

B ist die durch die Spule erzeugte magnetische Flufldichte, die iiber das Biot-Savart’sche-
Gesetz berechnet wird:

B = 1) /C dilr) x (F=r) (4.2)

Damit wird die Magnetische Flufldichte B an einem Raumpunkt 7 errechnet, die durch
einen Stromflufl I(¢) in der Leiteranordnung C erzeugt wird. Die Permeabilitéitskonstante

31
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ist dabei p = p,po mit py = 4710 "H/m. Zur Berechnung des Spulenfeldes erfolgt die
Integration iiber die Windungen C der Spule.

Abbildung 4.2.: Felderzeugung durch stromdurchflossene Leiteranordnung

Dabei erzeugt die Leiteranordnung ein Vektorpotential A:

o pl(t) [ di{r]
A7) = 1 4.
(mt) == P (4.3)

Die Stromstéfie I(t) werden vom Stimulator erzeugt. Bei allen bisher bekannten Stimulato-
ren werden hierzu ein Kondensator, ein Thyristor bzw. eine Thyristor Briickenschaltung
und eine Stimulationsspule in Serie geschaltet. Fiir einen Stimulationsimpuls wird der
Kondensator auf bis zu 3 kV aufgeladen (siehe Abbildung 4.3). Bei der Entladung durch
Ziindung der Thyristoren flielen Stréme von bis zu 10 kA iiber die Spule . Dieses Schal-
tungsprinzip entspricht einem abschaltbaren LC' Schwingkreis. Dementsprechend ergeben
sich je nach Ziindfolge der Thyristoren Stromsté8e (Stimulationsimpulse) I(t) in Form
einer geddmpften 7/2, m bzw. n - 7/2 Sinusschwingung. Die Impulsdauer betrigt dabei
zwischen 100 und 400 ps. Ein stark vereinfachtes Schaltungsprinzip ist aus Abbildung 4.3
7u entnehmen. Das induzierte elektrische Feld E ist in der Niihe der Mitte der Spule am
stiarksten und aktiviert im Gewebe einen Bereich von nur wenigen Zentimeter. Im Nerven-
gewebe bewirkt das E-Feld eine Anhebung des Membranpotentials, damit eine Offnung
der Ionenkanile und somit eine Depolarisation des Nerven. Die Depolarisation breitet
sich entlang des Nerven aus. Im Gegensatz zur physiologischen Aktivierung verlduft die
Depolarisation vom Aktivierungsort in beiden Richtungen der Nervenfaser.

Um den Stimulationsort, das Stimulationsausmafl und die Stimulationsmechanismen ge-
nauer untersuchen zu kénnen, sind Modelle der Magnetstimulation notwendig. Zwei ver-
schiedene Ansdtze werden dabei unterschieden:

e Feldberechnungen des makroskopischen elektrischen Feldes, das der Stimulations-
impuls durch die Spule entsteht

e Das Verhalten des Nerven und seine Aktivierung durch eine durch das E-Feld be-
wirkte lonenverschiebung

Die Feldausbreitung des E-Feldes im Gewebe héngt im wesentlichen von drei Faktoren
ab:
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Geregeltes Lade Netzteil
laden

. Thyristor
© -
LIT
Unprz=240 V

entladen Entiade- Stimulations-
kondensator spule
U, bis 3 kV | biS 10 kKA

Abbildung 4.3.: Prinzip eines vereinfachten Leistungsteils eines Magnetstimulators

e der Leiteranordnung in der Spule, die sog. Spulengeometrie,
e der Anordnung/Orientierung der Spule zum Gewebe, und

o der Leitfahigkeitsverteilung im Gewebe, die stark von den Ionendichten abhéngt.

Das resultierende E-Feld im Gewebe setzt sich aus zwei Komponenten, dem induzierten
Feld F; und dem elektrostatischen Feld Es zusammen. E; wird durch die sich dndernde
magnetische Flu3dichte B induziert. In leitfihigem Gewebe erzeugt E einen Stromfluf}:

=

J=0oFE (4.4)

o = Leit fahigkeit

An Ubergiingen verschiedener Leitfihigkeiten im Gewebe entlang des Strompfades ent-
stehen Ladungsanhdufungen, die zu einem elektrostatischen Potential V' beitragen. Das
elektrostatische Feld F, wird wie folgt berechnet:

Ey = —grad(V) (4.5)

Wird das B Feld iiber das Vektorpotential A definiert,

B = rot(A) (4.6)

so lautet die Gleichung fiir das gesamte elektrische Feld E im Gewebe:

0A

E = —grad(V) — ¥

(4.7)
Die Modellierung von Leitfdhigkeitsverteilungen im Gewebe ist in zahlreichen Arbeiten
beschrieben worden [Rot90b, Mou93, D’I95]. Die Frage, in wieweit {iberhaupt die in-
duzierten Gewebestrome auf das magnetische Spulenfeld zuriickwirken, wird in [Vac98|
behandelt. Dabei wird die Eindringtiefe d des Spulenfeldes in das biologische Gewebe zur
Argumentation herangezogen:
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2
d=/ (4.8)
Moy O W

Bei einer elektrischen Gewebeleitfihigkeit von o = 0,5S5/m, einer relativen Permeabilitéit
von i, = 1 und einer Resonanzfrequenz des Spulenstromes von w = 27 - 6000 Hz ergibt
sich eine Eindringtiefe von etwa 9 m. In dieser Entfernung wiirde die Amplitude eines ho-
mogenen Feldes auf den Wert 1/e absinken. In Luft sinkt jedoch das Magnetfeld aufgrund
der Spulengeometrie bereits nach wenigen Zentimetern auf diesen Wert ab. Hieraus folgt,
dass der Gewebeeinflul nicht ins Gewicht fillt und somit im folgenden das statische Feld
E5 auf Null gesetzt werden darf. Damit wird das elektrische Feld einer Stimulationsspule
aus ihrem Vektorpotential berechnet:

0A

E‘:——_,
ot

(4.9)

Die Reizauswirkung im Gewebe héngt entscheidend von diesem induzierten E-Feld ab.
Hierbei werden zwei wesentliche Faktoren in der Literatur kontrovers diskutiert. Zum
einen wird davon ausgegangen, dass das Maximum des induzierten Feldes den Stimula-
tionsort bestimmt, zum anderen wird die These aufgestellt, dass der maximale Gradient
des Feldes entlang der Nervenfaser den Stimulationsort bestimmt [Rot90a]. Algorithmen
fiir die Berechnung des Gradienten entlang des Nerven werden in [Vac98] beschrieben.

4.2. Der Stimulator

Magnetstimulationsgeréte dienen in der medizinischen Diagnostik und Therapie zur ma-
gnetischen Stimulation von Nervenfasern und Muskelgewebe. Im Vergleich zur elektrischen
Stimulation mittels Reizstrom liegt der Vorteil der Magnetstimulation in der Vermeidung
von Schmerzen durch die Reizung, da keine héheren Stromdichten in den Schmerzrezepto-
ren der Haut auftreten. Ein weiterer Vorteil liegt in dem hoéheren Penetrationsvermogen,
wodurch auch die Erregung von tieferliegendem Gewebe, insbesondere tieferliegenden Ner-
venfasern moglich ist.

In [Sch93], [Mag96] und [Vac99] wird jeweils ein Magnetstimulationsgeriit beschrieben,
dass eine Stimulationsspule aufweist, der resonant erzeugte Stromimpulse zugefiihrt wer-
den. Die fiir die Erzeugung der Stromimpulse erforderliche Stromerzeugungseinheit um-
fasst ein regelbares Netzteil, sowie einen Hochspannungskondensator, der zusammen mit
der Stimulationsspule einen Parallelschwingkreis bildet. Der Hochspannungskondensator
wird vom regelbaren Netzteil aufgeladen und akkumuliert dadurch die fiir die Abgabe
eines Stromimpulses erforderliche Pulsenergie.

Die Resonanzfrequenz des von Stimulationspule und Kondensator gebildeten Parallel-
schwingkreises ist durch die Wahl der Kapazitit und der Induktivitit der Stimulationss-
pule festgelegt und liegt zwischen 1 bis 10 kHz. Die Reizintensitdt wird durch die initiale
Spannung am Kondensator festgelegt. Als weiterer Parameter ist noch die Repetitionsrate
(Stimulationsfrequenz) einstellbar, die zwischen 10 und 40 Hz liegt.
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Spule

____ resonantes System

nicht resonantes
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Abbildung 4.4.: Vergleich der Stromimpulse zwischen resonantem und dem neuen, nichtreso-
nanten System

Ziel war es ein Stimulationsgerét zu entwickeln, bei dem zum einen eine freiere Wahl der
Pulsform abweichend von der Sinusschwingung moglich ist, und zum anderen Repetiti-
onsraten im kHz-Bereich moglich sind, um damit die Resonanzfrequenzen im Nerven zur
Depolarisation auszunutzen.

Anstatt den Nerven durch einen Puls zu aktivieren, wird nun der resonante Stromimpuls
durch eine Pulskette ersetzt. Dabei sind die Einzelpulse dieser Pulskette in Ihrer Breite
und Form zuné&chst dreieckig und Thre Pulsenergie wesentlich niedriger als der resonante
Stromimpuls.

Durch einen Verzicht auf einen resonanten Betrieb lassen sich gréfiere Freiheitsgrade in der
Wahl der Stromimpulsformen erzielen. Dariiber hinaus werden keine regelbaren Netzteile
mit speziellen Ladeschaltungen bendotigt.

Da die Stimulationsspule nun nicht mehr Teil eines Parallelschwingkreises ist, ergeben
sich weitere Freiheitsgrade durch die Wahl der Induktivitét der Stimulationsspule.

IGBT

IGBT,
U=konst.
~Y
IGBT, Ly
IGBT,| ¢
Ungrz=240 V

Abbildung 4.5.: Schema des neuen, nichtresonanten Stimulators
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Im Gegensatz zur resonanten Stimulation werden abschaltbare Halbleiterschalter mit kur-
zen Schaltzeiten eingesetzt. Ein Thyristor ist damit als Schaltelement ungeeignet, da er
nur bei einem Stromnulldurchgang abgeschaltet werden kann. Aus diesem Grund sind
hier erstmals IGBTs bei der Magnetstimulation als Schaltelement eingesetzt worden. Ein
Nachteil der IGBTs ist die geringere Belastbarkeit hinsichtlich maximaler Stromstérke I
und Stromsteilheit 01/0t. Da jedoch die Einzelpulse der Pulsketten wesentlich geringere
Stromamplituden aufweisen, sind bereits kommerziell erhiltliche IGBTs einsetzbar.

Die Pulsintensitdt kann beim vorliegenden nichtresonanten System durch drei Faktoren
variiert werden (siche Abbildung 4.6):

e Anzahl der Pulse n innerhalb einer Pulskette,
e Amplitude Amp; der einzelnen Pulse, und

e Pulsabstand di;; zwischen den Pulsen der Pulskette.

1 A 3 dt,,
Spule /Yy <>
Amp;, yd n
1 5 7 9
2 6 8 10
4

Abbildung 4.6.: Faktoren der Pulskettenform

Aus diesen drei Faktoren entsteht ein Kennfeld der nichtresonanten Stimulation. Dieses
Kennfeld wird durch eine Messung der entstehenden Muskelkraft der einzelnen Pulsketten
erstellt. Zusétzlich zur induzierten Muskelkraft wird die auftretende Verlustenergie einer
Pulskette als Optimierungskriterium hinzugefiigt.

4.3. Die Stimulationsspule

Die Berechnung der Induktivitét fiir eine beliebige Leiteranordnung stellt ein nichtlineares
Differentialgleichungsproblem dar und ist nur in Einzelféllen 16sbar. I.d.R. werden nume-
rische Feldrechenprogramme auf der Basis der Methode der finiten Elemente [Vac98] an-
gewendet. Dabei wird die Leiteranordnung in endlich kleine Abschnitte unterteilt und ihre
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Anteile zur Induktivitéit iterativ berechnet. Im Bereich der Magnetstimulation kommen
vorwiegend sog. Rundspulen und Doppelspulen (siehe Abbildung 4.7) zum Einsatz. Davon
leicht abweichende Anordnungen zur optimalen Feldfokussierung sind in [Vac98|] berech-
net und entwickelt worden. Der Nachteil der bisher verfiigbaren Spulen ist das Fehlen
einer aktiven Kiihlung. Da jede Magnetstimulationsspule einen nicht zu vernachléssigen-
den Innenwiderstand besitzt, wird bei jedem Stimulus Wiarmeenergie geméif

tend

Eqpuie = Ry / I(t)*dt (4.10)
tstart

iibertragen. In dem derzeit optimierten Stimulationssystem fiir die periphere Stimulati-

on von [Wey95],[Vac99] kénnen ca. 8000 Stimuli abgegeben werden, bis die Temperatur

der Stimulationsspule den medizinisch zugelassenen Wert von 38° iibersteigt. Bei einer

Stimulation mit 20 Hz entspricht das einer Stimulationsdauer von max. 7 Minuten.

Aus technischer Sicht ist das eine hervorragende Leistung fiir ein System ohne aktive
Kiihlung. Fiir einen klinischen Einsatz ist dieses passiv gekiihlte Konzept jedoch véllig
unzureichend, da eine Stimulationssitzung mit einem Patienten mindestens 15 min. be-
tragen soll (ca. 15000 Stimuli), und mit dem System mehrere Patienten nacheinander
stimuliert werden miissen.

Aus diesem Grund wurde im Rahmen dieser Arbeit ein neues Konzept fiir die periphe-
re Stimulation umgesetzt. Das Ziel war, ein Stimulationssystem zu entwickeln, dass einen
Dauerbetrieb ermoglicht. Dabei war das Optimierungskriterium moglichst kleine, zwangs-
gekiihlte Spulensysteme zu entwickeln.

Die aus [Mei68], [Zin65] und [Pet73] bekannten Formeln zur Berechnung von Flachspulen
nach Abbildung 4.7 sind mit hinreichender Genauigkeit nur fiir bestimmte Bereiche des
Verhiltnisses z von Innendurchmesser zu Auflendurchmesser giiltig. Formeln fiir x — 1
finden sich in [Mei68], [Zin65] und [Pet73], eine Formel fiir z — 0 ist in [Pet73] angegeben.
Die im folgenden vorgestellte Niherungsformel vermeidet diesen Nachteil und bietet im
Gegensatz zu Tabellen die Moglichkeit, auf einfache Art in Rechnerprogramme eingefiigt
zu werden [Spa85].

4.3.1. Bestimmung der Induktivitit in Integraldarstellung

Die Spule nach Abbildung 4.7 hat folgende Abmessungen:

do = 279 Innendurchmesser
d; = 2r; AuBlendurchmesser
n= Windungszahl

po = 4m - 10712-Y% absolute Permeabilitéitskonstante des Vakuums.

Die Spule liegt in der z-Ebene eines (z, 7, ¢)-Zylinder-Koordinatensystems, wobei sich der
Mittelpunkt der Spule im Ursprung der Spule befindet (Abbildung 4.8).

Die Ausdehnung der Spule in z-Richtung sei unendlich klein. Vernachldssigt man die
isolierenden Gebiete zwischen den Windungen sowie den Einfluss der Wirbelstrome bei



4. Entwicklung der Stimulationseinheit 38

< s>
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Abbildung 4.7.: Abmessungen der Spiralspule

Abbildung 4.8.: Lage der Spule im Zylinderkoordinatensystem

zeitabhingigen Stromen, dann verursacht ein die Spule durchflieBender Strom 7 bei geniigend
groflem n eine azimutale Flichenstromung.

s <<
is(r) = {Z“”’ mre=r=n (4.11)

0 sonst.

Ein ringformiges Stromungselement i4(ry)dr, erzeugt nach [Ol152] in der Ebene z=0 ein
zirkulares Vektorpotential dA,(r), das nur aus einer ¢-Komponente besteht:

dA (T‘) _ NOiqj(Tk)derk /271- COS T (412)
¢ 47 0 /r24+71i—2rrpcosé

Die Gesamtstromung erzeugt dann das Vektorpotential
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/ / o(TW)reCOSd (4.13)
70 \/7"2 + 72 — 2r7r) Ccos P

Der von der Spirale umklammerte Fluss ist

o= 2mn / Ay (r)rdr (4.14)

™ —To

Fiir die induzierte Spannung gilt,

dd di
U=—=

=L— 4.1
dt dt’ (4.15)

wobei L die Induktivitéit der Flachspule ist. Aus Gl. (4.13) und Gl. (4.14) folgt

1 pl pon
/ / / 2y cos ¢ dedzdy (4.16)
z Jz Jo \/22+y2—22ycos¢

Nach Einfiihrung der vollstéindigen, elliptischen Integrale K (k) und E(k) zum Modul

k= 2@ (4.17)
zZ+y

vereinfacht sich Gl. (4.16) zu

L= n2d1AL(d0/d1) (418)
mit
— 3 E(k)
A = B 4.1

o) = gl [ TR0, (4.19)

r = do/dl
ko= 2yiE/(z+y)

wobei A7, nur noch von x abhéngig ist.

4.3.2. Approximation des Integrals

Es soll nun fiir A7 (x) eine Approximation, z.B. eine rationale Funktion in x, gefunden
werden. Da Ay fiir x — 1 eine Singularitit hat, wird eine Approximation fiir x — 1
notwendiger Weise schlecht werden. Nach [Pet73] ist ndmlich

lim Ay (z) = ’Z(1+x) <1n1ix +C>. (4.20)

Es ist deshalb besser, Ar(z) folgendermafien mit Hilfe einer rationalen Funktion R(z) zu
approximieren:

Ap(z) = ’jf [(1 +)In - i —+ R(:c)] . (4.21)
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Berechnet man Ay (z) numerisch mit zweidimensionaler Gauf8scher Integration, so kann
man mit dem Remes-Algorithmus [Ral65] auf Gl. (4.21) R(z) bestimmen als

ap + a1 + asx?
R =
(x) 1+ b1z + byx?

(4.22)
mit
ap = 1,109191, a; = 2,540515, as = 2,817601,b; = 1,182568, by = —0,135757  (4.23)

Bei dieser Approximation ist fiir z € [0, 1] der Fehler kleiner als 2 - 107°. Die komplette
Néherungsformel lautet mit Gl. (4.18), Gl. (4.21) und Gl. (4.22):

o 1 ag + a1 + asx?
L ~ n’d,Z (1 |
" 14 ( +$)n1—$ 1+b1l’+b2$2
r = d()/d1
% = 7-107"%Vs/Am

Fiir eine diinne Spiral-Flachspule mit engliegenden Windungen ist mit Gl. (4.24) eine ein-
fache Formel angegeben, mit welcher die Induktivitdt berechnet werden kann. Einfliisse
von Wirbelstrémen wurden mit erfasst. Damit kann im folgenden fiir die Entwicklung
einer aktiv gekiihlten Stimulationsspule die Induktivitdt ohne hohen numerischen Re-
chenaufwand berechnet werden.

4.3.3. Aufbau der gekiihlten Stimulationsspule

Die zu entwickelnde Spule soll folgende Vorgaben erfiillen:

e kleine Abmessungen (max. 120 mm Durchmesser), damit eine einfache Positionie-
rung ermoglicht wird;

e niedriges Spulengewicht, da sie bei einer Bewegung mitgefiihrt wird und damit eine
Last darstellt, die von den Muskeln zusétzlich getragen werden muss;

e die Induktivitiat der Spule soll ca. doppelt so hoch sein als die von kommerziellen
Spulen (ca. 30-40 uH), da sie fiir das im Anschluss geschilderte, neue, nichtresonante
Magnetstimulationsverfahren auch einsetzbar sein soll;

e niedriger Innenwiderstand, um Wairmeverluste méglichst gering zu halten;

e aktives Kiihlsystem, um die entstehenden Warmeverluste vollstindig abzufiihren;
und

e die Spule muss eine Auflagefliche haben, an der der Abstand der Leiter moglichst
gering zur Hautoberfliche ist, damit eine optimale Einkoppelung des Magnetfeldes
in das Gewebe ermoglicht wird.
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4.3.4. Festlegung von Konstruktionsmerkmalen

Fiir die Wicklung der Spule kann eine HF-Litze oder ein massiver Leiter verwendet wer-
den. Der Nachteil der Litze gegeniiber einem massiven Leiter liegt in einem schlechteren
Fiillfaktor und einer schlechteren Warmeleitfihigkeit. Wegen dem schlechteren Fiillfaktor
wird fiir den gleichen Kupferquerschnitt mehr Raum verbraucht. Einen Vorteil bringt die
Litze durch einen geringeren Anstieg des frequenzabhingigen Widerstandes, da die In-
duktion von Wirbelstromen stark vermindert wird. Das Wicklungsmaterial soll zwischen
1,0 und 1,2 mm dick sein und zwischen 4 und 5 mm? effektiven Querschnitt haben. Ein
flaches Wicklungsmaterial erlaubt ein einfacheres aufwickeln der Wicklungen.

Die Kiihlkanéle miissen gegen die Betriebsspannung isoliert werden. Die Kiihlfliissigkeit
muss doppelt gegen Austritt gesichert werden. Die Anzahl der Kanile richtet sich nach
dem Material der Kiithlmittelschlduche. Das Problem sind hier die kleinsten erreichbaren
Radien. Fiir den Kiihlfliissigkeitsanschluss sind Schnellverschliisse zu verwenden.

Fiir den Aufbau eines Spulengehéuses diirfen ausschlie8lich nichtmagnetische Werkstoffe
verwendet werden. Damit wird das entstehen von Wirbelstromen in dem Material und
damit Erwirmung (=Verluste), sowie Feldverzerrungen verhindert.

Die Werkstoffe zwischen den Wicklungen und der Kiihlfliissigkeit sollen einen moglichst
guten Wiarmeleitungskoeffizienten besitzen. Dagegen sollen die Werkstoffe zwischen den
Wicklungen und der hautkontaktierenden Oberfliche einen moglichst hohen Wérmewi-
derstand aufweisen. Der hautkontaktierende Werkstoff muss dariiber hinaus biovertréglich
sein.

4.3.5. Konstruktionsansatze

Um die notwendigen Dimensionen abschétzen zu kénnen wird fiir die Konstruktions-
ansitze aus Abbildung 4.9 nach Gl. (4.24) die Induktivitét fiir verschiedene Wicklungs-
typen berechnet.

Flache Rundspule aus einem Flachleiter mit 6 x 1 mm? Querschnitt

Fiir die Wicklung dieser Rundspule wird ein Flachleiter mit 6 x 1 mm? Querschnitt ver-
wendet. Der Abstand zwischen den einzelnen Wicklungen wird mit 0, 2mm veranschlagt.
Dieser Abstand ist sowohl notwendig fiir das Einfiihren von Isolationsmaterial, als auch
zur Beriicksichtigung von Ungenauigkeiten der einzelnen Wicklungen.

Der Auflendurchmesser D, in em berechnet sich aus dem vorgegebenen Innendurchmesser
D;, der Wicklungsbreite d,, und der Anzahl der Wicklungen n geméif Gl. (4.24):

Dy=D;+2-n-d, (4.24)
mit d,, = 0,1 cm (Dicke des Flachleiters) + 0,02 cm (Isolation + Ungenauigkeiten).

Fiir verschiedene Innen- und Auflendurchmesser und Windungszahlen ergeben sich fiir
diesen Ansatz nach Abbildung 4.10 folgende Induktivitaten:
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Kﬁhlﬂﬁssigkeit;skanéile in isoliertem Mediumg
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Abbildung 4.9.: Einlagige Rundspule aus Flachleitern mit getrennten, isolierten Kiihlkanilen
von einer Seite

Di/cm Da/cm n L/uH
1,8 6,6 20 16,1
1,8 7.8 25 27.0
1,8 9.0 30 425
2.0 6.8 20 17,3
2,0 8,0 25 29.0
2,0 9,2 30 45,0
2,2 7,0 20 18,5
2,2 8,2 25 30,9
2,2 9.4 30 46,6
24 7.2 20 19.6
2.4 8,4 25 32,8
24 9.6 30 50,2

Abbildung 4.10.: Tabelle der Induktivitiiten einer Rundspule mit 6 x 1 mm? Flachleiterwick-
lungen

Flache Rundspule aus einem Flachleiter mit 4 x 1.5 mm? Querschnitt

Die Rundspule besteht aus einem Flachleiter mit 4 x 1, 5 mm? Querschnitt. Damit erhéht
sich der Wicklungsdurchmesser d,, auf 0, 17cm wenn nach wie vor fiir Isolation und Wick-
lungsungenauigkeiten 0,02c¢m angenommen werden.

Flache Rundspule aus einem runden Hohlleiter mit D =4 mm

Anstatt des Flachleiters wird ein runder Hohlleiter verwendet. Durch den Hohlraum kann
das Kiihlmittel flielen. Damit kann der Hohlleiter gleichzeitig fiir die Kiihlung als auch
als elektrischer Leiter verwendet werden. Nimmt man fiir den Isolationsabstand 0,01cm
so ist d,, = 0,41cm.
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Di/cm Da/cm n L/uH
1,8 8,6 20 18,4
1,8 10,3 25 32,1
2,0 8,8 20 19,5
2,0 10,5 25 33,8
2,2 9.0 20 19,8
2,2 10,7 25 34,2

Abbildung 4.11.: Tabelle der Induktivititen einer Rundspule mit 4 x 1,5 mm? Flachleiterwick-
lungen

Hohlleiter !
1

Abbildung 4.12.: Zweilagige Rundspule aus gekiihlten Hohlleitern

Di/cm Da/cm n L/uH
2,5 9,06 16 14,2
2,5 9,88 18 18,7
2.5 10,70 20 23,2
3,0 9,56 16 16,1
3,0 10,38 18 21,0

Abbildung 4.13.: Tabelle der Induktivititen einer Rundspule mit Hohlleiterwicklung mit
Durchmesser 4mm

Zweischichtige Spule mit abwechselnder Flach- und Hohlleiterwicklungen

Nur die Verwendung eines Flachleiters 6 x 1 mm? lisst zu Spulen zu wickeln, die die
gewiinschte Induktivitit aufweisen. Der Nachteil liegt in der relativ wenig effektiven
Kiihlung gemessen an der direkten Kiihlung bei der Verwendung von Hohlleitern. Um
den Abstand der Wicklungen zum Gewebe mdglichst klein zu halten kann eine Kiihlung
nur einseitig erfolgen. Das Kiihlungsdesign verlangt hier eine einfallsreichere Konstrukti-
onsleisung.
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Eine Spule, die aus einem Hohlleiter gewickelt ist, bietet die Méglichkeit einer bestechend
effizienten Kiihlung. Es ist jedoch selbst bei der Verwendung von zwei iibereinander lie-
genden Wicklungsschichten und einem Auflendurchmesser der Spule von 10 ¢m eine In-
duktivitdt von unter 20 pH zu erwarten.

Den besten Kompromiss bietet eine Spule, die beide Vorteile so weit wie moglich vereint.
So eine Spule ist gut gekiihlt und nutzt den Vorteil der hohen Induktivitit einer Spule
aus einem Flachleiter.

Hohlleiter

B gbean

T

Flachleiter

Abbildung 4.14.: Zweilagige Rundspule mit identischen Wicklungen, jede Schicht besteht aus
einem Flachleiter, der sich mit einem gekiihlten Hohlleiter abwechselt (opti-
male Kithlung moglich)

Aus diesem Grund ist fiir die Konstruktion der endgiiltigen Stimulationsspule eine zwei-
lagige Spule gewihlt worden. Dabei besteht die Wicklung aus sich abwechselnden Flach-
leiter und Hohlleiter. Durch diese Anordnung wird eine optimale Kiihlung der Hohlleiter
als auch der Flachleiter ermoglicht. Damit der Durchmesser von 10ecm nicht {iberschrit-
ten wird muss die Spule zweilagig ausgefiihrt werden um eine Induktivitit iiber 30uH zu
erreichen.

N —
C—
"

Abbildung 4.15.: Ubergang der Wicklungen der oberen Schicht in die untere Schicht ohne Lei-
terunterbrechnung

Wenn man, bei Beibehaltung der Stromrichtung, die obere Wicklung von Auflen nach
Innen wickelt, die Leiter im inneren zwischen den Schichten verbindet und die obere
Schicht von Innen nach Auflen wickelt, so befinden sich bereits alle Leiterenden fiir Strom
Ein- und Auslass bereits am Rand der Spule. Auflerdem ist es hierdurch méglich die
Wicklungen der oberen und unteren Schicht aus einem durchgehenden Leiter zu fertigen
(siehe Abbildung 4.15). Eine besonders einfache und raumsparende Kontaktierung an die
zufiihrenden Leitungen wird damit ermoglicht.

In jeder Schicht entspricht jeweils eine Wicklung aus dem Hohlleiter und dem Flachleiter
einer separaten Stimulationsspule, die mit den anderen in Serie geschaltet ist. Somit er-
geben sich insgesamt vier separate Teilspulen (2 oben und 2 unten) deren Induktivitéiten
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Abbildung 4.16.: Serienschaltung der Flachleiterteilspulen mit den gekiihlten Hohlleiterteilspu-
len

sich durch Serienschaltung annéhernd aufaddieren (siehe Abbildung 4.16). Die endgiiltige
Konstruktion der Spule im Gehéuse ist in Abbildung 4.17 dargestellt.
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Anschluss der unteren Spule im Gehause
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Abbildung 4.17.: Konstruktionszeichnung der unteren Schicht der Stimulationsspule mit An-
schliissen und Gehéiuse
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5.1. Messung von Muskelaktivitat

Bei Patienten werden Muskeln nicht nur willkiirlich aktiviert, sondern auch reflekto-
risch durch spastische Reflexenthemmung. Dabei wird der Muskel iiber den Reflexbo-
gen in Abhéngigkeit von der Lage (tonische Spastizitit) und in Abhéngigkeit von der
Léngendnderung (dynamische Spastizitit) des Muskels aktiviert. Aus klinischen Messun-
gen in unserem Labor ging hervor, dass sich die spastische Aktivitdt wihrend der Magnet-
stimulation stark vermindert und iiber langere Zeit unterdriickt bleibt. Fiir die Regelung
von Bewegungen bildet die spastische Muskelaktivierung ein Stérsignal, dass die induzier-
ten Bewegungen beeintrichtigt. Neben der spastischen Aktivitét ist auch die willkiirliche
Aktivitdt ein wichtiger Parameter fiir die Regelung.

Der Patient soll wihrend der Stimulation verbliebene bzw. wiedererlernte Bewegungsan-
teile ausfiihren. Dabei muss die von ihm willkiirlich ausgefiihrte Muskelaktivierung erfasst
werden, um die fehlenden Anteile durch Magnetstimulation zu vervollstindigen.

5.1.1. Muskelaktivitat

Muskelaktivitit kann mit Hilfe der Elektromyographie gemessen werden. Bei der elektro-
mechanischen Wandlung der Nervenimpulse in Muskelkraft entstehen elektrische Felder an
der motorischen Endplatte, die iiber Elektroden auf der Haut gemessen werden kénnen.
Dabei stellt das abgeleitete Signal ein Mischbild von Biopotentialen vieler motorischer
Einheiten im Muskel dar. Die Biopotentiale sind kleine Wechselspannungssignale von ca.
10....100 V und einer Bandbreite von 20 Hz — 10 kH z. Sie sind durch eine Polarisations-
gleichspannung auf der Hautoberfliche von ca. 10 mV iiberlagert (also 1000 mal grofier als
das Nutzsignal). Willkiirliche Aktivitét ist hierbei nicht direkt von reflektorischer (spas-
tischer) Aktivitdt trennbar. Fiir die Regelung ist der Ursprung der Aktivitéit unwichtig,
da nur interessiert, welche Muskeln durch die Aktivitdt Kraft erzeugen und damit den
Bewegungsablauf beeinflussen.

Bei der Magnetstimulation werden direkt iiber den Ableitelektroden die darunter liegen-
den Muskeln mit einer Frequenz von 20 H z stimuliert. Dabei wird ein starkes elektrisches
Feld mit sehr hoher Flankensteilheit in die Elektroden induziert. Das fiihrt zu einem
Artefakt im EMG-Signal. Bei kommerziellen Verstiarkern ist das Artefakt iiber 50 ms
anhaltend. Bei einer 20-H z-Stimulation ist damit eine Trennung von Nutzsignal und Ar-
tefakt nicht mehr moglich. Aus diesem Grund sind neue Technologien im Labor entwickelt

47



5. Entwicklung des Sensorsystems 48

worden.

5.1.2. Biosignalverstarker mit neuer Architektur

Eine Zusammenfassung iiber verschiedene Architekturen von Biopotentialverstirker ist
aus [Bro95] zu entnehmen. Ein Biopotentialverstérker fiir die Ableitung eines Elektro-
myogramms ist prinzipiell in drei Blécke unterteilt (siehe Abbildung 5.1). Das Signal wird
iiber Hautelektroden oder Nadelelektroden bipolar abgegriffen und iiber einen Differenz-
verstirker verstirkt. Im Anschluss wird das Signal bandpass-gefiltert (i.d.R. 20 Hz bis
max 10 kHz). Zum Schutz des Patienten wird das Signal noch potentialgetrennt. Der
Patient ist dabei vor einer Uberspannung bis zu 5 kV geschiitzt.

Differenz-Vorverstirker Filterstufe Potentialtrennung

Abbildung 5.1.: Prinzipieller Aufbau eines Biopotentialverstirkers

Im Ansatz in [Jak93] und [Wey95] ist ein Biopotentialverstirker entwickelt worden, der
einen Gleichspannungsdifferenzverstirker (GDV) aufweist. In dessen Gegenkopplung ist
ein Integrator geschaltet um die Gleichspannungsanteile aus dem Messsignal zu elimi-
nieren (sieche Abbildung 5.2, A). Der Vorteil des Ansatzes beruht auf der sehr schnellen
Erholzeit von 1..2 ms des GDV. Der Nachteil dieses Schaltungsprinzips ist, dass sich die
Integratorkapazitit im Riickfiihrungskreis durch das Artefakt auflidt und sehr langsam
wieder entladt. Dadurch wird das Artefakt stark verbreitert. In einem ersten Ansatz wur-
de das Eingangssignal der Gegenkopplung amplitudenbegrenzt und damit die Auswirkung
des Artefaktes eingeschrinkt. Die Ergebnisse wiahrend der Stimulation waren jedoch nicht
zufriedenstellend, da eine Trennung der Nutzsignale von den Artefakten weiterhin nicht
moglich war.

In einer Weiterentwicklung des Ansatzes nach [Sen97] wird in [Rue01] das EMG-Signal
unmittelbar nach dem GDV abgetastet. Von einer neuen, intelligenten Elektronik wird
analysiert, ob der Abtastwert einem Artefakt angehért. Im Falle eines Artefaktes, wird
der alte Abtastwert gehalten, bis das Artefakt am Eingang abgeklungen ist (sieche Ab-
bildung 5.2, B). Da in dem GDV keine Filter enthalten sind, wird das Artefakt nicht
verbreitert. An die nachfolgenden Schaltkreise wird das Artefakt nicht weitergeleitet und
damit auch das Messsignal nicht verfilscht.

5.1.3. Relevante Biosignalanteile

Das wihrend der Stimulation gemessene Signal enthilt folgende wichtige Signalanteile
(siehe Abbildung 5.3):
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Biopotenzial-Vorverstirker (A) Biopotenzial-Vorverstirker (B)
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Abbildung 5.2.: Biopotential-Vorverstirker, (A) nach [Jak93], (B) Neuentwicklung nach
[Rue01]

e das Stimulationsartefakt
e die Muskelantwort (M-Antwort) auf den Stimulus
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Abbildung 5.3.: Bestandteile des EMG-Signals withrend der Stimulation

Die einzelnen Signalanteile beinhalten wichtige Informationen fiir die Regelung und miissen
daher voneinander getrennt und ausgewertet werden.

Das Stimulationsartefakt gibt Hinweis auf den Zeitpunkt der Stimulation und wird zur
Synchronisation verwendet. Weiter wird es zur Kontrolle verwendet, ob vom Stimulator

ein Impuls abgegeben wurde.

Die M-Antwort entsteht durch die synchrone Aktivierung des Muskels durch den Stimulus.
Der Muskel unterteilt sich in die Motorischen Einheiten, die vom zentralen Nervensystem
i.d.R. zeitlich versetzt aktiviert werden. Durch den Stimulus werden sie gleichzeitig akti-
viert. Das fiihrt zu einem grofien Summenpotential im EMG-Signal. Motorische Einheiten,
die bereits vor dem Stimulus aktiviert waren, kénnen durch den Stimulus nicht aktiviert
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werden. Die M-Antwort ist deshalb zum einen ein Ma$ fiir die, durch Stimulation aktivier-
ten Motorischen Einheiten, und zum anderen ein Maf fiir die aktivierbaren Motorischen
Einheiten.

Die willkiirliche, bzw. die reflexbedingte Muskelaktivitdt gibt Aufschluss iiber den Ak-
tivitdtsgrad, der aufgrund von willkiirlichen selbst intendierten Bewegungsansétzen des
Patienten, bzw. durch die Spastizitit hervorgerufen wird.

5.1.4. Analyse der Biosignale

Zur Analyse wird das abgetastete Signal in Fenster (Frames) unterteilt, die zeitlich je-
weils von einem Artefakt bis zum néchsten reichen (Lénge von 50 ms). Jedes Fenster
beinhaltet am Anfang das Artefakt, gefolgt von der M-Antwort. Uberlagert ist das Si-
gnal mit der Willkiir-/Reflexaktivitit im Muskel. Dabei sind das Stimulationsartefakt
und die M-Antwort immer an derselben Stelle im Fenster und verdndern ihre Form nur in
Abhéngigkeit der Stimulationsintensitéit und der Voraktivierung des Muskels. Die Willkiir-
/Reflexaktivitéit ist unabhingig von der Fensterung zeitlich stochastisch verteilt. Diese
wesentlichen Zusammenhinge werden fiir die Auswertung herangezogen.

- frames-__
u
n
Z frame(i) ;1 frame(i)
s frame(0) - ———— =
n n

Abbildung 5.4.: Prinzip der Signalanalyse

Fiir die Auswertung muss immer ein neues Fenster vollsténdig erfasst werden, d.h. bei
einer Stimulation von 20 Hz erfolgt eine Auswertung alle 50 ms. Bei einer Mittelwertbil-
dung aus den vergangenen Fenstern ergibt sich, dass die Uberlagerung mit der Willkiir-
/Reflexaktivitét sich statistisch herausgemittelt, bzw. sich zu einer Konstanten reduziert
(siehe Abbildung 5.4). Ubrig bleibt der Mittelwert des Artefakts und der Mittelwert der
M-Antwort. Da die Lage der M-Antwort innerhalb des Frames bekannt ist, kann sie zur
weiteren Analyse herausgeschnitten werden. Subtrahiert man das gemittelte Fenster von
dem aktuellen Fenster, so bleibt die iiberlagerte Willkiir-/Reflexaktivitit {ibrig. Um auch
eine verwertbare quantitative Aussage iiber die Grofle der M-Antwort zu bekommen, wer-
den nur die n letzten Fenster fiir die Mittelung herangezogen. Bei der Festlegung der
Anzahl n ist ein Kompromiss zwischen der Herausmittelung der Willkiir- /Reflexaktivitéit
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und einem ausreichend schnellen ”Vergessens” der vergangenen Werte der M-Antwort zu
finden.

Eine weitere Verbesserung des Ergebnisses ist zu erreichen, wenn anstatt einer einfachen
Mittelung der n Frames eine adaptiv gemittelte Gewichtung erfolgt. Dabei wird jedes
Frame mit einem Faktor gewichtet, so dass bei der Aufsummierung eine minimale Signal-
leistung erreicht wird.

5.1.5. Analysealgorithmus

Das Singal wird in n+1 Frames zerlegt. Jedes Frame beginnt mit dem Stimulationsartefakt
und hat die Lénge einer Stimulationsperiode f— Damit ist gewihrleistet, dass sich die
M-Antworten zeitlich in jedem Fenster an derselben Stelle befinden. Jedes Frame besteht
dabei aus N Samples und das EMG-Signal wird mit einer Frequenz fgn¢ abgetastet.

1

N =
fStz'm

- [EMG (5.1)

Das aktuelle Frame 0 wird aus einer linearen Kombination der n vergangenen Frames
pridiziert. Das Abgetastete EMG-Signal z[i] ist die Summe aus der M-Antwort m[i| und
der Willkiir- /Reflexaktivitét v[d]:

z[i] = mli] + v[i] (5.2)

Die Willkiir-/Reflexaktivitiat wird als ein bandbegrenztes Gaussches Signal angenommen
[Sen97]. Durch die Subtraktion des prédizierten Frames und des abgetasteten Frames
bleibt theoretisch nur das Signal der Willkiir-/Reflexaktivitéit v[¢] iibrig. Um dieses Er-
gebnis zu erreichen, werden die einzelnen Frames mit b; gewichtet aufsummiert und so
adaptiert, dass das pridizierte Frame ein minimales quadratisches Signal aufweist. Die-
ses Vorgehen entspricht einer adaptiven Filterung. Der Filteralgorithmus wird wie folgt
abgeleitet:

ofi] = x[i] — ij -z[i — jN] (5.3)

Zur Vereinfachung definiert man einen Vektor s;, der die N Samples des j-ten Frames
beinhaltet.

s;=[z[-(+1)N+1],...,z[-jN]] (5.4)

=7

Damit berechnet sich das adaptiv gefilterte Frame 0 wie folgt:

_ ij 5 (5.5)
7j=1
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Bei einer optimalen Filterung hat das Signal 9, eine minimale Signalleistung. Zur Adap-
tation der Gewichtungs-Koeffizienten wird deshalb folgende Fehlersumme herangezogen:

0

e= Y Ol =0,-05 (5.6)

i=—n+1

Mit Hilfe der Methode der kleinsten Quadrate (siehe Kapitel 7.3.2) werden die gesuchten
Werte geméif} folgendem Gleichungssystem ermittelt:

=0, Vj=1...n (5.7)

Durch die Analyse des priadizierten Frames 5, kann die M-Antwort ausgewertet werden.

éo = ij =y (5.8)
j=1

Als Mafl A,, fiir die M-Antwort wird die Summe der Absolutwerte der Samples innerhalb
des M-Antwortzeitraums von 8 bis 25 ms herangezogen.

A=) l30lkll,  Vk € [8,25ms] (5.9)

Analog wird das Mal Agys¢ fiir die Bewertung der Willkiir-/Reflexaktivitét i innerhalb
des gesamten Frames berechnet:

3

1
n—1

0[] (5.10)

Jj=0

AEMG =

Diese Werte miissen Muskelaktivierungsmodellen zugefiihrt werden, um den Aktivierungs-
zustand des Muskels abzuschétzen zu kénnen.
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5.2. Bewegungsmessungen an Hand und Finger

5.2.1. Auswahl der Positionsgeber

Um auf die Position von Hand und Finger schlielen zu kénnen, bendtigt man die Hilfe
von Positionsgebern. Dabei hat man die Auswahl unter folgenden Méglichkeiten:

e Goniometer: Es handelt sich bei den Goniometern um drehbare Potentiometer,
mit deren Hilfe man Winkel messen kann. Bringt man ein Goniometer iiber einem
Fingergelenk an, so ist es moglich den Winkel zweier benachbarter Fingerglieder zu
messen. Allerdings tritt der Nachteil auf, dass nur Winkelwerte gemessen werden
kénnen und keine kartesischen Koordinaten. Ein weiterer Nachteil ist das relativ
hohe Eigengewicht. Bei teilgeldhmten Patienten kann ein zu hohes Gewicht die Be-
wegungsfihigkeit der Finger stark einschrinken bzw. verhindern.

Abbildung 5.5.: Gelenkswinkelmessung am Finger mit Goniometer

e Ultraschallgeber: Eine andere Methode ist, Hand und Finger des Patienten mit
Landmarker (Positionsmarker) zu kennzeichnen und aus deren Lage im Raum auf
die Position der Hand zu schliefflen. Die Marker kénnen durch Ultraschallgeber rea-
lisiert werden. Mithilfe mindestens zweier Richtmikrophone kann aus den gemesse-
nen Laufzeitunterschieden des Schalls auf die Lage eines Schallgebers geschlossen
werden. Ordnet man dabei den unterschiedlichen Landmarkern verschiedene Fre-
quenzbereiche zu, ist es moglich, gleichzeitig mehrere Markerpositionen festzustel-
len. Das Messen erfolgt dazu noch beriihrungslos, das heifit die Messsignale werden
nicht direkt vom Geber abgenommen, sondern die Erfassung des Signals erfolgt
rdumlich getrennt. Trotzdem entstehen durch die Verwendung von Ultraschallgeber
auch Nachteile. Der Schall wird an Wanden reflektiert und fiithrt gerade in kleineren
R&umen zu enormen Stérgroflen. Ein anderes Problem ist durch die Laufzeitverzoge-
rung des relativ langsamen Schalls bedingt. Die Schallgeschwindigkeit in der Luft
betrigt ca. 300%. Betréigt der Abstand Ultraschallgeber zu Mikrophon 1m, so ist
die Laufzeitverzogerung grofler als 3 ms. Dies bedeutet eine Verzogerung von sechs
Abtastwerten, ein realzeitfdhiges Einlesen ist damit nicht moglich.

e LEDs: Als Landmarker werden statt akustischen auch optische Geber benutzt. Es
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bieten sich dazu aktive Lichtgeber an wie z.B. LED!. Eine Verwendung von Laserdi-
oden ist nicht empfehlenswert, da diese nur in eine Richtung abstrahlen, das heifit:
ein Detektor kann ein Lichtsignal nur dann registrieren wenn er direkt in Abstrahl-
richtung zur emittierenden Diode liegt. Die Position der Dioden im Raum kann man
mit Hilfe mindestens zweier ortsauflosender Kamerasysteme erfassen. Wie bei einem
akustischen System erfolgt die Messung beriihrungslos. Stérgrofien durch Reflexio-
nen an Winden entstehen nicht. Laufzeitverzégerungen kann man, da sich das zu
messende Informationssignal mit Lichtgeschwindigkeit ausbreitet, vernachléssigen.
Ein korreliertes Messen beziiglich der EMG- Messung ist bei ausreichend schnellen
Bildsensoren moglich. Andere Stérgréfien, z.B. Streulicht konnen durch geeigneten
messtechnischen Aufbau vermieden oder herausgefiltert werden. Ein Nachteil der
LEDs besteht darin, dass sie durch ein Objekt, z.B. einen Finger verdeckt werden
kénnen und dadurch nicht erfasst werden.

Resultat: Vergleicht man die aufgezidhlten Positionsgeber, so ist die Positionsbestim-
mung von Hand- und Finger mit der Landmarkermethode am besten geeignet. Aufgrund
der medizintechnischen Anforderungen werden Lichtmarker fiir die Positionsdetektion ein-
gesetzt. Fiir die Koordinatenbestimmung im Raum ist dabei mindestens ein biokuldres
Messsystem notwendig. Die Planung und Konzeption dieses Systems wird im Anschluss
beschrieben.

5.2.2. Auswahl eines Bildsensors

Fiir ein optisches Messsystem wird zur Detektion der Lichtpunkte, ein Kamerasystem mit
einem Bildsensor benétigt. Dafiir in Frage kommende optische Sensoren werden in diesem
Kapitel diskutiert.

Bild-Matrixsensoren

CCD- und CMOS-Matrixsensoren:

CCD-Matrixsensoren gehoren zu den am weitesten verbreiteten bildaufnehmenden Senso-
ren elektronischer Kameras (CCD)?. Die Matrix ist aus mehreren parallelen, gleich groen
CCD-Pixel-Zeilen aufgebaut, die iiber ein Schieberegister parallel oder seriell ausgelesen
werden konnen. Ein einzelnes CCD-Element besteht aus einer photosensitiven Schicht, die
durch eine pn-Schicht oder eine Photo-MOS- Struktur aufgebaut ist. Indem man an diese
Schicht eine inverse Spannung anlegt, erzeugt man zwischen den Dotierungsiibergéngen
eine Verarmungszone. Durch die energetische Einwirkung von Lichtquanten werden dort
positive und negative Ladungen erzeugt und fiihren zu einer Aufladung der Elektrodenka-
pazitdt. Wahrend der Belichtungszeit werden Ladungen angereichert. Ein CCD- Element
ist somit ein integrierender Sensor [Sch90b].

'LED=Light emitting diodes
2CCD= Charge Coupled Device
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Eine mogliche Alternative zu CCD-Bildsensoren sind CMOS-Matrixsensoren. Ahnlich wie
bei CCD-Matrizen besteht die Sensorplatte aus mehreren quadratischen Sensorzellen (Pi-
xel), die aber im Unterschied dazu nicht integrierend sind. Im Gegensatz zu CCD-Kameras
sind die Bildraten wesentlich gréfler. Durch eine frei einstellbare Bildgrofie sind sogar iiber
1000 Bilder/Sekunde erreichbar.

Mit Matrixsensoren ist es moglich gleichzeitig mehrere Lichtpunkte zu erfassen. Fiir die
Detektion der interessierenden Lichtpunkte ist jedoch eine rechenaufwendige Bildverar-
beitung notwendig. Dabei erfolgt eine Punktdetektierung z.B. durch eine Faltung des
digitalisierten Bildes mit einer diskreten Mexican-Hat-Funktion [Sch90b].

Der Aufwand fiir die Bildverarbeitung ist enorm. Bei einer nach CCIR-Fernsehnorm auf-
gebauten Kamera von nur 756 x 581 Bildpunkten fliefit bei einer 8 Bit-Grauwertkodierung
und der geforderten Abtastrate von 2000 Handpositionen ein Datenstrom von ca. 7 x 10°
Bit pro Sekunde. Dies ist z.Zt. selbst mit digitalen Signalprozessoren schwer zu ermogli-
chen. Dabei ist die Bearbeitung mit einem Punktextraktionsverfahren nicht mit einge-
schlossen.

Eine weitere wichtige Eigenschaft von Bildsensoren ist das Ortsauflésungsvermégen. Das
ist die Féhigkeit eines Systems, benachbarte Signale voneinander zu unterscheiden. Die
theoretische Grenze wird dabei durch das Abtasttheorem beschrieben. Die Nyquistfre-
quenz ist folgendermafien beschrieben:

1

V=574

(5.11)

(fn: Nyquistfrequenz, d: Mittenabstand der Photosensoren)

Die Ortsfrequenz (Helligkeitsschwankungen pro Léngeneinheit) des zu messenden Signals
darf hochstens den Wert von fy betragen. Die Ortsauflosung ist damit gréfler als die
zweifache Pixellinge. In Wirklichkeit ist sie durch sog. Schmiereffekte noch um einiges
schlechter.

PSD-Sensoren

Eine andere Mdoglichkeit ein optisches Messsystem zu realisieren ist die Verwendung von
zweidimensionalen PSDs (Position Sensitiv Detector). Die Funktionsweise eines zweidi-
mensionalen Elements soll im folgenden Bild veranschaulicht werden.

In Abbildung 5.6 wird der Schnitt durch einen eindimensionalen PSD gezeigt. Von un-
ten nach oben gesehen, besteht er aus einer diinnen hochdotierten n-Schicht einer hoch-
intrinsischen Mittelschicht (i-Schicht) und einer schmalen p-dotierten Schicht. Ein einfal-
lender Lichtpunkt erzeugt durch den photoelektrischen Effekt die Bildung von Elektronen-
Loch-Paaren. Durch eine angelegte Spannung kann ein elektrischer Strom von der i-Schicht
iiber den Mittelpunkt des einfallenden Lichtpunktes an die Oberfliche hin zu den Elektro-
den flieflen. Die Oberfliche des Sensors besteht aus homogenem Material mit konstantem
Widerstand. Der Abstand der jeweiligen Elektrode zum Austritt des Stroms an der Ober-
fliche ist deshalb proportional zum dazwischen liegenden Widerstand. Der Abstand [ der
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Abbildung 5.6.: Schnittbild eines eindimensionalen PSD

Elektroden fiir den Abgriff der Strome definiert den Messbereich des PSDs. Fiir die beiden
Elektrodenausgangsstrome gilt:

l—a
1, =
{

A (5.12)

(Ip: Gesamtstrom)

Der einflielende Gesamtstrom I, ergibt sich aus der Summe der beiden Elektrodenstrome
I, und I,. Setzt man den Nullpunkt in die Mitte der aktiven Sensorfliche, so bestimmt
man die x-Position des Lichtschwerpunktes folgendermafien:

I (5.13)
—a (5.14)

Nach Einsetzen von Gl. (5.12) und GI. (5.13) in GIl. (5.14) und Auflésen nach x ergibt
sich:

I, + I l Ib_-la_-lb

I, 2 I, I,+1I,

(5.15)

N | =~

xr =

Ahnlich erfolgt die Koordinatenerfassung eines zweidimensionalen PSD.

Jeweils die beiden gegeniiberliegenden Elektrodenstrome bestimmen eine Koordinate des
Lichtpunktschwerpunkts. Die Koordinaten seines x- und y-Wertes werden mit folgenden
Formeln berechnet:
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Abbildung 5.7.: Bild eines zweischichtigen, zweidimensionalen PSD
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Gl (5.16) und GI. (5.17) beschreiben die Koordinaten-Berechnung bei einem zweischich-
tigen PSD. Dieser Typ ist aus zwei getrennten Schichten - jeweils eine fiir jede Dimension
aufgebaut. Die zweidimensionale Koordinatenbestimmung eines Lichtpunkts wird analog
zum eindimensionalen PSD durchgefiihrt. Diese konnen entweder nach einer Digitalisie-
rung iiber ein Programm oder durch Aufbau einer diskreten Elektronik berechnet wer-
den. Der algorithmische Aufwand und somit die gesamte Rechenzeit ist sehr gering. Der
Nachteil gegeniiber den Matrixsensoren ist jedoch die Eigenschaft, dass nur die Koordi-
nate eines Lichtpunktes bestimmen kann. Das bedeutet, alle zu messenden Leuchtdioden
miissen in 1/2000 Sekunde sequentiell, hintereinander angesteuert werden [HamO01]. Ob
innerhalb dieser Zeit alle LEDs erfasst werden kénnen, ergibt sich aus dem Zeitauflosungs-
vermogen des PSD. Mittelschnelle PSDs haben eine Zeitauflosung von 2 ps (~ 0,5 M Hz
Abtastrate). Es konnten somit theoretisch 125 Diodenpositionen 2000 mal pro Sekunde
ermittelt werden (2-fache Abtastzeit pro Diode). Die wichtigsten Parameter der PSD-
Bausteine sind im folgenden aufgelistet:

o Zeitauflésungsvermdogen: Durchschnittlich liegt die Zeitauflosung von PSDs bei
2 ps. Der Wert des Zeitauflésungsvermégen streut je nach PSD-Typ von 500 ns bis
zu 25 pus. Das Zeitauflésungsvermogen ist von der Anstiegszeit des PSDs abhéingig.
Sie wird aus der Kapazitit C; zwischen p- und n-Schicht und dem Oberflichenwi-
derstand R, berechnet:

tpsp = 2,2'R5 'Cj (518)

Dabei ist zu beachten, dass die Kapazitit bei zunehmender Gegenelektrodenspan-
nung geringfiigig abnimmt.

e Ortsauflésung: Im Gegensatz zu Matrixsensoren ist die Ortsauflésung nicht durch
eine Pixelgrofle beschrieben. Die Ortsauflosung ist wesentlichen durch das System-
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rauschen begrenzt. Die Formel fiir die kleinste messbare Verschiebung lautet:

-,

N=57

(5.19)

(I,: Durch Rauschen verursachter Strom)

In I,, ist sowohl das thermische Rauschen als auch das Rauschen der signalverarbei-
tenden Elektronik enthalten. Beim PSD koénnen Positionsverschiebungen auf dem
Sensor von 1pum und weniger gemessen werden. Ein PSD-Chip mit einer Sensor-
fliche von 10 x 10 mm? hat damit eine Auflssung von 10000 x 10000 Pizel?. Die
Ortsauflosung ist damit wesentlich genauer als bei den derzeit verfiigharen CCD-
bzw. CMOS-Matrixsensoren.

e Empfindlichkeit: Die Empfindlichkeit von PSD-Bausteinen ist abhéngig von der
Wellenldnge der einfallenden Strahlung. Der Spektralbereich normaler PSD liegt
zwischen 300 nm bis 1150 nm [SiT01]. Die Empfindlichkeit wird in der Einheit A/W
angegeben und beschreibt den Gesamtstrom der pro eingefallender Lichtleistung
flieft. Maximal ist die Empfindlichkeit aller PSDs im Infrarotbereich, mit typischen
Werten von 0,7 A/W. Als Lichtmarker ist es sinnvoll LEDs auszuwéhlen, deren
Wellenlénge im Bereich der maximalen Empfindlichkeit des PSD liegt. Ist E die
Empfindlichkeit und ¢, die einfallende Lichtleistung, so errechnet sich der gesamte
fliefende Signalstrom I:

Iy=¢,-E (5.20)

e Dunkelstrom: Unter dem Dunkelstrom eines PSD- Bausteins versteht man den
Stromflufl bei abgedunkelter Sensorfliche. Der Bereich des maximalen Dunkelstroms
von PSDs liegt zwischen 10 nA und 200 nA. Um die Position eines Lichtpunkts
bestimmen zu konnen, ist eine Lichtleistung notig, bei der der resultierende Strom
grofer ist als der doppelte Dunkelstrom.

e Nichtlinearititen: Am Ubergang von Elektroden zum PSD-Material kommt es
zu Positions-Nichtlinearitdten. Eine Abtastung der Sensorfliche zeigt am Rand lo-
garithmische Verzerrungen der Koordinatenachsen in Richtung der Kanten. Der
mittlere Bereich der aktiven Flidche (ca. 85 %) ist hochgradig linear. Um auch die
Randposition des PSD zur Messung beniitzen zu kénnen benotigt man eine Korrek-
turmatrix.

e Grofle des Lichtpunkts: Solange nur ein Lichtpunkt auf die Sensorfliche des
PSD fillt, werden anhand der Ausgangsstrome die Koordinaten des Schwerpunkts
des Lichtpunktes definiert. Dabei hat die Gréfle des Lichtpunkts keine wesentliche
Bedeutung. Typischer Weise wird in den Datenbléittern die Lichtpunktgrofle auf
ca. 0,04 mm?(~ 100 x 100 Pizel?) limitiert. Wenn ein Teil der Belichtungsfliche
auBerhalb der aktiven Sensorfliche oder in den nichtlinearen Bereich fillt, treten
Fehler bei der Schwerpunktbestimmung auf. Um in einem groflen Bereich der PSD-
Flache den Belichtungsschwerpunkt genau bestimmen zu kénnen, ist es notwendig
die Lichtpunktgrofie zu beschrinken.
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Auswahl des Sensortyps

Nach dem Vergleich der unterschiedlichen Bildsensoren muss abgewogen werden, welche
Sensorart am besten den Anforderungen dieses Projekts entspricht. Aufgrund folgender
Eigenschaften wird ein zweidimensionaler PSD als Positionssensor verwendet:

e Wegfall von zeitkritischer Bildverarbeitung
e bessere zeitliche Auflésung

e bessere oOrtliche Auflosung

Auswahl eines PSD-Typs

Es wurde der Typ S5991 von Hamamatsu [Ham00] ausgewéhlt. Grund dafiir sind zum
einen seine relativ groen Abmessungen der Bildfliche (10210 mm?), die einen geniigend
groflen Blickwinkel der Kamera garantieren. Zum anderen hat er von den PSDs die-
ser Groflenordnung den geringsten Dunkelstrom. Ein weiterer Vorteil ist das gute Orts-
auflosungsvermdogen. Die maximale Empfindlichkeit betréigt 0,6 A/W bei einer Einstrahl-
wellenléinge von 960 nm (Infrarot). Der Spektralbereich erstreckt sich von 320 nm bis 1100
nm. Zwar hat der PSD S5991 im Vergleich zu anderen PSD- Typen keine sehr schnelle
Anstiegszeit. Sie ist aber mit 2us dennoch geniigend klein, um innerhalb von 1/2000 s
125 sequentiell angesteuerte LEDs detektieren zu kénnen.
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Abbildung 5.8.: Spektralbereich des S5991

Anhand der Eigenschaften des ausgewihlten Bildsensors erfolgt nun die Bestimmung der
als Lichtmarker zu verwendenden Leuchtdioden.

Auswahl der Lichtmarker

Um einen hohen Photostrom zu erzielen, miissen Leuchtdioden verwendet werden, die eine
hohe Lichtleistung im Spektralbereich der maximalen Empfindlichkeit des PSD besitzen.
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Der mechanische Aufbau der Leuchtdioden bestimmt eine richtungsabhingige Strahlungs-
intensitdt. Graphisch gezeigt wird dies in den sog. Lichtverteilungskurven, wie zum Bei-
spiel in Abbildung 5.9. Die Funktion beschreibt die relative Lichtstiarke in Abhéngigkeit
vom Abstrahlwinkel. Dieser Winkel wird von dem Bilddetektor und der LED und ihrer
Mittelpunktachse aufgespannt. Steht der Bilddetektor senkrecht zur Mittelpunktachse der
LED, so betriagt der Abstrahlwinkel 0° und die relative Strahlstirke hat den Wert 1. Bei
den meisten Leuchtdioden nimmt die relative Strahlstirke mit zunehmendem Abstrahl-
winkel ab. Bei der Auswahl eines Leuchtdiodentyps muss darauf geachtet werden, dass bei
grofleren Abstrahlwinkeln immer noch geniigend Strahlenleistung auf das Objektiv fillt.
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Abbildung 5.9.: Abstrahlcharakteristik der IR-Diode HSDL 4400

Ein geeigneter Diodentyp, der den Auswahlkriterien entspricht ist die Infrarotdiode HSDL
4400 von Hewlett Packard [HPO1]. Ihre maximale Intensitét liegt im Wellenldngenbereich
von 875 nm. Man erhélt in diesem Wellenlédngenbereich einen hohen Empfindlichkeitswert
von ca. 0,55 A/W. Bei einem Durchflussstrom von 100 mA erzielt dieser Diodentyp
einen maximalen Strahlenfluss von 6 mW/sr. Nach dem Datenblatt betrigt bei einem
Abstrahlwinkel von +£70° der Strahlenfluss immer noch 28% seines Maximums. Dass diese
Werte fiir das Messsystem geeignet sind, zeigen die Berechnungen zur Bestimmung der
optischen Apparatur von Kapitel 5.3.1.

Mit einer Gréfle von 2 x 2 mm? sind diese Leuchtdioden im Vergleich zu anderen LEDs
derselben Lichtleistung sehr klein und deshalb als punktférmige Lichtquelle am besten
geeignet.

5.3. Design des Bewegungs-Messsystems

Das gesamte optische Messsystem besteht aus den in Abbildung 5.10 dargestellt Kompo-
nenten. Der Reihe nach von links nach rechts unterteilt sich das Messystem in folgende
Teilsysteme:

e Zwei Objektive, die die Lichtpunkte der Leuchtdioden auf den Sensorflichen der
PSD abbilden

e Zwei PSDs als Bildsensoren
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Abbildung 5.10.: Schema des optischen Gesamtsystems

e Elektronische Signalvorverarbeitung mit Filterung um die PSD-Ausgangssignale zu
verstidrken, arithmetisch zu verkniipfen und dabei Storsignale herauszufiltern

e A/D-Wandler um die analogen Ausgangssignale in den Rechner einlesen zu kénnen
e Ein Rechner fiir:

— 3D-Rekonstruktion der Position der Lichtmarker;
— Transformation der Positionen in ein einheitliches Weltkoordinatensystem; und

— Berechnungen der anatomischen Abmessungen der Hand.

5.3.1. Planung und Berechnung der optischen Apparatur
Aufbau der optischen Apparatur

Nachdem die Auswahl eines PSD-Typs als Bildsensor erfolgt ist, kénnen aufgrund seiner
Spezifikationen die anderen Komponenten des biokuléren Messsystems abgeleitet werden.
Benotigt wird neben einem Objektiv zunéchst ein optisches Bandpassfilter, das nur im
Frequenzbereich der Infrarotdioden durchldssig ist. Die Linsen des Objektivs bestehen
aus einem infrarotdurchlédssigen Material und sind in einen Wellenldngenbereich um 875
nm optimiert. Filter, Objektiv und PSD sind von einem lichtundurchlissigen Gehéuse
umgeben.

Berechnung der optischen Apparatur

Die Auswahl des Objektivs erfolgt nach folgenden Kriterien:
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Abbildung 5.11.: Aufbau der optischen Apparatur

e Der Durchmesser der kleinsten Blende muss so grof} sein, dass das Objektiv fiir den
PSD geniigend Strahlenleistung der LED durchlésst;

e in einem Abstand von a = 1,5 m von der optischen Hauptebene des Linsensystems
entfernt sollen sich die Dioden innerhalb einer senkrecht zur optischen Achse des
Linsensystems liegenden Kugelfliche bewegen diirfen. Der Radius der Kugelfliche
darf 20 cm betragen. Dieser Bereich muss vollstandig auf den PSD abgebildet wer-
den; und

e durch eine ausreichende Tiefenschéirfe muss gewihrleistet sein, dass die Dioden in
einem Abstand von 1,3 m bis 1,7 m vom Objektiv geniigend scharf abgebildet
werden.

Blendenradius-Berechnung anhand der Strahlenstirke:
Anhand der Angaben zum PSD und zur Infrarotdiode wird berechnet, wie grof die kleinste
Blende des Objektivs sein muss, um geniigend Lichtleistung auf dem Sensor abzubilden.
Als Diode wird die ausgewihlte HSDL 4400 verwendet. Folgende physikalische Angaben
sind fiir die Berechnungen notwendig:

e Empfindlichkeit des PSDs bei A = 875 nm: Epsp = 0,55 A/W

e Einstrahlverluste durch das Objektiv: v =10 %

e Grofle des maximalen Dunkelstroms: Ip,,,, = 50 nA

e Mittlerer Abstand der Diode zu PSD: a = 1,5 m

e Maximale Strahlstirke I, der HSDL 4400 GaAs-Infrarotdiode bei einer Stromauf-
nahme von 150 mA: I, = 6,0-1073 W/sr

e Maximal zugelassener Abstrahlwinkel der LED: & = +70°

e Maximal zugelassene Objektivneigung: & = +20°
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Abbildung 5.12.: Skizze zur Strahlenberechnung nach [Her92]

e Die relative Strahlstirke der Leuchtdioden x in Abhéngigkeit vom Abstrahlwinkel
& ist aus dem Kennfeld aus Abbildung 5.9 ersichtlich: x(& = £70°) = 0, 28

Zunichst wird die einfallende Strahlleistung ¢, auf die Sensorfliche des PSD berechnet.
Aus Abbildung 5.12 ist zu entnehmen, dass die Strahlleistung von der Verkippung der
Diode (Abstrahlwinkel &;), der Verkippung der Kamera (Objektivneigung &) und der
Objektivilache A, abhingig ist.

Zur Berechnung wird zunéchst der Raumwinkel 2 nach folgender Formel definiert:

_ Ay - cos(§y)

a2

Q - [sT] (5.21)

(A2:Objektivildche, Qg: Einheitsraumwinkel)

Der Zusammenhang der Strahlleistung qge, Raumwinkel 2 und der Strahlstirke I, in
Abhéngigkeit vom Abstrahlwinkel &; lautet nach [Her92]:

A~

pe = Le(&1) - 2 (5.22)

Mit Gl. (5.21) eingesetzt in Gl. (5.22) ergibt sich fiir die Strahlleistung:

Qge = Ie(fl) ) 142(;728(52) )

Qo (5.23)
Aus der Aufstellung der physikalischen Grofien (siehe oben) geht hervor, dass im Objektiv
10 % der Strahlenenergie verloren geht. Fiir die tatséichliche auf den PSD-Baustein fallende
Strahlenleistung ¢, bedeutet dies:
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6.=0,9- 1) - 2P g (5.24)

Angenéhert kann man die kugelférmige Oberfliche des zu bestrahlenden Objektivs bei
hinreichend groflem Abstand a und hinreichend kleinem Objektivdurchmesser D als Ebene
annehmen. Der cos(&;) beriicksichtigt dabei, dass bei einer Neigung des Objektiv nicht ein
Lichtkegel mit der vollen Grofle der kleinsten Blende durch das Linsensystem eindringt.

Berechnet wird diese Kreisfliche mit der Formel:

Ay=R*-7 (5.25)

Lost man nach dem Blendenradius R auf, ergibt sich daraus folgende Formel:

= Pe .
e \/W 0,9 I(&1) - Qg - cos (&) @ (5.26)

Um den fiir das System kleinstmdglichen Objektivdurchmesser auszurechnen, gehen man
von den ungiinstigsten Randbedingungen aus. Fiir die Berechnung werden die grofiten
geforderten Abstrahl- und Objektivneigungswinkel & und &, festgelegt. Zusétzlich geht
man davon aus, dass zur eindeutigen Detektion eines Lichtpunktes auf dem PSD mindes-
tens ein Ausgangsstrom in Héhe des doppelten Dunkelstroms Ip,q, erzeugt werden muss.
Der PSD muss bei einem Abstrahlwinkel von & = +70° die Leuchtdiode noch erfassen
kénnen. Aus Abbildung 5.9 ist im Grenzbereich eine relative Strahlstirke von y = 0,28
ablesbar.

Die Abstrahlstirke im Bereich von & = £70° ist somit:

I.(£70°) = X - Lemaa (5.27)

Ferner ist noch ein maximaler Neigungswinkel von & = 20° zu beriicksichtigen.

Um einen Ausgangstrom des PSD in Hohe des doppelten Dunkelstroms zu erreichen muss
nach Gl. (5.20) eine Strahlleistung folgender GréBenordnung durch das Objektiv fallen:

(b _2_1Dmaw
e =

5= 18,18 1078w (5.28)

Der dafiir benotigte Blendendurchmesser D betriagt daher:

18,18 - 10-5W
D=2-R=2. ! 1,5m=1,9 5.29
\/7r-0,9-0,28-6-10—3W-cos(200) o e (5.29)

Die kleinste Blende des auszuw#hlenden Objektivs muss also mindestens einen Durch-
messer von 1,9 cm haben.
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Brennweitenbestimmung anhand des Blickwinkels der Kamera

In der folgenden Berechnung wird durch geeignete Wahl der bildseitigen Brennweite f’
gewahrleistet, dass der gesamte Bereich in dem sich die Infrarotdioden authalten diirfen,
auf den PSD- Bildbereich abgebildet wird (siehe Abbildung 5.13).

Hauptebene

Abbildung 5.13.: Prinzip der Abbildung eines Gegenstands an einer diinnen Linse

Ersetzt man das Linsensystem des Objektivs durch eine einzelne diinne Linse, so besteht
zwischen Gegenstandsweite a und Bildweite a' folgende Beziehung:

1 1 1

Aus Gl (5.30), der ObjektgroBe y und Bildgréfie y’erhilt man fiir die Brennweite f':

! a- yl
= 5.31
== (531)

In der Optik bekommen dabei Strecken parallel zur optischen Achse, die sich auf der linken
Halbebene befinden, negatives Vorzeichen, ebenso wie Parallelen zur Halbebene unterhalb
der optischen Achse. Die Leuchtdioden diirfen sich innerhalb einer Kugel mit einem Radius
von 20 ¢m um den Abstand a = 1,5 m bewegen. Dieser Bereich soll vollstindig auf die
Sensorfliche abgebildet werden. Also betrdgt der maximale Objektradius y = 20 cm.
Verlduft die optische Achse durch den Mittelpunkt der PSD-Fliche, so muss y auf die
Bildhohe y' abgebildet werden, die maximal der Hélfte der Abmessung des PSD entspricht.
Bei dem PSD-Typ S5991 ist somit ¢y’ = 0,5 ¢cm. Da aber der lineare Teil des S5991
innerhalb von 80% der aktiven Sensorfliche liegt, darf 3’ den Wert von 0,4 c¢m nicht
iiberschreitet. Nach Einsetzen von ¢ = 1,5 m, y = 20 cm und 3’ = 0,4 c¢cm in Gl. (5.31)
ergibt sich eine maximale bildseitige Brennweite von:

—150¢m - (=0, 4em)
20cm + 0,4cm

= =29,4 cm (5.32)
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Nach Umformung von Gl (??) und Auflésen nach a' erhilt man fiir die Bildweite einen
Betrag von: a’ = 30,0 mm

Es sei noch erwéhnt, dass in der strahlenoptischen Berechnung von Kapitel 5.4.2 ein maxi-
maler Neigungswinkel des Objektivs von 20° beriicksichtigt wurde, obwohl der Blickwinkel
der Kamera durch den arctan % beschrieben wird und somit 7, 5° betréigt. Daraus entsteht
ein Vorteil, denn mit der Wahl des gréfleren Winkels bei der strahlenoptischen Berech-
nung wird ein strengeres Auswahlkriterium zur Bestimmung des kleinsten Blendenradius
gewidhlt. Damit sind im Kamerasystem zusétzliche Leistungsreserven enthalten.

Tiefenschirfenberechnung:

Bei zweidimensionalen PSD hat die Gréfle des Lichtpunkts im Allgemeinen keinen Ein-
fluss auf die Genauigkeit der Berechnung des Leistungsschwerpunkts. Fillt aber ein grofler
Teil des Lichtpunktes auflerhalb der PSD-Fléche oder in den nichtlinearen Teil der PSD-
Flédche, so treten Fehler in der Schwerpunktberechnung auf. Will man auch am Rand
des linearen Bereichs die Positionen der einzelnen Dioden hinreichend genau bestimmen
koénnen, so sollte der Durchmesser des Lichtpunktes auf der aktiven Fliche eine bestimmte
Grofle u nicht iiberschreiten. Der Hersteller des S5991 rit zu einem maximalen Durch-
messer von 4 = 0,2 mm.

Objektebene Bildebene

optische Hauptebene

Abbildung 5.14.: Tiefenschirfenberechnung bei der Kamera nach [Her92]

In diesem Zusammenhang ist der Tiefenschirfenbereich zu beachten. Er gibt an wie weit
man das Messobjekt von der Objektebene aus zum Objektiv hin ndhern, bzw. von ihm
entfernen darf, ohne dass dabei der Bildpunkt u gréfler als 0,2 mm wird. Der Abstand a
von der Objektivebene zur Hauptebene des Linsensystems betrégt dabei nach den Anga-
ben von Kapitel 5.3.1, 1,5 m. Mit a; bezeichnet man den gr68tmdoglichen Abstand von
Objekt zur optischen Hauptebene, mit a, den kleinstmoglichen. Geméfl den Anforderun-
gen fiir den erwiinschten Messbereich betrigt a, — a = a, — a = 20 cm. Von grofler
Bedeutung ist dabei der Kehrwert der relativen Offnung, die Blendenzahl k. Sie wird mit
folgender Formel bestimmt:

_I
D

Dabei ist f’ die Bildbrennweite und D die kleinste Blendentffnung. Beides wurde bereits
in den vorherigen Kapiteln berechnet. Setzt man diese Werte in die Gl. (5.33) ein so erhélt

2 (5.33)
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man eine Blendenzahl von £ = 1,55 . Fiir Standardobjektive sind die Blendenzahlen nach
DIN 4522 genormt. Der néchste DIN-Wert ist bei £ = 1,4 . Fiir f' = 2,94 cm ist nach
Gl. (5.33) einen Blendendurchmesser von D = 2,1 cm zu wihlen. Die Formeln fiir die
Grenzwerte lauten:

a- f/2
WP u ke (at ) (534
a - f12
= 5.35
o P+u-k-(a+f") (5.35)
Mit Einsetzen der Werte in Gl. (5.34) und GI. (5.35) ergibt sich fiir a, und a:
—1 - (2,94 2
ay = 50 em - (2,94 em) = —101,57 cm (5.36)
(2,94 em)? — 0,02 em - 1,4 - (=150 + 2,94 ¢m)
—150 (2,94 2
ap = cm - (2,94 em) — —286,73 cm (5.37)

(2,94 ecm)? +0,02 cm - 1,4 - (=150 4 2,94 cm)

Mit |ap — a| = 136,73 ¢m und |a — a,| = 48,43 cm ist der gewiinschte Messbereich mit
grofler Reserve gewéhrleistet.

Auswahl des optischen Filters

Der Durchlassbereich des optischen Filters orientiert sich an der Abstrahlfrequenz der
ausgewahlten Leuchtdioden. Es soll ein optischer Bandpass im Infrarotbereich sein, dessen
mittlere Durchgangswellenldnge bei 875 nm liegt.

Zusammenfassung der optischen Berechnung

Geméfl den Berechnungen der letzten Kapitel ist, um den geforderten Messbereich des
Systems erfassen zu kénnen, ein Objektiv von 2,94 cm bildseitiger Brennweite und einer
Offnung der kleinsten Blende von mindestens 1,9 ¢m nétig. Damit man auf standardisierte
Objektive mit Blendenfaktor & = 1, 4 zuriickgreifen kann, ist eine Blenden6ffnung von 2, 1
cm zu wahlen.

5.4. Elektronische Signalverarbeitung

Zur Rekonstruktion der LED-Positionen wurde ein Konzept fiir die Signalverarbeitung
nach folgenden Kriterien erstellt:
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e Die Positionsbestimmung der Lichtpunktschwerpunkte erfolgt durch die arithmeti-
sche Verkniipfung der Ausgangsstrome nach Gl. (5.16) und Gl. (5.17) (siehe Ka-
pitel 5.2.2). Die Addition und Subtraktion wird durch eine elektronische (analoge)
Schaltung zur Signalvorverarbeitung ausgefithrt. Nach einer anschlieflenden A /D-
Wandlung werden die vorverarbeiteten Werte in einem Rechner iibertragen und die
Multiplikationen und Divisionen numerisch durchgefiihrt.

e Zur Signalvorverarbeitung ist eine Filterung notwendig, die sowohl das optische
Hintergrundrauschen als auch das thermische Eigenrauschen des Bildsensors und
der anderen verwendeten elektronischen Bauelemente unterdriickt.

e Zusitzlich miissen die PSD-Ausgangsstrome iiber einen I/U-Konverter fiir eine A /D-
Wandlung in Ausgangsspannungen umgewandelt werden.

Fiir eine elektronische Realisierung der Signalverarbeitung stehen dabei zwei unterschied-
liche Konzepte zu Verfiigung:

e das Gleichlichtprinzip

e das Wechsellichtprinzip

5.4.1. Ansatz nach Gleichlicht-Verfahren

Eine einfache Mdglichkeit ist die Verwendung des Verfahrens einer Gleichlichtschaltung
nach [Ham01]. Die Ausgangsstrome werden dazu mit einer Analogschaltung in Spannun-
gen umgewandelt. Ein Tiefpass ddmpft dabei die durch das Hintergrundrauschen verur-
sachten Wechselstrome. Die Ausgangsspannungswerte werden entsprechend den Rechen-
vorschriften von Kapitel 5.2.2 verkniipft. AnschlieBend werden sie synchron mit dem Ein-
schalttakt der LEDs abgetastet und iiber einen A/D-Wandler in den Rechner eingelesen.

— >

‘Y1+Y2% ‘ Y1-Y2 ‘H(w-vz)

> ¥ ¥ (Y1+Y2) |
TP ’
Y-Ausgang
(X1- X2)
(X1+X2)
X-Ausgang

PSD Vorverstirker Addierer Subtrahierer Dividierer
+ Filter

Abbildung 5.15.: Prinzip der Gleichlichtmessung mit einem PSD nach [Ham01]
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Im Rechner erfolgt numerisch die 3D-Rekonstruktion. Das Prinzip der Gleichlichtschal-
tung wurde in einem Messaufbau realisiert (siche Abbildung 5.15) .

Die Messungen mit diesem System ergaben unbefriedigende Ergebnisse. Diese sind auf
folgende Ursachen zuriickzufiihren sind:

e Streulicht: Trotz des optischen Bandpassfilters streut die Umgebung zusétzliches
Licht zu den Dioden auf die Sensorfliche. Dadurch entstehen Stréme (I..I4) iiber
den PSD, die nicht mit einer Lichtmarkerposition korreliert sind.

e Wechselstromlichtquellen: dem Hintergrundrauschen durch das Streulicht ist eine
zusétzliche Frequenz von 50 Hz iiberlagert, die durch die Wechselstrom betriebene
Innenraumbeleuchtung zustande kommt.

Um die Einwirkung dieser Stérungen zu unterdriicken, musste ein neues Verfahren entwi-
ckelt werden.

5.4.2. Ansatz nach Wechsellicht-Verfahren

Das verbesserte Verfahren zur Positionsdetektion nach dem Prinzip der Wechsellichtver-
arbeitung ist in Abbildung 5.16 wiedergegeben.

I
BP
I YAY, | Y-Y, LYY,
4 { Al 1t ) Y, +Y,
BP
A
BP| l l
XX, 5 | XX, — X-X,
—
X1+X2
| A
‘ BP
PSD I/U-Wandlung analoge Gleichstrom- Rechner
+ Bandsperre Verkniipfung restaurator

Abbildung 5.16.: Prinzip des Wechsellichtverfahrens

Da man die Ansteuerungsfrequenz der Leuchtdioden kennt, wird in diesem Prinzip mit
einem Schmalbandfilter das Messsignal gefiltert und anschlieBend mit einem sog. Gleich-
stromrestaurator rekonstruiert. Zur Filterung verwendet man einen Bandpass mit der
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Mittelfrequenz der Diodenansteuerungsfrequenz. Das hat den Vorteil, dass auch nieder-
frequente Storsignale (z.B. 50 Hz) herausgefiltert werden. Damit entsteht ein wesent-
lich verbessertes Signal-Rausch-Verhiltnis. Addition und Subtraktion erfolgen weiterhin
elektronisch. Zur Rekonstruktion der Sensorsignale wird zusétzlich eine zweifache Signal-
abtastung in einem analogen Gleichstromrestaurator synchron zum Aus-Ein-Takt der
LEDs durchgefiihrt. Die erste Abtastung erfolgt wihrend der An-Phase einer LED zum
Zeitpunkt T} (siehe Abbildung 5.17). Dieser Wert wird gehalten, bis eine zweite Abtas-
tung zum Zeitpunkt 75 wihrend der Aus-Phase derselben LED erfolgt. Beide Abtast-
werte werden anschlieend voneinander subtrahiert. Auf diese Weise werden Offsetgréfien
(z.B. Streulicht) eliminiert. Aufgrund der vorangehenden Bandpass-Filterung variieren
die Offsetgroflen zwischen den Abtastungen des Gleichspannungsrestaurators unwesent-
lich. Damit auch die durch die Filterung verursachten Anstiegs- und Einschwingzeiten
nicht stéren, miissen die Abtastungen immer im selben zeitlichen Abstand erfolgen.

t

N, I//

f

Diodentakt

v

PSD-Signal

Abbildung 5.17.: Abtastung bei der Gleichstromrestauration

S/H |A/D- X
Wand-
ler

Is I

Abbildung 5.18.: Gleichstromrestaurator

SH |

In Abbildung 5.18 ist der neu entwickelte Losungsansatz fiir den Gleichstromrestaurator
gezeigt. Die erste Abtastung erfolgt mit einem separaten, analogen Sample and Hold-
Glied. Ein analoger Subtrahierer zieht den abgespeicherten Abtastwert von dem aktuellen
Messwert ab. Die zweite Abtastung erfolgt im Sample and Hold-Glied des A /D-Wandlers.
Die Differenz wird somit direkt digitalisiert und eingelesen. Zur weiteren Verarbeitung
werden die Digitalwerte an einem Signalprozessor iibergeben.
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Durch das wesentlich bessere Signal/Rauschverhiltnis ist es sogar moglich, auch Leuchtdi-
oden die im Frequenzbereich mit geringerer PSD- Empfindlichkeit liegen, zu erfassen. Im
Versuch wurde gezeigt, dass sogar Lichtmarker die im sichtbaren Bereich arbeiten, erfasst
werden konnen. Nachteile des Wechsellicht-Verfahrens sind der wesentlich gréflere schal-
tungstechnische Aufwand und die zusédtzlichen Laufzeitverzogerungen bei der zweifachen
Abtastung.

5.5. Digitale Signalverarbeitung

Die elektronisch vorverarbeiteten Signale werden nach der Abtastung und der A/D-
Wandlung an einen Signalprozessor iibergeben. Folgende Aufgaben miissen numerisch
durchgefiihrt werden:

e 3D-Rekonstruktion der Ausgangswerte beider Kameras

e Transformation der Bildpunkte von einem Kamerasystem in ein Weltkoordinaten-
System

e Anatomische Finger und Hand Vermessung anhand der berechneten Leuchtdioden-
positionen

5.5.1. 3D-Koordinatenrekonstruktion
Methode der Triangulation

Mit Hilfe der Optik wird das Licht einer LED auf die Sensorflichen der zweidimensionalen
PSD abgebildet. Durch die Signalverarbeitung der Ausgangswerte des Bildsensors wird
die z- und die y-Koordinate des Lichtpunktes im Koordinatensystem der Kamera erfasst.
In diesem Abschnitt wird die dreidimensionale rekonstruktion der 3D-Raumkoordinaten
des Lichtpunktes erldutert.

Dazu sind die Sensorinformationen von mindestens zwei Kamerasystemen notwendig. In
jeder Kamera ¢ wird ein Koordinatensystem K+ definiert. Dabei ist O; die Koordinate
des Ursprungs von Ki. Die x- und y-Achse wird entsprechend der Spezifikation des PSD
innerhalb der Sensorflichen-Ebene festgelegt. Die z-Achse steht senkrecht auf der Sensor-
fliche und bildet mit den beiden anderen Achsen ein Rechtssystem. Die Messwerte aus den
Kameras beziehen sich auf das jeweilige Kamerakoordinatensystem Ki. Fiir die Berech-
nung wird die Darstellung von Koordinaten in ein gemeinsamen Weltkoordinatensystem
W benétigt. Hierzu miissen Koordinatentransformationen von Ki — W durchgefiihrt
werden, die in Kapitel 5.5.1 erldutert werden. Im folgenden wird angenommen, das alle
Angaben bereits im Weltkoordinatensystem W angegeben sind. Zur Vereinfachung wird
deshalb zunichst auf eine Indizierung der Angaben mit einem Koordinatensystem-Prifix
W verzichtet.

Die gesuchten Raumkoordinaten werden iiber einen 3D-Triangulationsalgorithmus berech-
net [Sch00]. Eine LED wird in Kamera 1 auf den Bildpunkt P; bzw. in Kamera 2 auf den



5. Entwicklung des Sensorsystems 72

Hauptebene

LED - Lichtmarker

A
WZ
Kamera 1
p/
Kamera 2 r €
\ P ] ;
v €, Py . !
pln
. r
P d
oA P N
H 7wy

Abbildung 5.20.: Schema der Triangulation

Bildpunkt P, abgebildet (sieche Abbildung 5.19). Die Bildpunkte P;, P, und die Vektoren
01,09 zu den Schnittpunkten der Hauptebene mit den optischen Achsen der Kameras 1
und 2 definieren die Richtung der Einheitsvektoren €; bzw. €5. Diese Einheitsvektoren de-
finieren zwei Geraden, die jeweils in die Richtung des Lichtmarkers zeigen. Beide Geraden
schneiden sich theoretisch im Ort des Lichtmarkers. Durch Ungenauigkeiten der Optik,
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Verzerrungen der Sensoroberfliche und endlicher Prézision der Kamerapositionen liegen
die beiden Geraden i.d.R. windschief zueinander.

An Stelle des Schnittpunkts wird deshalb der geringste Abstand beider Geraden zueinan-
der berechnet. Die Verbindungsnormale 7 ist dabei die kiirzeste Verbindung der beiden
Geraden. Der Ort des Lichtmarkers P wird auf die Position in der Mitte der Normale 7
festgelegt (siehe Abbildung 5.20). Die Vektoren 77 und 73 entstehen durch Verlingerung
von €7 bzw. €3 und zeigen auf die beiden Fuflpunkte von 7i. Die Stereobasis 7 wird als der
Vektor definiert, den die Bildpunkte P, und P, aufspannen. Aus 7 und die Einheitsvek-
toren €1 und e5 wird die Normale 77 berechnet.

Die Normale 7 wird aus einer Vektoraddition von 77, ¥ und 75 ermittelt:

=7 — (F+73) (5.38)
Der kleinste Abstand von 77 kann durch die gemeinsame Normale der beiden Halbgeraden

mit Hilfe der Methode der kleinsten Quadrate berechnet werden. Daraus ergibt sich fiir
den kleinsten Abstand von 77 zu 75 (siehe auch [Sch00)):

T .

St

) (5.39)

ming 5 = ||7]]> = ming (7

Die Vektoren 77 und 73 entstehen durch Skalierung der Einheitsvektoren € und €3 mit
710 bZW. T9q:

7 =71 - € (5.40)

T2 =Ta * €3 (5.41)
Man definiert das Giitekriterium S zu:

S=i"-i (5.42)

Entsprechend der Methode der kleinsten Quadrate wird das Giitekriterium S nach den
gesuchten Parametern abgeleitet [Sch90a]:

ds

— 4
i (5.43)
ds
7 = .44
dTQ() 0 (5 )

Durch Auflésen der Gl. (5.43) und GI. (5.44) nach 719 und 799 und Einsetzen von Gl. (5.44)
in Gl. (5.43) erhélt man fiir die beiden Paramerer r1y und r50:
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Ti0 = = . (545)
1-— ( 1T . 62)2
i) (@" ) - @77
To0 = Y (546)
1-— ( 1 62)
el, €2, T
Mitei=| el, |,&2=1| €2, | und 7= | r, |, ergeben sich rip und ryy zu:
el, e2, T,

elyry +elyry +el,r, — (elze2, + elye2, + el,e2,) - (e2,r, + €21y + €2,7,)
1 — (elze2, + elye2, + el,e2,)?

T =

(5.47)

(ely- €2, +ely-e2,+el,-e2,) (elg-rp+ely-ry+el, -r,) — (e2p-rp+ €2y -7y +€2,-7,)

20 = 1— (el €2, +el, - €2, +el, - €2,)2

(5.48)

Der Vektor pi,, wird von dem Bildpunkt P; und von der Normalenmitte P aufgespannt.
Er wird wie folgt berechnet:

—

1 — — —
Din = 5(7“1061 + 7'+ T90€3) (5.49)

Damit erhilt man fiir die Position P der zu erfassenden LED:

P = pi + pin (5.50)

wobei p; der Koordinatenvektor des Bildpunktes P; im gemeinsamen Weltkoordinaten-
system W ist.

Transformation in ein Weltkoordinatensystem

Wie schon in Kapitel 5.5.1 erwdhnt, erfordert das Verfahren der Triangulation, dass die
Bildpunkte beider Kamerasysteme in ein einziges, gemeinsames Weltkoordinatensystem
W transformiert werden. Das Weltkoordinatensystem W bildet ein Rechtssystem und
kann beliebig im Raum festgelegt werden. In jeder Kamera ¢ wird ein Koordinatensystem
K1 definiert. Dabei ist O; die Koordinate des Ursprungs von K3i. Die x- und y-Achse
wird entsprechend der Spezifikation des PSD innerhalb der Sensorflichen-Ebene festge-
legt. Die z-Achse steht senkrecht auf der Sensorfliche und bildet mit den beiden anderen
Achsen ein Rechtssystem. Fiir die weitere Schreibweise wird das Bezugskoordinatensys-
tem einer Koordinate als Préfix vor den jeweiligen Wert geschrieben. Um einen Punkt
aus Kamera ¢ in das Weltkoordinatensystem W zu transformieren, ben6tigt man die Ver-
schiebung des PSD-Nullpunkts 1 p; vom Koordinatensystem Ki der Kamera i gegeniiber
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dem Weltkoordinatensystem und die Parameter der Verdrehung beider Systeme zueinan-
der [Bre89]. Als Darstellung eines Vektor in Weltkoordinaten wird y 7 festgelegt, und g;p
fir die Darstellung im Kamerasystem Ki . Aufilerdem sei "V Ag; die Matrix, welche die
Verdrehung des Kamerasystems K1 gegeniiber dem Weltsystem festlegt, sowie die Matrix
Ki Ay die Verdrehung von Weltsystem zur Kamera i. Die Transformation des Vektors g;p
im Kamerasystem K17 in das Weltkoordinatensystem W ist wie folgt definiert :

wP =w Poi + Aximw ki P (5.51)

Dabei beschreibt 5o, die Translation des Koordinatensystems Ki zu W und W Ag; die
Rotation von K7 in W. Es besteht folgender Zusammenhang zwischen Hin- und Riick-
transformation:

T T
Aweski = Agiws Aximsw = Ay ki (5.52)
ZW
1Zk
PSD_~
T v
P “
X
k Yw
X

W

Abbildung 5.21.: Lage von Kamera- und Weltkoordinatensystem zueinander

Die gesamte Drehmatrix ergibt sich aus der Reihenfolge der Verdrehungen der drei Koor-
dinatenebenen um die dazu orthogonalen Achsen. In Abbildung 5.22 ist die Drehung mit
Winkel « um die z-Achse abgebildet.

Fiir die Drehung um die z-Achse um dem Winkel o, lisst sich das Weltkoordinatensystem
durch die Matrix A, in das Kamerakoordinatensystem transformieren:

1 0 0
Ay=1| 0 cosa sina (5.53)
0 —sina cosa

Nach demselben Prinzip ergibt sich nach [Mey90] fiir die Abbildungsmatrizen bei Drehung
um die y-Achse mit Winkel 5 und bei Drehung um die z-Achse mit Winkel +:
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Abbildung 5.22.: Elementardrehung um x-Achse

cosB 0 —sinf

Ag=| 0 1 0 (5.54)
sing 0 cospf
und
cosy siny 0
A, = | —siny cosy 0 (5.55)
0 0 1

Die Gesamtmatrix Ay, g; kann bei Kenntnis der Winkel o, § und 7 durch Elementardre-
hungen zusammengesetzt werden. Ist eine Reihenfolge der Drehungen gewihlt, so liegen
die Drehparameter fest. Die Reihenfolge der Drehungen muss wéihrend der Beschreibung
beibehalten werden. Sie ist nicht kommutativ [Bre89].

Durch aufeinander folgende Elementardrehungen wird das Kamerakoordinatensystem in
das Weltsystem gedreht. Als Reihenfolge der Elementardrehungen wurde die Kardan-
Abfolge ausgewihlt, d.h. es wird der Reihe nach um die z-, y- und dann um die z-
Achse gedreht der entstehenden “Zwischen”-Systeme gedreht. Die Matrizen miissen dazu
vormultipliziert werden.

Damit ergibt sich fiir Ay, g;:

AWD—)Ki - A,y - Aﬂ - Aa (556)

Fiir die Transformationsmatrix von Kamera- in das Weltkoordinatensystem A ;. ,i ergibt
sich aus Gl. (5.52):

Agisw = ATATAT = A, AgA, (5.57)

Die Multiplikation der Elementarmatrizen in Weltkoordinaten verlduft, wenn man beriick-
sichtigt in welcher Reihenfolge gedreht wurde, von links nach rechts. Nach [Sch00] ergibt
sich aus Sicht des Weltkoordinatensystems die Transformationsmatrix aus der Verkettung
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von Elementardrehungen des momentanen Kamerasystems um die Achsen des momenta-
nen Kamerasystems. Ausmultipliziert ergibt sich schliellich fiir die Transformationsma-
trix:

cos [ cosy —cos Bsinvy sin 3
Agow = | cosasiny + sinasin fcosy cosacosy —sinasin fsiny —sinacos
sinasiny — cosasin fcosy sinacosy + cosasin fsiny  cos acos 3

(5.58)

Mit der Kenntnis der Lage der Urspriinge der Kamerakoordinatensysteme in Weltkoor-
dinaten und der Reihenfolge der Drehungen und Gréfle der Verdrehungswinkel der Ka-
merasysteme um die momentanen Achsen werden nach Gl. (5.51) und Gl. (5.58) die
Koordinaten der Kamerasysteme in ein Weltkoordinatensystem transformiert.

Zusammenfassung des 3D-Rekonstruktionsverfahrens

In Kapitel 5.4 und Kapitel 5.5 wird die Gewinnung der dreidimensionalen Leuchtdioden-
koordinaten beschrieben. Die rdumliche Anordnung der Kamerasysteme ist bekannt. Bei
einem biokuldren System sind damit ,,01, ,O2 (Koordinatenursprung von Kamera System
1 und 2 in Weltkoordinaten), Ax1w, Axow (Verdrehung der Koordinatensysteme)

und die Vektoren 67, 0, zu den Schnittpunkten der Hauptebene mit den optischen Achsen
gegeben. Als Messwerte stehen die Projektionspunkte xqP;, xoP» der LED in Kamera-
koordinaten K1 und K2 zur Verfiigung. In einem online Verfahren miissen periodisch
folgende berechnungen durchgefiihrt werden:

e Ermittlung der Bildpunkte yp; wps durch Transformation x;P; und goP> nach
Gl (5.51)

e Berechnung der Vektoren ,,é; und € nach Gl. (5.51) mit
wei =w Pi + Axisw (ki0i —xi F)-

e Berechnung der Betrige der Normalenschnittpunkte 19 und 799 nach Gl. (5.47) und
Gl. (5.48)

e Berechnung von wpi, oder wps, nach Gl. (5.49)

e Berechnung der Position der LED in Weltkoordinatenvon P nach Gl. (5.50)

5.5.2. Ansteuerung der Lichtmarker

Neben den Berechnungen aus den PSD-Daten, iibernimmt der Microcontroler auch steue-
rungstechnische Aufgaben. Der Grund dafiir ist dass alle durch den PSD zu erfassen-
den Dioden sequentiell angesteuert werden miissen. Gleichzeitig mit dem Ansteuern einer
LED, wird der resultierenden PSD-Wert eingelesen. Es gibt dazu zwei Moglichkeiten:
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e Die Triggerung der LEDs und die Synchronisation mit den einzulesenden PSD-
Werten erfolgt iiber den Microcontroler. Dazu ist ein Zeit-Controling {iber den Pro-
zessor notwendig. Der Nachteil dabei ist, dass der Prozessor zusétzlich belastet wird.

e Die Triggerung der LEDs erfolgt iiber einen externen Zeitgeber. Zur Synchronisa-
tion mit dem Einlesen der PSD-Werte ist iiber eine elektronische Verschaltung ein
Hardware-Interrupt auszulosen. Das bedeutet zusétzlich einen grofleren schaltungs-
technischen Aufwand, erspart aber Rechenzeit.

Da innerhalb 1/2000 Sekunde die Positionen aller zu erfassenden LEDs eingelesen werden,
ist das Verfahren zeitkritisch. Es wurde deshalb die zweite Moglichkeit realisiert.

5.6. Anatomische Vermessung der menschlichen Hand

Bisher wurde nur die Positionsbestimmung der einzelnen LED-Lichtmarker geschildert.
Anhand der Leuchtdioden als Marker sollen anatomisch wichtige Merkmale und die Stel-
lung der Finger-Segmente (-Glieder) einer menschliche Hand erfasst werden kénnen. Es
muss gekldrt werden, welche Regionen der Hand fiir die Greifbewegung besonders rele-
vant sind und deshalb mit Markern gekennzeichnet werden. Auflerdem ist fiir die weitere
Bestimmung des Messsystems die bendtigte Anzahl der LED- Marker wichtig. Bei der
Magnetstimulation soll eine Greifbewegung induziert werden, bei der durch Daumen und
Zeigefinger mit dem sog. Prizisionsgriff ein Objekt aufgenommen wird. Dabei miissen die
Finger-Segmente mit einer geniigenden Anzahl von Leuchtdioden markiert werden. Um
aus der Position der Lichtmarker auf die relevanten anatomischen Eigenschaften wie Fin-
gergelenkswinkel und Finger-Segmentlinge schlieen zu kénnen, muss durch die Marker
eines Fingersegments, jeweils eine Gerade aufgespannt werden koénnen. Dazu sind jeweils
zwei Marker pro Finger-Segment von Daumen- und Zeigefinger notwendig (siehe Abbil-
dung 5.25). Um eine schnelle Befestigung zu erméglichen, werden die LEDs an einen
diinnen Handschuh angebracht, der iiber die Hand gezogen wird. Es kann dabei vorkom-
men, dass der Handschuh in Fingerstreckrichtung verrutscht. Damit &ndert sich aber nur
die relative Lage der Dioden zueinander, nicht aber die Richtung der iiber die Marker
eines Finger-Segments aufgespannten Gerade. Die Anzahl, der zur Markierung der Hand
benotigten Marker ergibt sich wie folgt (siehe Abbildung 5.23 und Abbildung 5.24):

Der Zeigerfinger hat drei bewegliche Segmente. Er bendtigt somit sechs Marker (zwei pro
Finger-Segment). Zur Bestimmung des Winkels im ersten Fingergelenk sind zusitzlich
zwei Marker auf dem Handriicken zu beriicksichtigen. Der Daumen bendtigt fiir seine
zwei Fingersegmente insgesamt vier Marker. Weiter miissen, um das Daumensattelgelenk
zu bestimmen, noch zwei LEDs auf seinen Mittelhandknochen gesetzt werden. Die restli-
chen drei Finger werden nur mit jeweils zwei Dioden gekennzeichnet. Fiir die Aufspannung
eines Bezugssystems werden drei Leuchtdioden auf dem Unterarm befestigt. Eine LED be-
schreibt damit den Koordinatenursprung und spannt mit den zwei anderen, jeweils einen
Koordinatenvektor auf. Der dritte Koordinatenvektor ergibt sich aus dem Kreuzprodukt
der anderen beiden Vektoren. Vier Lichtmarker kénnen dabei zur Positionierung der vier
Stimulationsspulen verwendet werden. Die Positionierung der Spulen, ist vom Patienten
abhéngig und muss durch Messergebnisse herausgefunden und abgespeichert werden. Auf
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Referenzsystem

Spulenmarker

Finger-
Handmarker

Abbildung 5.23.: Verteilung der LEDs auf der menschlichen Hand

jeder der vier Spulen ist ein Lichtmarker angebracht. Vor der Stimulation kann man mit
Hilfe des Messsystems, die Spulen zu den abgespeicherten Werten navigieren und dort
befestigen. Wéhrend der periodischen Messung der Handposition kénnen dabei Verschie-
bungen der Spulenposition gemessen werden. Uberschreiten die Verschiebungen eine ge-
wisse Toleranzgrenze, so kann das Stimulationsprogramm unterbrochen werden. Mit drei
weiteren Lichtmarkern wird ein zu greifendes Objekt zu markiert (siehe Abbildung 5.24).
Die Gesamtzahl der bendtigten Lichtmarker betrdgt damit 30. In den Vorgaben wurde
festgelegt, dass 2000 Handpositionen pro Sekunde erfasst werden miissen. Bei 30 Dioden
betrdgt damit die Ansteuerungsfrequenz der Lichtmarker 60 kHz. Die Anbringung der
Marker an die Hand wird in Abbildung 5.23 und Abbildung 5.24 gezeigt.

Gelenkswinkel

Referenzsystem

Greifobjekt

Abbildung 5.24.: Seitenansicht der markierten Hand [Lan59]

Es soll nun ein Modell zur Berechnung der Gelenkwinkel und der Fingersegmentléingen
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beschrieben werden. Der Segmentwinkel wird wie folgt berechnet:

Die zwei LEDs des jeweiligen Segmentes bilden eine Gerade. Der Winkel zwischen den
anliegenden Segmenten kann im Idealfall als Schnittwinkel der Geraden errechnet wer-
den (siehe Abbildung 5.25). In der Praxis stehen die angrenzenden Geraden windschief
zueinander und miissen iiber den Winkel zweier windschiefer Geraden berechnet werden.
Der Scheitelpunkt dieses Winkels wird nach dem Prinzip von Kapitel 5.5.1 errechnet. Zur
Bestimmung der jeweiligen Segmentgrofle miissen die Daten aus vergangenen Positionen
abgespeichert werden.

Abbildung 5.25.: Finger - Schema mit Lichtmarkern; Berechnung der Segmentwinkel; je zwei
Lichtmarker auf einem Segment definieren eine Gerade. Die Schnittwinkel
dieser Geraden entsprechen den Segmentwinkeln

Abbildung 5.26.: Berechnung der SegmentgroBe iiber die Ermittlung von R2 und R3 iiber
Schnittpunkte der Winkelhalbierenden der Segmentgeradenschnitte

Abbildung 5.26 zeigt eine Skizze, in der die Position der Drehpunkte R, und R3 aus nur
zwei gemessenen Fingerpositionen berechnet wird:

Die Fingerpositionen sind gestrichelt ('), und schwarz (") markiert. Die Winkelhalbierende
der Geradenschnitte, die durch die Lichtmarker definiert sind, geht durch den Drehpunkt.
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Aus mindestens zwei verschiedenen Fingerpositionen lésst sich der Drehpunkt iiber den
Schnitt der Winkelhalbierenden konstruieren. Wenn beide an ein Segment angrenzenden
Drehpunkte bekannt sind, so sind sowohl die Segmentléinge als auch die Segmentdicke be-
kannt. Probleme bestehen bei der Bestimmung der Linge des letzten Finger-Segments, da
dieses bekanntlich nicht mit einem Gelenk endet. Deshalb wird die Fingerkuppe mit einer
LED markiert und somit ein Referenzpunkt geschaffen. Bei mehr als zwei zugrundelie-
genden Fingerpositionen ist das Gleichungssystem iiberbestimmt. In der Realisierung des
Verfahrens werden die Drehpunkte und Segmentldngen iiber die Methode der kleinsten
Quadrate berechnet. Es werden dabei gemessene Positionen so lange gespeichert, bis die
Signifikanz der berechneten Drehpunkte iiber einer festgelegten Schranke liegt.



6. Modellierung der biomechanischen
Systeme

Adaptive Regelkreise konnen im allgemeinen nur dann berechnet und analysiert werden,
wenn die mathematischen Beschreibungen der Regelkreiselemente bekannt sind. Zur Be-
rechnung und Realisierung einer Regelung werden daher Kenntnisse iiber Struktur und
Parameter der Regelstrecke bendtigt. Die Regelstrecke ist der menschliche Arm zusammen
mit den Muskeln, die als Aktoren durch die Magnetstimulation aktiviert werden. Sie wird
durch Modelle der Kinematik und Dynamik des Ellenbogens, Hand und Finger, sowie des
dynamischen Verhaltens des Muskels bei der Krafterzeugung beschrieben. Damit l&sst
sich die biomechanische Modellierung des Muskel-Gelenk-Systems, die hier durchgefiihrt
wird in folgende Schritte unterteilen:

e Modellierung des Muskel-Sehnen-Komplexes (MSK)
e Modellierung des Ellenbogens

e Modellierung der Finger

6.1. Modellierung des Muskel-Sehnen-Komplexes

Der erste Schritt bei der Erfassung der dynamischen Eigenschaften der Regelstrecke ist die
Modellierung der biomechanischen Eigenschaften des Muskels. Der Muskel ist ein zeitva-
riantes, nichtlineares Stellglied, dessen momentaner Zustand mit nichtinvasiven Verfahren
schwer zu erfassen ist. Die mathematische Beschreibung des Muskels an sich basiert auf
den bereits aus der Literatur vorliegenden Modellen. Die Abbildung 6.1 zeigt ein verein-
fachtes nichtlineares Modell des Muskels, das eine Erweiterung von [Hil38] und [Hil49]
darstellt. Dabei handelt es sich um eine makroskopische Modellierung des Aktivierungs-
und Kontraktionsverhaltens von Muskeln, das von Hill an einem Froschmuskel erprobt
wurde.

Dieses Modell besteht aus der Kombination einer kontraktilen Einheit (KE), die fiir die
aktive Krafterzeugung verantwortlich ist, mit zwei elastischen Elementen, die die passiven
elastischen Eigenschaften des Muskels (PE) représentieren. Die Kraft, die dem kontrak-
tilen Element zuzuordnen ist, hingt von der Rekrutierung (RK), der Aktivierungsdyna-
mik sowie von der Muskellinge 15, und Muskellingen-Anderung vy, = [ ab. Bei der

82
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u ! Aktivierungs-
RK dynamik

L | KE
Ruhe-Dehnungskurve

Yoo KE
Kraft-Geschwindigkeitskurve

Lu 1 PE
| Kraft-Lénge

Vaoo) PE
Kraft-Geschwindigkeit

! PE

Abbildung 6.1.: Vereinfachtes nichtlineares Modell fiir die biomechanischen Eigenschaften eines
Muskels; u=Stimulationspuls, [5; = Muskellidnge, vy = Muskellingeninderung
(Muskelgeschwindingkeit), RK = Rekrutierungskurve

Modellierung des Muskels sind die Unterschiede zwischen physiologischer und stimulati-
onsbedingter Aktivierung des Muskels zu beachten. Der Aktivierungsgrad, auch Rekru-
tierung genannt, beschreibt den Anteil der durch einen Stimulus aktivierten motorischen
Einheiten des Muskels. Die Aktivierungsdynamik beinhaltet die Form der Kraftantwort
des Muskels. Aus der Modellierung der Kraftentwicklung Fj;;,, werden die magnetischen
Stimmulationsmuster abgeleitet, die die physiologischen Aktivierungen ersetzen. Sie ist
deshalb von grofler Bedeutung und wird im Kapitel 8.1 detailliert beschrieben und am
Menschen identifiziert.

Das lageabhiingige Kraftbildungsvermdégen des Muskels wird als Ruhe-Dehnungs-Kurve f;
bezeichnet. Sie wird bei einzelnen Muskelfasern durch ein Polynom dritten Grades [Rui90]
oder eine Kombination einer Exponential- und einer Sinusfunktion [Hat77] beschrieben.
Bei der Modellierung des gesamten Muskels wird sie durch verschiedene Exponential-
funktionen [Aud85], [Win95], [Hat81] und [Kau91] oder durch kubische Splines [Del90]
angenihert (ReviewUbersicht in [Rie97]). Fiir die weiteren Betrachtungen wird die in
[Win95|, [Aud85] und [Hat81] beschriebene Ruhe-Dehnungskurve verwendet:

fi =exp (— (lma_ b)2> (6.1)

wobei [,,, die Muskelléinge ist, a und b die muskelspezifischen Konstanten. Gl. (6.1) be-
schreibt das Modell aus [Aud85]. Es hat den Vorteil, dass die Konstanten a und b bereits
aus Experimenten bekannt sind.
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Die Kraft-Geschwindigkeitskurve f, beschreibt die Abnahme der entwickelbaren Kraft
des Muskels mit ansteigender Geschwindigkeit v,,. Auch fiir sie gibt es in der Literatur
eine Vielzahl von Modellen. Eine lineare Naherung der Kraft-Geschwindigkeitskurve ist in
[Zaj89] gegeben. [Hil38] beschreibt sie durch eine gebrochen rationale Funktion, [Del90]
interpoliert sie wie bei der Ruhe-Dehnungskurve mit kubischen Splines. Ein Uberblick
iiber diese und weitere Modellansitze fiir die Kraft-Geschwindigkeitskurve und die Ruhe-
Dehnungskurve wirdF in [Rie97] gegeben. Fiir die hier durchgefiihrte Muskelmodellierung
wird die Beschreibung nach [Hap94] gewéhlt:

f» = 0,54 arctan(5.69v,, + 0,51) + 0, 745 (6.2)

Diese Kurve kann die Kraft-Geschwindigkeitscharakteristik des Muskels ausreichend gut
annidhern und ldsst sich mathematisch mit wenigen Parametern beschreiben.

Die passive Komponente des Muskels ist in [Ste92] als ein lineares Feder-Element mo-
delliert. Aufgrund der hierbei nicht beriicksichtigten viskosen Eigenschaften des Muskels,
wird dieses Modell erweitert und als ein Feder-Dadmpfer-System durch die folgende Formel
beschrieben:

Fpp = Byly + Kyl (6.3)

B, ist die Dampfung, Iy = vy die Léngendnderung und K, die Steifigkeit des Muskels.

Der Muskel setzt nicht direkt am Knochen an, sondern geht an seinen Enden in die Sehne
iiber. Die Sehne iibertrigt die Muskelkraft zu dem Knochensegment an dem sie ansetzt.
Physikalisch ausgedriickt, ist die Sehne mit dem Muskel in Serie geschaltet. Sie ist ein
passives Element, das durch seine Steifigkeit K¢ und ihre rel. Lénge [; beschrieben wird.
Fiir die weiteren Betrachtungen wird angenommen, dass die Federsteifigkeit Kg sehr grof}
ist gegeniiber der Steifigkeit des stimulierten Muskels. Bei langsamen Bewegungen mit
moderatem Krafteinsatz kann sie deshalb vernachléssigt werden.

Aus der Summe der passiven und der kontraktilen Kraft ergibt sich die gesamte Muskel-
kraft die auf das jeweilige Kochensegment wirkt (siehe Abbildung 6.1):

Fy = Fpg + Frg (6.4)

6.2. Modellierung des Ellenbogens

Die Abbildung 6.2 zeigt das Modell des Ellenbogens mit den Muskeln Biceps und Triceps.
Ein Muskel, der an der Beugeseite des Unterarms ansetzt, ruft bei der Verkiirzung eine
Beugung des Ellenbogens hervor. Setzt der Muskel dagegen an der Streckseite des Un-
terarms an, so bewirkt er eine Streckung. Das Ausmafl des von den Muskeln erzeugten
Drehmoments hingt von den Ansatzpunkten der Muskeln und der jeweiligen Gelenkstel-
lung ab. Der Ellenbogen ist als ein geddmpftes Masse-Feder System modelliert mit der
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Massentragheit J, der Dédmpfungskonstante Bg und der Steifigkeit Kg. Thre Zahlenwerte
werden in einem Experiment mit Hilfe von Drehmomentmotoren nach [Jak96] gewonnn.

Schulter
A (Muskel-Ursprung)

Unterarm

Abbildung 6.2.: Modell des Ellenbogens

Hierbei sind folgende Absténde definiert:

l; = OD vom Gelenk zum Sehnenansatz des M. biceps am Unterarm
l, = OC vom Gelenk zum Sehnenansatz des M.triceps am Unterarm
I3 = OA vom Gelenk zum Ursprung des M.biceps an der Schulter

I, = OB vom Gelenk zum Ursprung des M.triceps an der Schulter

ls = OF vom Gelenk zum Massenmittelpunkt m des Unterarms

Die Summe der Momente, die im Ellenbogen wirken ergibt sich aus der Abbildung 6.3 :

> My =J@+ Bup+ Kip + Fg,ls + Fp,l1 + Fr,l (6.5)
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Abbildung 6.3.: Krifte und Momente die am Ellenbogen wirken

Dabei ist J das Triagheismoment des Unterarms, Bg die Ddmpfungskonstante im Ellbo-
gengelenk, Ky die Steifigkeit im Ellbogengelenk, Fi; die resultierende, zum Drehmoment
beitragende Gewichtskraft des Unterarmes, F'iz, die resultierende Kraft des M. biceps und
Fy, die resultierende Kraft des M. triceps.

Mit der Masse des Unterarms m, Erdbeschleunigung g und Winkel des Gelenkes ¢ be-
rechnet sich die gesamte Gewichtskraft wie folgt:

Fg, =mgcos g (6.6)

und fiir die resultierenden Muskelkrifte an den Ansatzpunkten C und D:

Losi
Fp, = Fp2® (6.7)
Ip
Iy si —

By = pasnr—¢) (6.8)

I

Der Cosinussatz liefert die Muskelldngen lg und I7.
lB = \/l12 + l32 — 21113 COSs @ (69)

Ip = \/122 + 1,2 — 2yl cos (6.10)
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Aus den Muskelldngen I und /g und den Muskelruheldngen g und lr ergeben sich die
Muskelldngenénderungen:

AZBZZB—ZB,O (611)
AlT = ZT - lT,O (612)

Analog der Gl. (6.4) werden die Krifte des Triceps und Biceps berechnet.

FT - FKE,T + AZTBT + AZT(KT + KS) (613)

Fy = Fxup+ AlgBg + Alg(Kp + Ks) (6.14)

Durch Einsetzen von Gl. (6.9), Gl. (6.12), Gl. (6.13) in GI. (6.7) und GI. (6.10), Gl. (6.11),
Gl (6.14) in Gl. (6.6) berechnen sich die resultierenden Muskelkrifte Fg, und Fp, wie
folgt:

lllg sin QOQOBB
\/ll2 + l32 — 2[1[3 COS @

l1l3 SiIl (,O(FKE,B + (\/112 + l32 — 2l1[3 COS @ — lB,O)KB -+

FBr:

\/l12 + l32 — 2[113 COS @
(6.15)

lgl4 sin QDQDBB
\/ZQQ + l42 - 2[2[4 COs

lgl4 sin QO(FKE,T + (\/l22 =+ l42 - 2lgl4 COS ¢ — lBT,O)KT +

\/ZQZ + l42 - 2l2l4 COos @

(6.16)

Mit Gl. (6.6), Gl. (6.15) und GI. (6.16) in Gl. (6.5) folgt fiir die Bewegungsgleichung:

> Mg =J@+ Bep + Keip + mg cos pls +

l1l3 sin (p(pBB
\/l12 + l32 — 2[113 COS @

lissin o(Frpp+ (V12 +15% — 2liscos o — I o) Kp +

+

\/l12 + l32 — 2[113 COSs @

lgl4 sin gD(pBT
\/l22 + l42 — 2l2l4 COs @

l2l4 sin QD(FKE,T + (\/l22 + l42 — 2l2l4 COsS @ — lT,O)KT +

\/122 + l42 — 2l2l4 COos @
(6.17)
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Mit Hilfe dieser Bewegungsgleichung wird das mechanische Verhalten am Unterarm be-
schrieben. Bei diesem Modell sind die Aktoren der M. biceps und M. triceps. Das Modell
bildet einen Kompromiss zwischen genauer Ubereinstimmung mit den biomechanischen
Gegebenheiten und der Identifizierbarkeit der freien Modell-Parameter (siche Kapitel 7.1).

6.3. Modellierung des Zeigefingers

6.3.1. Grundlagen

Bei der Regelung von Bewegungen miissen die beteiligten Muskeln koordiniert angespro-
chen werden. Fiir eine optimale Regelung einer Muskelkontraktion ist die Riickfiihrung
der Muskelkraft (sieche Kapitel 9) und der Muskellingen notwendig. Da wihrend einer
Bewegung Krifte und Lingen der Muskeln mit nicht invasiven Methoden nicht messbar
sind, miissen sie iiber Modelle berechnet werden. Im folgenden Abschnitt wird ein Mo-
dell des menschlichen Fingers entwickelt. Mit Hilfe der gemessenen Fingerposition (siehe
Kapitel 5.6) werden die Muskellingen und die zugrunde liegenden Gleichgewichtskrifte
(siehe Kapitel 6.3.4) der Muskeln berechnet.

Das vorliegende Modell baut auf dem Muskelmodell von Biggs und Horch [Big99] auf. Es
beschreibt den Zusammenhang zwischen den Winkelstellungen der einzelnen Fingerglieder
des Zeigefingers und der daraus resultierenden Position der Fingerspitze und der Linge
der beteiligten sechs Fingermuskeln.

Ahnlichen wie andere Modelle [Lan55] werden die Effekte beim Beugen der drei Fingerglie-
der in Bezug auf die Position der Finger-Spitze und der beteiligten Muskeln beschrieben.
Zusatzlich beinhaltet dieses Modell folgende Aspekte:

e Das Metacarpo-Phalangeal-Gelenk (MCP) wird als Gelenk mit zwei Freiheitsgraden
beriicksichtigt.

e Die kleinen Handmuskeln sind im Modell enthalten.

e Die Gleichgewichtskriifte der Muskeln bei einer gemessen Position werden model-
liert.

6.3.2. Anatomie des Zeigefingers
AuBere Muskeln des Zeigefingers

Die dufleren Muskeln des Zeigefingers (Abbildung 6.4) entspringen am Unterarm. Die
Sehnen aller drei Muskeln kreuzen das Handgelenk, das Metacarpo-Phalangeal-Gelenk
(MCP) und das proximale Interphalangeal-Gelenk (PIP).

Die Sehne des M. flexor digitorum superficialis (FDS) und der mittlere Anteil der Sehnen
des M. extensor digitorum longus (EDL) setzen an der Unterseite der Mittel-Phalanx an.
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Zentral-Band

Streckaponeurose - ]
(Sehnen-Haube) —/‘ Lateral-Band
mmmmm M. lumbricalis (LU)

=== M. interosseus radialis (rIOSS)
M. interosseus ulnaris (ulOSS)

Abbildung 6.4.: Anatomie des Zeigefingers

Die Sehne des M. flexor digitorum profundus (FDP) und der laterale Anteil der Sehne des
M. extensor digitorum longus (EDL), die an der Unterseite der End-Phalanx ansetzen,
kreuzen das distale Interphalangeal-Gelenk (DIP). Diese Muskeln sind die Haupt-Beuger
und Strecker des Zeigefingers.

Innere Handmuskeln des Zeigefingers

Die drei inneren Handmuskeln des Zeigefingers entspringen in der Hand selbst (Abbil-
dung 6.4). Der M. lumbricalis (LU) ist der einzige Muskel im menschlichen Kérper, dessen
Ursprung und Ansatz nicht auf einem Knochen-Segment liegt, sondern auf den Sehnen
der Muskeln FDP und EDL. Sowohl Ursprung als auch Ansatz des M. lumbricalis (LU)
bewegen sich daher in Bezug auf alle Knochen der Hand. Die Mm. interossei ulnaris (ul-
OS) und radialis (rIOS) haben ihren Ursprung an den Seiten des Metacarpal-Knochens
und setzen jeweils seitlich an einer Ausweitung des M. extensor digitorum longus (EDL)
an. Dort endet auch der M. interosseus radialis (rIOS) und der M. lumbricalis (LU). Diese
beiden Muskeln bewirken hauptsichlich hin- bzw. wegfiihrende Bewegungen in Bezug auf
das Metacarpo-Phalangeal-Gelenk (MCP). Thre Linge wird zusétzlich durch Beugung des
MCP-Gelenks beeinflusst.
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6.3.3. Modellierung der Muskelldngen in Abhangigkeit der Lage des
Zeigefingers

Kinematik der Fingerglieder

Zur Modellierung der Kinematik der Fingerglieder wird ein modifiziertes Modell nach
Rohling [Roh93] genutzt. In diesem Modell werden die Koordinaten eines Punktes an der
Fingerspitze in Bezug zum Metacarpal-Knochen abgeschitzt (siehe Abbildung 6.5, A).

Die Achsen in der z-Ebene (2o, .., z3) reprisentieren die Beuge-Achsen der Fingergelenke
MCP, PIP und DIP (siche Abbildung ??, B).

Abbildung 6.5.: A. Rotationsachesen, B. Finger-Spitze, C. Geraden-Abschnitte

Das Draht-Modell beschreibt den Finger als Menge einzelner Geraden-Segmente bestimm-
ter Lange (d; ,..., dy). Diese sind beweglich iiber Gelenke mit einem Freiheitsgrad mitein-
ander verbunden (sieche Abbildung 6.5, C).

Anatomische Daten belegen eine Parallelitit der Beuge-Achsen von MCP, PIP und DIP
[Buc92]. Aus diesem Grund werden im weiteren die Beuge-Achsen als parallel angenom-
men. Die Achse der Abduktion (Seitwértsbewegung) im MCP-Gelenk wird senkrecht zu
der Beuge-Achse im MCP-Gelenk angenommen.

Hierbei werden folgende Parameter definiert:
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dl definiert den Abstand zwischen der MCP-Achse fiir
Abduktion und der MCP-Beuge-Achse. Diese Achsen schneiden sich nicht,
da der Gelenkkopf des MCP-Gelenks jeweils einen anderen Biegeradius
je Bewegungsrichtung hat

d2 approximiert die Entfernung zwischen der MCP-
Beuge-Achse und der PIP-Beuge-Achse

d3 gibt die Entfernung zwischen der PIP- und
der DIP-Beuge-Achse an

d4 beschreibt den Abstand zwischen der DIP-Beuge-Achse

und der Finger-Spitze

Die z-Achsen (zp, ..., 23) und die entsprechend kiirzesten Absténde zwischen den Gelenk-
Achsen (di, do, d3) spannen die Koordinatensysteme fiir die jeweiligen Fingerglieder auf.
Dabei bezeichnet der vorangestellte Index jeweils das Bezugs-Koordinatensystem, auf das
sich die Koordinaten-Angabe eines Punkts bezieht. Zum Beispiel bedeutet die Notation
3D, dass der Punkt p in Koordinaten des dritten Systems (DIP) angegeben ist. Die z-Achse
des Koordinatensystems stimmt dabei mit der Rotations-Achse um das entsprechende
Gelenk iiberein. In diesem Fall ist dies die Rotationsachse um das distale Interphalangeal-
Gelenk (DIP). Die x-Achse zeigt dabei entlang der Achse des Fingerglieds und schneidet
die x-Achse des néichsten Fingerglieds im nichstgelegenen Gelenk. Analog dazu sind die
Koordinaten-Systeme 1 und 2 definiert.

Das Koordinatensystem 0 ist am Metacarpal-Knochen fixiert. Die z-Achse dieses Koordinaten-
Systems stimmt mit der Abduktionsachse des MCP-Gelenks iiberein. Die x-Achse ist so
gewihlt, dass sie die z-Achse des Koordinaten-Systems 1 rechtwinklig schneidet, wenn die
Fingergelenke gestreckt sind.

Die Koordinaten-Systeme sind als Rechts-Systeme definiert. Alle Punkte konnen iiber
homogene Koordinaten-Transformationen (siehe Kapitel 5.5.1) in jedem anderen Koordi-
natensystem entsprechend dargestellt werden.

Kinematik der Muskeln

Im Modell fiir die Relation zwischen Finger-Stellung und der Finger-Muskel-Léngen wird
angenommen, dass die Sehnen der Muskeln unter konstanter Kraft stehen und damit
visko-elastische Komponenten vernachléssigt werden konnen.

Wenn alle Fingerglieder gestreckt (0,0° Beugung) sind, haben die Muskeln einen Refe-
renzldnge von 0,0 mm. Anderungen, die die Lainge der Muskeln vergréflern, werden als
positiv angenommen.

Kinematik der duBeren Finger-Muskeln

Anderungen der Linge der #uBeren Muskeln FDS, FDP und EDL werden iiber folgende
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Gleichungen beschrieben.

lrps = —Arpsmcp — Arps,prp — ABrps, (6.18)
lkpp = —Arppmcp — Arpprip — Arppprp — ABrppy (6.19)
lept = Beprmcp + Beprprp + BAgpry + Cepr,ar (6.20)

Die Parameter sind hierbei wie folgt definiert:

l; beschreibt die Lingendnderung ds Muskels ¢
(1 = FDS, FDP oder EDL)
Aij definiert die Linge des Sehnenabschnitts des Beugemuskels 7,
der das Gelenk j (j = MCP, PIP oder DIP) iiberspannt
Bepr, beschreibt die Lénge des Sehnenabschnitts des Streckermuskels

um das Gelenk j (j = MCP oder PIP)
CepL,LAT gibt die zusétzliche Lingenénderung des Streckers an, die
durch die Spannung des lateralen Teils der Sehne hervorgerufen wird
AB;;, BA;; sind die Langen der Sehnenabschnitte der einzelnen
Muskeln 7, die das Handgelenk iiberspannen. Diese Lingendnderungen der
Sehnen des FDS, FDP und EDL, die durch die Beugung und Streckung
am Handgelenk (Abbildungen 6.9 und 6.10) hervorgerufen werden,
werden analog zu den Lingenédnderungen an den anderen Gelenken
(MCP und PIP) definiert. Diese Lingenénderungen sind von der
Stellung des Handgelenk-Winkels (Kapitel 6.27 und 6.28) abhingig. Es wird
dabei davon ausgegangen, dass wihrend der Stimulation das Handgelenk
nahezu stabilisiert ist

M. flexor digitorum superficialis und M. flexor digitorum profundus

Im Modell wird angenommen, dass sich die Linge der Sehnen der Beugemuskeln nur
innerhalb der Umlenkung in den Sehnenscheiden am Gelenk éndert (Abbildung 6.6).

Die Langendnderungen der entscheidenden Abschnitte der Beugesehnen werden iiber den
Cosinussatz berechnet (Gl. (6.21), erste Bedingung). Wenn die Beugung im Gelenk so
grol wird (Winkel 3,; — 6; — 0), dass sich die beiden Befestigungen der Sehnenscheiden
am Gelenk beriihren, dann geht das Modell davon aus, dass eine weitere Beugung im
Gelenk keine Léngenénderung der Sehne mehr hervorruft (Gl. (6.21), zweite Bedingung).

Die Léngendnderung des FDS setzt sich zusammen aus der Sehnen-Verkiirzung am MCP-
Gelenk (0pcpy), am PIP-Gelenk (0p;p) und am Handgelenk (6y). Diese Léngenénde-
rung wird entsprechend GI. (6.21) und GI. (6.18) mit eingesetzten Winkeln (6xcpr, Oprp
und 6y ) berechnet. Analog erfolgt die Berechnung der Lingenénderung des FDP nach
Gl. (621) und GIL (619) mit den Winkeln eMcpf, ep]p, GDIP und 90/. Die Liingenétnde—
rungen am Handgelenk werden dabei in Kapitel 6.3.3 beschrieben.

A, = (riin + 75 - 2rijarrjacos(By — 0,))° By —0; >0
;=
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0
Ooip

Abbildung 6.6.: Lingeniinderung der Sehnen an den Gelenken der Beugemuskeln

Die Parameter in Gl. (6.21) sind hierbei wie folgt definiert:

Tt definiert den Abstand der proximalen Befestigung

der Sehnenscheide ¢t zum Mittelpunkt der Rotationsachse des Gelenks j
Ttj2 beschreibt den Abstand der distalen Befestigung

der Sehnenscheide ¢t zum Mittelpunkt der Rotationsachse des Gelenks j
Bt definiert den Winkel zwischen den beiden Befestigungen

der Sehenscheide ¢ am Gelenk j bei 0 Grad Beugung (Finger gestreckt)
0, Der Parameter 6; gibt den Winkel des Gelenks j an

Das Modell geht von einer nichtlinearen Beziehung zwischen dem Winkel der einzelnen
Gelenke und der Liangenénderung des Beugemuskels aus. In diesem Modell wird angenom-
men, dass die Befestigungen der Sehnenscheiden konstante Abstéinde zur radio-ulnaren
Achse (z-Achse der Gelenk-Drehungen) haben. Im Gegensatz zum Modell von An [AnT79]
sind damit nur drei Parameter anstatt sechs Parameter zur Beschreibung der Sehnen-
verkiirzung pro Gelenk notwendig. Ans Modell [An79] basiert auf dreidimensionalen Koor-
dinaten, die durch biplanare Rontgenaufnahmen gewonnen wurden. Das hier beschriebene
Modell vereinfacht das Vorgehen auf eine eindimensionale Messung der Lingenénderung
an Sehne bzw. Muskel und benétigt deshalb nur drei Parameter pro Gelenk.

M. extensor digitorum longus

Die Berechnung der Lingendnderung des EDL erfolgt nach Gl. (6.20). Die ersten beiden
Summanden (Bgpr,mcp und Bgpr, prp) beschreiben die Langendnderung, die durch den
mittleren Sehnenanteil entsteht. Der dritte Summand (Bgpr,, i) beschreibt die Léngenénde-
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rung, die durch die Beugung oder Streckung am Handgelenk hervorgerufen wird. Der vier-
te Summand (Cgpr rar) ist der Beitrag, der durch die lateralen Sehnenanteile entsteht.

Die Linge des mittleren Sehnenanteils dndert sich {iber den Gelenk-Kapseln des MCP- und
PIP-Gelenks (Abbildung 6.7). Anatomische Daten [Tam88| belegen, dass ein Kreisbogen
eine gute Ndherung fiir den Umfang der Gelenk-Kapseln ist. Deshalb wird die Exkursion
der Sehnen iiber dem MCP- und PIP-Gelenk als Kreisbogen mit dem Mittelpunkt in den
Biege-Achsen modelliert. Dementsprechend werden Lingenidnderungen proportional zur
Winkeléinderung genshert (Gl. (6.22)). Entsprechendes gilt fiir die Lingenéinderung am
Handgelenk, auf die in Kapitel 6.3.3 in Abhéngigkeit vom Handgelenks-Winkel genauer
eingegangen wird.

Btj = thej (622)

Gl. (6.22) beschreibt die Léngendnderung durch das Abrollen der Sehnen der Strecker-
Muskeln am Gelenk-Knochen. Hierbei ist 7;; der Radius bzw. Abstand der Sehne ¢ zum
Mittelpunkt der Rotationsachse des Gelenks j. 0; gibt den Winkel der Beugung am Gelenk
J an.

Abbildung 6.7.: Lingeninderung der Strecksehnen iiber den Gelenken

Die lineare Beziehung nach Gl. (6.22) ermdglicht eine Beschreibung der Fingerhaltung in
Bezug auf den mittleren Sehnenabschnitt des EDL mit nur einem Parameter anstelle von
sechs Parametern je Gelenk wie in anderen Modellen [An79]. Erst durch diese wesentlich
geringere Anzahl von Parametern ist eine Parameter-Identifikation méoglich.

Der vierte Summand (Cgpr,rar) in Gl. (6.20) beschreibt den Beitrag der Lingenénderung
des EDL durch den lateralen Sehnenanteil. Der laterale Anteil der EDL-Sehne spaltet sich
in zwei Aste vor dem PIP-Gelenk vom mittleren Sehnenanteil ab und verlduft seitlich ul-
nar und radial am PIP-Gelenk vorbei. Ohne iiber die Gelenk-Kapsel zu verlaufen setzen
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die beiden lateralen Sehnenanteile dann an der End-Phalanx an und werden erst dann
gespannt, wenn das DIP-Gelenk ausreichend gebeugt ist. Sobald dieser Punkt erreicht
ist, bewirkt eine weitere Beugung des DIP-Gelenks ein Durchhingen des mittleren Seh-

nenanteils am Ansatz an der proximalen Phalanx. Hierbei wird der EDL weiter gedehnt
(Abbildung 6.8).

Lat, union

Lat, origin

Abbildung 6.8.: Lingeninderung durch die Lateral-Béinder

Die beiden lateralen Sehnenanteile tragen nur dann zu einer Langenénderung /;,; des EDL
bei, wenn sie angespannt sind. Die erste Zeile in Gl. (6.23) beschreibt Léngendnderun-
gen, bei denen die lateralen Sehnenanteile gespannt sind; in den Stellungen, in denen sie
nicht gespannt sind, wird kein Beitrag zur Léngeninderung geleistettragen sie nicht zur
Langendnderung bei (Gl. (6.23), 2. Zeile). Unter Annahme der néherungsweisen Symme-
trien der ulnaren und radialen Sehnenanteile représentiert ein einziger Term den Beitrag
beider lateralen Sehnenanteile. Das Modell beschreibt einen nichtlinearen Zusammenhang
zwischen dem Winkel des PIP-Gelenks und der Muskelléinge des M. extensor digitorum
longus (EDL), wenn die lateralen Sehnenanteile gespannt sind.

llat =

”ﬁlat,um'on - ﬁlat,om’gz’n” - lband + TDIPODIP y > 0
(6.23)
0 , ansonsten

Xiatunion + TprPtprp

ﬁlat,union = —TpIp (624)
0
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[ Xiat,origin + "rrPOprp
ﬁlat,origin = [ —Tpip (625)
0

[ ﬁ;latiunion :| — r]:\?”_)2 [ ﬁlatiunion :| (626)

Dabei sind die verwendeten Parameter wie folgt definiert:

lband Lange der lateralen Sehnenanteile bei
ausgestrecktem Finger

Oprp Winkel im PIP-Gelenk

Oprp Winkel im DIP-Gelenk

TPIP Radius der Kapsel des PIP-Gelenks

TDIP Radius der Kapsel des DIP-Gelenks

Xiat,origin ~ Léange in x-Richtung vom Ursprung
des Koordinatensystems 2 zum Ursprung der lateralen
Sehnenanteile bei ausgestrecktem Finger
Xiatumion Lénge in x-Richtung vom Ursprung
des Koordinatensystems 3 zum Vereinigungs-Punkt der beiden lateralen
Sehnenanteile bei ausgestrecktem Finer
T 9 homogene Koordinaten-Transformation von
System 3 in System 2

Langendnderung durch Bewegung des Handgelenks

1. Fall: 60' > 0

FDP + FDS

Abbildung 6.9.: Anderung der Sehnenliéinge bei Handgelenk-Bewegungen, erste Bedingung

Durch Beugen und Strecken des Handgelenks werden die Lingen der Sehnen des FDS,
FDP und EDL zusétzlich verédndert. Diese Lingendnderungen ergeben sich im ersten Fall
(Abbildung 6.9) fiir Winkel 6y > 0 durch das Abrollen der Sehnen (FDP und FDS) am
Handgelenk, welches als Zylinder bzw. Kreis-Scheibe mit Radius Ry ; modelliert wird
(Gl. (6.27), erste und zweite Bedingung). Die Lingenénderung der Sehnen des EDL und
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FDP + FDS

y X

2. Fall: 0, < 0

Abbildung 6.10.: Anderung der Sehnenlinge bei Handgelenk-Bewegungen, zweite Bedingung

H2 werden analog zur Beugeseite am MCP-Gelenk fiir diesen Fall (fy > 0) beschrieben
(Gl. (6.28), erste und zweite Bedingung). Fiir den zweiten Fall (fy < 0) drehen sich die
Beuger- und Strecker-Seiten um, so dass die Lingenénderungen der Sehnen des EDL und
der Handgelenks-Strecker H2 als Abrollen an der Kreis-Scheibe mit Radius Ry » modelliert
werden konnen (Gl. (6.28), dritte Bedingung). Die Lingenéinderungen der Sehnen des
FDP und FDS werden fiir diesen Fall analog zu der Beugeseite am MCP-Gelenk nach
Gl. (6.27), dritte Bedingung berechnet.

Dieses Modell wird unter der Voraussetzung gewihlt, dass wiahrend der Stimulation das
Handgelenk nahezu stabilisiert ist. Dabei bezeichnen H1 und H?2 stellvertretend die
Muskel-Gruppen, die direkt am Handgelenk ansetzen und hauptsichlich zur Stabilisie-
rung des Handgelenks im Winkel 6y beitragen.

Ry 16y , 00 >0
. (rig s+ Tiga - 2rio sreo,a cos(Bue — 00)%° | Bro — Oy > OA
AByy = < 0 (6.27)
lreors — T all , sonst Ay < 0

2 2 0,5 ! .
(Tt,O’,l + oo - 2T T 2 cos(Bry — O0u))"° , Bro — 00" < OA

NGy >0
) = — 2
B lreo1 — o2l , sonst Ay > 0 (6.28)
Ro',290' , 0o y0

Hierbei ist Ry ; (Ry 2) der Radius bzw. der Abstand der Sehne des FDP und FDS (EDL)
vom Mittelpunkt der Rotationsachse des Handgelenks. 6y definiert den Beugewinkel am
Handgelenk. Analog werden die Lingenidnderungen am PIP, DIP und MCP Gelenk be-
rechnet.



6. Modellierung der biomechanischen Systeme 98

Kinematik der intrinsischen Fingermuskulatur

Der Ursprung des M. lumbricalis (LU) befindet sich an der Sehne des FDP-Muskels,
zwischen Hand- und MCP-Gelenk. Das Beugen der Fingergelenke bewirkt eine Bewegung
des Ursprungs in Richtung des Handgelenks entlang der Lings-Achse (12 — Achse) des
Metacarpal-Knochens (Abbildung 6.11). Die Linge des LU-Muskels wird als Abstand
zwischen Ursprung des Muskels und dem Ansatz an der Streckaponeurose des PIP-Gelenks
definiert (Gl. (6.29)).

losr = [|0Bins — oPLuas, | (6.29)

Hierbei ist [y die Liange des M. lumbricalis (LU), ﬁim die Koordinate des Ansatzes des
M. lumbricalis (LU) und des M. interosseus radialis (rIOSS) an der Streckaponeurose und
ﬁ Lum, die Koordinaten des Ursprungs-Punktes des LU-Muskels an der Sehne des FDP.
Die Koordinaten des Ursprungs des Lumbrical-Muskels werden bei gestrecktem Finger
((E;LUMO,gestmkt) in Bezug zum Metacarpal-Knochen beschrieben.

AP

LU,gerade
/

LU,0

/

Abbildung 6.11.: Lumbrical-Muskel

Es wird angenommen, dass eine Lingen-Anderung des FDP-Muskels bei Finger-Beugung
(Abbildung 6.11) eine Verschiebung des Ursprungs des LU-Muskels wie folgt bewirkt:

ﬁLUMg = (E))LUMO,QES”ECM + A(ED)LUMO (6.30)

mit
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AoBrum, = lrppotirpp (6.31)

Dabei sind die verwendeten Parameter wie folgt definiert:

(ﬁg LUM, Koordinaten des Ursprungs-Punktes des LU-Muskels in Bezug
zum Metacarpal-Knochen

(ﬁ; LUMp gestreer: [eOOTdinaten des Ursprungs-Punktes des LU-Muskels in Bezug
zum Metacarpal-Knochen bei gerader Stellung aller Gelenke

lFDP Die Lange des FDP (G] (619))

0_1>1FD p Einheits-Vektor fiir die Richtung, in welche die Sehne sich bewegt,
wenn der FDP sich verldngert

ﬁ LU M, Verschiebung der Sehne des FDP und des Ursprungs des LU-

Muskels, hervorgerufen durch Beugung der Fingergelenke

Verbindung des M. lumbricalis mit dem M. interosseus radialis an der
Streckaponeurose

Der M. lumbricalis (LU) und der M. interosseus radialis (rIOSS) haben einen gemeinsamen
Ansatz auf der radialen Seite der Streckaponeurose iiber dem PIP-Gelenk. Die Strecka-
poneurose ist eine faserartige Erweiterung des zentralen Sehnenanteils des EDL-Muskels
(Abbildung 6.12).

Abbildung 6.12.: M. lumbrical und M. interosseus radialis an der Streckaponeurose

Die kinematischen Gegebenheiten an der Streckaponeurose werden zunéchst in Bezug auf
die proximale Phalanx im Koordinaten-System 2 berechnet. In diesem Fall wird ange-
nommen, dass der Bereich des zentralen Sehnenanteils des EDL, der die proximale Pha-
lanx beriihrt, keinen Beitrag zu Beugung oder Streckung des MCP-Gelenks leistet. Bei
gestrecktem Finger wird ein Punkt an der Streckaponeurose durch ﬁgehen_ Haube,gestreckt
beschrieben. Bei Beugungen im PIP- und DIP-Gelenk bewegt sich dieser Punkt distal
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entlang der proximalen Phalanx. Der Vektor AQ_}))aponeu beschreibt diese Verschiebung wie
in GI. (6.32) angegeben.

cos o
AQ_p)aponeu = (repr,piPOpip + ligt) | sind (6.32)
0
Hierbei sind folgende Definitionen giiltig:
A;ﬁaponeu Verschiebung des Punktes an der Streckaponeurose, die durch

durch die Beugung der distalen Gelenke (DIP und PIP)
hervorgerufen wird

TEDL,PIP Radius der Kapsel des PIP-Gelenks an der Stelle, an der
sie der zentrale Sehnenanteil des EDLS umgibt

Oprp Beuge-Winkel des PIP-Gelenks

Lot Léngen—Anderung des EDL, die durch die lateralen
Sehnenanteile hervorgerufen wird (Gl. (6.23))

o Winkel, in den die Beugung die zentralen Sehnenanteile

bewegt (Rotation von x; um z,)

Nachdem die Translation des Zentral-Bandes in Bezug auf die Beugung der distalen Ge-
lenke berechnet wurde, kénnen die Koordinaten dieses Punktes in Bezug zum Metacarpal-
Knochen angegeben werden (Gl. (6.33)).

(6.33)

ﬁaponeu,Summe - T ﬁaponeu,ge’rade + A23aponeu
1 - 3—0 1

Hierbei sind folgende Definitionen giiltig:

ﬁaponeu, Summe Punkt auf der Streckaponeurose des EDL

2D aponeu,gerade Punkt auf der Streckaponeurose, wenn alle Gelenke
gestreckt sind

Aﬁaponeu Verschiebung des zentralen Sehnenanteils des EDL von der

Ruhestellung, die durch eine Beugung des PIP- und
DIP-Gelenks hervogerufen wird

To o homogene Koordinaten-Transformation von dem System 2
das in System O.

Im folgenden wird davon ausgegangen, dass sich die radiale Verlingerung der Sehenehaube
ausgehend vom Koordinaten-Punkt ﬁwoneu,Summe in Richtung der Verbindung vom LU-
Muskel und dem rIOSS erstreckt. Der Abstand zwischen ﬁaponeu, Summe Und ﬁbow wird als
lyow definiert (GI. (6.34)). Der Punkt (Bpoy ist in Bezug zum Metacarpal-Knochen fixiert.

ﬁaponeu,Summe - ﬁbow
(Saponeu,Summe - ﬁbow“

(ﬁVe’rb = (ﬁaponeu,Summe + lbow ” (634)

Hierbei werden folgende Definitionen verwendet:
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oBvers gemeinsamer Ansatzes des LU- und rIOSS-Muskels
auf der Streckaponeurose

ﬁbow Der Punkt, der in Bezug zum Metacarpal-Knochen fixiert
ist und in Richtung der Streckaponeurose zeigt.

ﬁaponeu, Summe Die Koordinaten des Punktes am zentralen Sehnenanteil des
EDL, von dem die radiale Verléingerung der Streckaponeurose
ausgeht.

lbow Der Abstand zwischen dem Punkt auf dem zentralen

Sehnenanteil des EDL zum gemeinsamen Ansatz von LU
und rIOSS auf der Streckaponeurose.

Gl. (6.32) beschreibt die Translation der Ursprungs- und Ansatz-Punkte der lateralen
Sehnenanteile entlang der Phalanx in Abhéngigkeit von der Beugung der Interphalangeal-
Gelenke. Durch die Transformation T, in Gl. (6.33) werden die Koordinaten der Ver-
bindung als Funktion von 0yscpa, Ovcpy, @prp und Oprp beschrieben. Gl. (6.34) beschreibt
die Eigenschaft der seitlichen Anteile der Streckaponeurose des EDL, sich vom zentralen
Sehnenanteil des EDL weg zu bewegen, wenn der LU- oder rIOSS-Muskel angespannt
wird.

Mm. interossei radialis und ulnaris

Die Linge l,;0ss des M. interosseus radialis (rIOSS) wird als Abstand zwischen dem
Ursprungs-Punkt des Muskels am Metacarpal-Knochen und dem Ansatz-Punkt auf der
Streckaponeurose definiert, wobei beide Punkte im Koordinaten-System des Metacarpal-
Knochens dargestellt werden (Gl. (6.35)).

Z'I‘IOSS = ||($Verb - (37‘10550” (635)

Der Punkt ﬁvm definiert den gemeinsamen Ansatz-Punkt des LU- und rIOSS Muskels an
der Streckaponeurose. Der Ursprungs-Punkt des LU-Muskels in Bezug zum Metacarpal-
Knochen ist durch B, 1055, festgelegt. Die Transformation Ta o (Gl. (6.33)) beschreibt
die Verldngerung des rIOSS in Bezug zur Bewegung des MCP-Gelenks. Ebenso wird die
Anderung in Bezug zur distalen Verschiebung der zentralen Sehnenanteile des EDL bei
Beugen im PIP-Gelenk und DIP-Gelenk beriicksichtigt (Gl. (6.32)).

Der M. interosseus ulnaris (uIOSS) ist als Spiegelbild des rIOSS modelliert. Diese Nihe-
rung wurde notwendig, da in Messungen aus [Big99] der Metacarpal-Knochen den ulOSS-
Muskel verdeckt hatte, so dass eine genauere Erfassung nicht moglich war. Allerdings wird
diese Niaherung durch die Symmetrie des rIOSS und ulOSS auf Grund von anthropologi-
schen Daten [AnT79] praktikabel. Aulerdem scheinen die interindividuellen Abweichungen
den Unterschied der Momentarme dieser Muskeln zu iibertreffen. Da die Symmetrie der
Mm. interossei eine iibliche Darstellung eines “typischen” Fingers ist, wurde von dieser
Annahme in zahlreichen numerischen Modellen [An79] Gebrauch gemacht. Mit Hilfe dieser
Niherung kann die Anderung des ulOSS analog der Anderung des rIOSS berechnet wer-
den, wobei der Beuge-Winkel mit positivem und der Abduktions-Winkel mit negativem
Vorzeichen modelliert wird (Gl. (6.36)).
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lutoss(Orcra, Orcry, Opip, Op1ip) = lrioss(—0mcra, Omcry, Opip, Op1p) (6.36)

Hierbei bezeichnet l,;055 die Linge des M. interosseus ulnaris (ulOSS), 8/¢p, den Abduktions-
Winkel des MCP-Gelenks, fp;p den Beuge-Winkel des PIP-Gelenks und 6p;p den Beuge-
Winkel des DIP-Gelenks.

Parameter des Fingermodells

Zur Ermittlung der Parameter fiihrten Biggs und Horch [Big99] Messungen an frei pripa-
rierten Fingern durch. Dabei wurde ein préiparierter Zeigefinger zusammen mit dem
Metacarpal-Knochen in eine Vorrichtung eingespannt. An den Winkel der Vorrichtung
sowie an Sehnen und Teilen des Fingers wurden Infrarot-Marker zur Messung angebracht.
Mit einem optischen System wurden dann die Positions-Anderungen der Infrarot-Marker
erfasst und daraus die Langen- und Winkel-Daten ermittelt. Dabei wurden entsprechende
Krifte iiber Gewichte auf die relevanten Sehnen eingeleitet und so verschiedene Winkel
und Stellungen der Fingergelenke erzeugt.

Folgende Daten konnten bei dem Versuch ermittelt werden.

Langen der Finger-Segmente: Wert +o
a; (mm) 18,0  +0,8
dy (mm) 49,5 0,3
d3 (mm) 31,9 +0,3
dy (mm) 20,0

Tabelle 6.3.3: Kinematische Parameter
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Parameter Wert +o
M. flexor digitorum superficialis ({Fps):

T,mMCPf (mm) 15,2 :|:0,1
To,MCPf (mm) 20,0 :|:2,7
5MCPf (Grad) 103,1 :|:6,3
Ti,pIP (mm) 7,4 :I:O,8
T2, PIP (mm) 9,6 :I:].,O
5PIP (Grad) 102,6 :|:4,6
M. flexor digitorum profundus (Irpp):

T,mcPf (mm) 22,0 :|:2,0
To,McCPf (mm) 15,1 i20,6
5MCPf (Grad) 120,0

r1,prp (M) 10,0 +0,2
ro.prp (M) 150  £56
5PIP (Grad) 124,4 :|:11,4
T,DIP (mm) 9,0 :|:4,7
T2,DIP (mm) 5,0

5DIP (Grad) 177,5 :|:5,8

M. extensor digitorum longus (Igpr):

rvcops (mm) 8,1 +0,05
rprp (Mm) 3,4 +£0,06
Xlat,origin (mm) —45,0

lbana (mm) 69,9 0,08
Xlatunion (mm) —4,6 j:0,07
rprp (mm) 0,7 40,03

Tabelle 6.3.3: Aufiere Muskel-Parameter
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Parameter Wert +o
Ursprung des Lumbrical Muskels (oBru s, ):

ﬁLUM,gerade z (mm) 25,5 :|:0,1
ﬁLUM,gerade Yy (mm) 2,1 :|:0,1
ﬁLUM,gerade z (mm) -7,6 :|:0,1
olppp = (mm/mm) 0,99 40,01
oippp y (mm/mm) 0,08 0,01
oUppp 2 (mm/mm) 0,01 40,01
Verbindung des M. lumbricalis und M. interosseus radialig

((BVe'rb):

2Paponeu,gerade T (mm) -36,7 :|:0,6
2Paponeu,gerade Y (mm) 0,2 :|:0,3
2Paponeu,gerade 2 (mm) 11,8 :|:0,2
6 (Grad) 450  +4,0
0Bbow T (mm) 20,2 40,3
0Bbow Y (mm) 10,3 +0,3
0Bbow 2 (mm) 35 404
lbow (mm) 4,9 :|:0,5
Ursprung des M. interosseus radialis ((B, 1085)"

ﬁrlosso z (mm) 19,1 <0,01
ﬁrlosso y (mm) 8,8 <0,01
ﬁrlosso z (mm) 5,8  <0,01

Tabelle 6.3.3: Innere Muskel-Parameter (x7yar)

6.3.4. Modellierung der Muskelkradfte in Abhdngigkeit der Lage im
Zeigefinger

Ziel des erweiterten Fingermodells ist es, den Zusammenhang zwischen einer gemesse-
nen Gleichgewichtslage der Fingerglieder und der dabei auftretenden Muskelkrifte zu
beschreiben. Um dies zu erreichen, wurde das zugrundeliegende Fingermodell aus dem
vorangegangenen Kapitel erweitert. Dazu wurden die Teilsysteme des Fingers mechanisch
freigeschnitten. Der Finger wurde dabei in folgende Teilsysteme aufgeteilt: distale (IV),
mittlere (III), proximale (IT) und metacarpale (I) Phalanx, Handgelenk (0’) und Unter-
Arm (0) (Abbildung 6.13). Die in den Teilsystemen auftretenden Kriifte und Momente
wurden definiert und daraus die Gleichgewichtsbedingungen innerhalb des jeweiligen Sys-
tems aufgestellt.

Dabei wurde eine rein statische Berechnung der Kréfte und Momente durchgefiihrt. Dies
ldsst sich dadurch begriinden, dass die auftretenden Zeitkonstanten in dem Mehrkorper-
Modell des Fingers selbst vernachlissigt werden kénnen. Die Masse der Fingermuskeln im
Unterarm ist wesentlich grofer ist als die der Fingerglieder selbst. Die Viskoelastizititen
der Gelenke und der Sehnenfiihrung sind vernachldssigbar gegeniiber den Viskoelasti-
zitdten in den Finger-Muskeln.
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Abbildung 6.13.: Teilsysteme des Fingers

Die einzelnen Teilsysteme werden durch Scharnier- oder Ei-Gelenke verbunden. Scharnier-
Gelenke haben nur einen Freiheitsgrad und erlauben nur eine Beuge-Streck-Bewegung
(Rotation um die z-Achse). Beim Ei-Gelenk (oder Ellipsoid-Gelenk) stehen ellipsenférmi-
ge konvexe oder konkave Gelenkflichen einander gegeniiber. Sie besitzen damit zwei Frei-
heitsgrade. Ei-Gelenke erlauben sowohl die Beuge-Streck-Bewegung (Rotation um die
z-Achse) als auch die Seit-zu-Seit-Bewegung (Rotation um die y-Achse). In geringem
Umfang ist auch die Rotation um die x-Achse moglich, welche hier nicht beriicksichtigt
wird. Uber die Gelenke werden Querkréfte Fiyp und Normalkréfte Fy sowie Momente, die
nicht um die Drehachsen orientiert sind, iibertragen. Uber die Rotations-Achse kann kein
Moment iibertragen werden.

Die distale (IV) und die mittlere (III) Phalanx sind durch das DIP-Gelenk, die mittlere
(III) und die proximale (II) Phalanx iiber das PIP-Gelenk verbunden. Beide Gelenke sind
Scharnier-Gelenke und {ibertragen jeweils Querkraft Fip und Normalkraft Fly, sowie ein
Moment M, um die y-Achse. Die proximale (II) und die metacarpale (I) Phalanx sind
iiber das MCP-Gelenk verbunden. Das MCP-Gelenk und das Handgelenk sind Ei-Gelenke,
und iibertragen Querkréfte Fiy und Normalkréifte Fly.

Eine auf das Gesamtsystem wirkende Greifkraft (s. Abbildung 6.14) wird durch einen
Kraftvektor Fy, ,100q im distalen Fingerglied modelliert. Die z-Komponente F, jo.q Wird
erst im MCP-Gelenk beriicksichtigt, da diese Kraftkomponente aufgrund der Freiheits-
grade des DIP- und PIP-Gelenks iiber die distale (IV) und mittlere (III) Phalanx in
die proximale Phalanx (II) iibertragen wird. In der proximalen (II) Phalanx wirken in
der z-Achse lediglich M. interosseus radialis und ulnaris. Der M. lumbricalis wird nicht

beriicksichtigt, da er durch die Stimulation nicht erfasst wird.

Ausgehend vom &duflersten Fingerglied, der distalen Phalanx (IV), werden die einzelnen
Teilsysteme freigeschnitten und alle auftretenden Kréfte und Momente definiert, sowie die
Gleichgewichtsbedingungen nach Gl. (6.37) fiir jedes System aufgestellt. Hierbei wird der
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Abbildung 6.14.: Greifkraft

Koordinatenursprung (O; mit j € [IV,111,11,1,0/,0]) des jeweiligen Systems als Index
angegeben. Damit sich das Teilsystem statisch in Ruhe befindet, miissen sich die auftre-
tenden Krifte in x-,y- und z-Richtung sowie die Summe der Momente im Gleichgewicht
befinden. Bei den von einem ins andere Teilsystem iibertragenen Quer- und Normalkréften
Fg und Fy werden die anligenden Teilsysteme als Index angegeben (z.B. Fg v _grr als
Querkraft zwischen distaler (IV) und mittlerer (IIT) Phalanx).

Z Fuogymem = 0 (6.37)
Z FynOSystem =0
Z MOSystem =0

Definition der Koordinatensysteme

OII
y Z

Abbildung 6.15.: Definition der Koordinatensysteme

In jedem Teilsystem wird wie in Abbildung 6.13 angegeben ein eigenes Koordinatensystem
definiert. Dabei verlduft die x-Achse entlang der Phalanx, ausgehend vom Koordinaten-
Ursprung (O; mit j € [IV,II11,11,1,0',0]) im angrenzenden Gelenk. Momente innerhalb
der Systeme werden wie in Abbildung 6.15 angegeben definiert.

Der Ursprung der Koordinatensysteme liegt nicht in der Drehachse des angrenzenden
Knochenkopfs, sondern dort wo die Querkraft Fy und Normalkraft Fiy zwischen den an-
grenzenden Systemen wirkt. Diese Definition der Koordinatensysteme weicht von der De-
finition aus Kapitel 6.2 ab, ist jedoch fiir die Aufstellung der Gleichgewichtsbedingungen
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Abbildung 6.16.: Transformation der Koordinatensysteme

vorteilhafter als die Definition fiir die Langenberechnung. Die Querkraft Fi; und Normal-
kraft Fjy wirken am Beriihrungspunkt der angrenzenden Systeme. Wegen der Ausdehnung
(Radius R) des Gelenkkopfes befindet sich der Beriihrungspunkt in der Entfernung R in
Richtung der x-Achse des angrenzenden Koordinatensystems von der Gelenks-Drehachse.

Um von einem Koordinatensystem in das benachbarte umzurechnen, wird znéchst eine
Translation entlang der x-Achse bis zur Gelenks-Drehachse durchgefiihrt. Durch die Rota-
tion um den Gelenkswinkel ¢ und die anschlieende Translation entlang des Gelenkkopf-
Radius in Richtung der x-Achse des benachbarten Koordinatensystems wird in den Ur-
sprung des benachbarten Koordinatensystems berechnet. Die einzelnen Transformationen
berechnen sich nach Abbildung 6.16 wie folgt.
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€os Yprp = singprp 0 lrr+ RIVJ{I COS YprIp
Ty,s = sin <€D1P Cos (gDIP (1) RIVIIIOSIH ¥pIpP (6.38)
0 0 0 1
[ cos@prp = sinpprp 0 Iir + RIU—I_I COS pprp
Ty, = s QSPIP Cos QgPIP (1) RIII—Hgln pprIP (6.39)
|0 0 0 1
[ Cf)S omcp —Sineycp 0 I+ RH—{ COS Yprcp
Ty, = sin S%MCP cos S%MCP (1] Rir 1 51011 Ymcp (6.40)
0 0 0 1

Damit ergibt Berechnet man den Hebelarm der Greifkraft F, ;,,q im MCP-Gelenk durch
Transformation des Angriffspuktes der Greifkraft 4]5}0ad in das MCP-Gelenk:

lz,load = T3H2T4r—>3( 4 ioad )' = (641)
Tx,load
r
= ||T352T4s3 y’gmd
1

Das Gesamtsystem des Fingers ist in Abbildung 6.17 dargestellt. Die einzelnen Teilsyste-
me, ausgehend von der distalen Phalanx (IV) iiber die mittlere (III), proximale (II) und
metacarpale Phalanx (I) bis zum Handgelenk (0’) wurden an den Gelenken freigeschnit-
ten. Alle auf das System von auflen einwirkenden Kriifte, sowie alle inneren Krifte sind
freigeschnitten dargestellt. Folgende Krifte werden von auflen in das System eingeleitet:

Fyy 2t0ad Die in der distalen Phalanx (IV) wirkende Greifkraft wird im Punkt
Pyeq von auflen auf das System iibertragen.

Frps Die Sehnenkraft des FDS wird iiber das Handgelenk (0’) in das
System iibertragen.

Frpp Die Sehnenkraft des FDP wird iiber das Handgelenk (0’) in das
System iibertragen.

Frpr Die Sehnenkraft des EDL wird iiber das Handgelenk (0’) in das

System iibertragen.

Fyiund Fys Die Sehnenkrifte der stellvertretenden Muskel-Gruppen, die direkt
am Handgelenk ansetzen und hauptséichlich zur Stabilisierung des
Handgelenks im Winkel ¢y beitragen.

Hierbei ist zu beachten, dass sich die Sehne des EDL in der proximalen Phalanx (II.) in
die zwei Sehnen EDL;,; und EDL,,,; aufspaltet. Desweiteren wurde der M. lumbricalis
nicht bei den Berechnungen beriicksichtigt, da er durch die Stimulation nicht erfasst wird.

Die Winkelstellungen der Gelenke und die Segment-Lingen werden durch das optische
Mess-System (siehe Kapitel 5.2) vorgegeben und kénnen in Echtzeit fiir die Berechnungen
bereitgestellt werden.
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Abbildung 6.17.: Gesamtsystem

Im folgenden werden die Gleichgewichtsbedingungen entsprechend Gl. (6.37) fiir jedes

einzelne Teilsystem, ausgehend von der distalen Phalanx (IV) bis hin zum Handgelenk
(0°), aufgestellt.
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Krifte und Momente in System IV (distale Phalanx)

Abbildung 6.18.: System IV.

In System IV treten als Krifte die von auflen in die Fingerspitze eingeleitete Greiftkraft
Fy 4. 200ad, sowie die Normalkraft Fy ry_rr, die Querkraft Fg rv,; und die beiden Muskel-
kréfte Frpp und Fgpr et auf. Momente werden durch F, , ; ;,0q und die beiden Muskel-
krifte entsprechend ihren Hebelarmen im Koordinatenursprung berechnet. Da die Nor-
malkraft Fy ry_rrr sowie die Querkraft F ry_rrr im Ursprung des Koordinatensystems
ansetzen, leisten sie dort keinen Momenten-Beitrag.

Damit ergeben sich aus Abbildung 6.18 die Gleichgewichtsbedingungen fiir System IV
(distale Phalanx) wie folgt.

Z Fron = —Frgoada — Frop + Fnov-1r1 — Feprja =0 (6.42)
Z F, Orv — _Fy,load + FQ,IV—H[ =0 (643)

E MOIV = FFDPTFDP - FEDL,lat'rE‘DL,lat + Fm,loadrx,load - Fy,load"'y,load = 0(644)

Krifte und Momente in System Il (mittlere Phalanx)

Aus System IV werden in das System III folgende Krifte {ibertragen:

FN,IV—III Die Normalkraft FN,IV—III wird im Punkt OIV
von System IV auf System III am DIP-Gelenk iibertragen.
FQ,IV—III Die Querkraft FQ,IV—III wird im Punkt OIV

von System IV auf System III am DIP-Gelenk iibertragen.
Folgende Krifte greifen zusétzlich in System III an:
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Abbildung 6.19.: System III.

Die Rollenkraft Fr gpr jat, die aus der Umlenkung von Fgpp e

am DIP-Gelenk entsteht, wirkt auf den Knochenkopf der

mittleren Phalanx.

Die Rollenkraft Fr 5pr tat;union, die aus der Umlenkung von

FEpr et durch die Sehnenscheide am Punkt P4t ynion entsteht,
wirkt auf die mittlere Phalanx.

Die Rollenkraft Fr rpp, die durch die Umlenkung von Frpp

durch die Sehenscheide an der Beugeseite des DIP-Gelenks entsteht,
wirkt im Mittelpunkt des DIP-Gelenks.

Die Muskelkraft Frps am Ansatz des PIP-Gelenks auf der Beugeseite
Die Muskelkraft Fupr ent am Ansatz auf der Streckerseite

des PIP-Gelenks.

Die Normalkraft Fy ;rr—;r wird im Punkt Or; von System III

auf System IT am PIP-Gelenk {ibertragen.

Die Querkraft F ;r7—rr wird im Punkt Oy von System III

auf System II am PIP-Gelenk iibertragen.

Damit ergeben sich aus Abbildung 6.19 mit obigen Kriften folgende Gleichgewichts-
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Bedingungen nach Gl. (6.37) fiir System III.

E Fioo = Fnir—11 — Feprzent — Frps + FrEDL jat:unions — Fn,1v—111,: 46.45)
+ Forv_rrrg — FrEDLIate — FRFDP2 =0

E Fyo,, = Forri—i1 + FrEDLjatuniony — Fnav—irry — FQrv—riry + (6.46)
+ FrEDLzenty + FrEDPYy =0

E :MOIII = MFFDS - MFEDL,zent + MFR,E‘DL,lat;union - MFN,IV—III - (647)
- MFQ,IV—III + MFR,E'DL,lat + MFR,FDP =0

Hierbei bezeichnen die in Gl. (6.45) und GI. (6.46) angegebenen Kréfte F,, den Anteil
entlang der x- bzw. y-Achse der jeweiligen Kraft.

Die GI. (6.47) beschreibt das Momentengleichgewicht im Koordinatenursprung O;;;. Da-
bei erscheinen die Moment-erzeugenden Kréfte als Index in den Momentbezeichnungen.

Diein Gl. (6.47) angegebenen Momente My bezeichnen das durch die im Index angegebene
Kraft erzeugte Moment im Koordinatenursprung Oyy;.

DIP

EDLj,

Abbildung 6.20.: Abrollen der Sehnen am Gelenk

Die Sehnenscheiden, durch die die Sehnen der einzelnen Fingermuskeln ziehen, werden
nach Abbildung 6.20 wie folgt modelliert. Auf der Beugeseite des Gelenks wird die Sehnen-
scheide durch eine Rolle, die in der Mitte des Gelenkkopfs des Fingerknochens aufgehingt
ist, dargestellt. Auf der Streckseite des Gelenks wird die Sehne direkt am Gelenkkopf
abgerollt. Die Krifte, die durch die Umlenkung der Sehnenkrifte entstehen, werden im
weiteren als Rollenkréfte bezeichnet und werden zusétzlich mit einem R indiziert. Beide
Kraft-Ansatzpunkte der Rollenkréfte konnen in den Mittelpunkt des Gelenkkopfs verscho-
ben werden. Daher leistet nur die y-Komponente einen Anteil zum Momentengleichgewicht
im Koordinatenursprung (OrI1).

Da dieses Modell der Sehnenscheiden auch in den Systemen I und II verwendet wird, soll
am Beispiel der mittleren Phalanx (System III) exemplarisch die Berechnung der einzelnen
Krifte und Momente hergeleitet werden.
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Abbildung 6.21.: Kriifte-Parallelogramm

Die Rollenkraft Fg ppp, die durch die Umlenkung an der Rolle auf das System ausgeiibt
wird, wirkt in Richtung des halben Winkels ¢ und wird iiber das Kréfte-Parallelogramm
nach Abbildung 6.21 wie folgt berechnet:

Frrpp = 2Fppp cos g
mit
¢ =180° — pprp

zZu

YpIp Yprp

FR’FDPZQFFDPCOS(E)OO— ) ZQFFDpSiIl

Fr o
1

S -90°- 2P

Frropy

Abbildung 6.22.: Kraftanteile

Durch die Sehnenscheide des FDP am DIP-Gelenk ergeben sich folgende Momente- und
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Krifteanteile in System III (siche Abbildung 6.22).
Frrppz = —Frrppcos(90° — %) = (6.48)
= —Frrppsin SOD;P =
= —2Fpppsin ‘p’;”’ sin ‘p’;”’
Frrppy = Frpppsin(90° — ‘pg”’) = (6.49)
= F R,FDP COS SODQIP =
= 2Frppsin (pDQIP COS QOL;IP
Mgrrpp = Frrppylin = (6.50)
= 2Fpppsin yorp cos QDL;IPZ

Analog dazu berechnet sich die Rollenkraft Fg ppr iqt, hervorgerufen durch das Abrollen
des EDL;, im System III am DIP-Gelenk (Abbildung 6.21) zu

__ ¥brIpP ¥pIp

o .
Frepria = 2Fgpr et cos (90 ) = 2FEpL jqt Sin

und daraus das Moment sowie die Kraftanteile entlang den Achsen wie folgt.

¥YDIP

FrEDL otz —FR EDL,lat SIN 5 (6.51)
= —2Fgpr et sin SDD;P sin SDDQIP

FrELDjaty = FREDLatCOS % = (6.52)
= 2Fgpratsin SODQIP cos QODQIP

MpEDLiat = FrEDLylIIT = (6.53)
= 2FgDLatSIN (‘OI;IP cos <,01;1Pl

Die Rollenkraft Fr gpr at;union, die nach Abbildung 6.8 durch die Umlenkung des Lateral-
bands durch die Sehnenscheide im Punkt P4t ynion auf den Knochen im System IIT wirkt,
berechnet sich zu:

Plat,union
Fr EDL jatyunion = 2FEDL jat COS —————

Dabei wird der Punkt P,ut.union nach Gl. (6.25) und Abbildung 6.8 definiert. Fiir Moment-
und Kraftanteile entlang der Achsen im System III ergibt sich daraus:

FR,EDL,lat;union,w -
FR,EDL,lat;union,y -
MFR,EDL,lat;union,z

MFR,EDL,lat;union

Plat,union

Dlat,union

2F; EDL,lat COS 9

2

Plat,union

QFEDL,lat COS 9

PLlat,union

Plat,union .
S1

2

PLlat,union

2F; EDL,lat COS 9

Plat,union .

yIIIaPlat;union

2

Plat,union

—2FEDL at COS 5

2 xlll,ﬂat;union
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Abbildung 6.23.: Kraftanteile am DIP

Fiir die auf den Gelenk-Kopf in System IIT aus System IV iibertragenen Normal- und
Quer-Krifte im Punkt Opy ergeben sich folgende Moment- und Kraftanteile (siche Ab-
bildung 6.23):

Forv_irrg = Forv—rirsingprp (6.58)
Forv_rrry = —Fgrv_1r1cosoprp (6.59)
Mgy 111, = —Fouv-rngzsingprp Ry = (6.60)

—F, Q,IV—III sin pprpsin oprpRrv_r11
MFQ‘IV_m = FQ,IV—IH,y(lIH + Rrv_111€os ¢prp) = (6.61)

_FQ,IV—IH COos SDDIP(ZHI + Rrv_111 cos SODIP)

Fyiv-rre = —Fnjpv-rircoseprp (6.62)
Fyiv-rry = —Fnv-rrsingpre (6.63)
Mryy_in = Fngv-rmnglir = —Fnv-mrsin gprelir (6.64)

Obige Gleichungen eingesetzt in Gl. (6.45), Gl. (6.46) und Gl. (6.47) ergeben damit fiir
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das Kriifte- und Momenten-Gleichgewicht in System III (siehe nach Abbildung 6.19).

E Fz,om = FN,III—H - FEDL,zent — Frps + (6-65)
Plat,union Plat,union _
2 2
- FN,IV—III Cos Yprp + FQ,IV—IU SIN@Yprp —
DIP . DIP
14 Sin 14 —

2

. Yprp . ¥pIp
— 2FFDpsmSD2 sm('o =

+ 2Fgprat COS

- 2FEDL,lat sin

2
= 0
Z Fyorur = Fou-mr+ (6.66)
Plat,union .  Plat,union
2F 3 3 _
+ EDL,lat COS 9 9

— Fnrv_rmrsingprp —

— Fgv_rrcosoprp +

QFEDL,lat sin S0D2]P COS SDDQIP +

¥YDIP oS ¥YDIP
2 2

+ o+

2FFDP sin

0

Z MOIU = Frpsrrps — FEDL,zent’rEDL + (667)

Plat,union Plat,union
2 CoS 2 ylllvf)lat;union +

_|_

2FEDL,lat COS

Dlatunion . Platunion
2 2 '/L‘III,F'lat;unian -

+

2FEDL,lat COS

— FEngv_rmrsineprplirr —
— Fov_rirsingprpsinoprpRrv_rrr —

- FQ,IV—H[ Cos (;DDIP(ZHI + Ry _rrr cos QDDIP) +
Yprp ¥YDIP
S lrrr +

2FEDLl 75SiIl CO
e 2 2

Yprp YprIp
5 COoS 5

+ o+

2FFDPSiIl l[[[:

0

Krifte und Momente in System Il (proximale Phalanx)

Aus System III werden in System II folgende Krifte iibertragen:

FN,IIIfII Die Normalkraft FN,IllfII wird im Punkt OIII
von System IIT auf System IT am PIP-Gelenk iibertragen.
FQ,[[[_[] Die Querkraft FQJ[[_][ wird am Punkt O[[[

von System III auf System II am PIP-Gelenk iibertragen.
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Fl"DP+FFDS

130°-¢,,,

FN,III-II

FR.FDI’+FDS

PIP

F
FPDP+FFDS EDL,zent

F 180°—

QNI ¢

Frropsrps PIP
FrepLzent

F R,EDL,zent

Fepria

FEDL.Zenl

FR EDL latorigin

FR,EDL,lut;urigin

(plal;origin

\ FEDL,]a!

Abbildung 6.24.: System II.,xy-Achse

Folgende Krifte greifen zusétzlich in System II an:

FrEDL zent Die Rollenkraft Fr gpr, zent, die aus der Umlenkung
von Fgpr zent am PIP-Gelenk entsteht, wirkt auf den Knochenkopf der
proximalen Phalanx.

FR,EDL,lat;origin Die Rollenkraft FR,EDL,lat;origina die aus der Umlenkung
von Fgpr e durch die Sehnenscheide am Punkt Piat origin
entsteht, wirkt auf die proximale Phalanx.

FR,FDP+FDS Die Rollenkraft FR,FDP+FD5'7 die aus Umlenkung von FFDP
und Frpg durch die Sehnenscheide an der Beugeseite des PTP-Gelenks
entsteht, wirkt auf die proximale Phalanx.

Fnrr-r Die Normalkraft Fy ;r—; wird bei Punkt O;; von System II auf
System I am MCP-Gelenk iibertragen.
Forr-r Die Querkraft Fg ;7—r wird bei Punkt Oy von System II auf

System I am MCP-Gelenk iibertragen.

Damit ergeben sich aus Abbildung 6.24 mit obigen Kriften folgende Gleichgewichts-
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Bedingungen fiir System II.

E Fro, = Fnii-1 — FrEDLatoriging — FN111-11,0 + (6.68)

Forrr-112 — FrEDL zent,e — FrRFDP2 — FRFDSE = 0

E F, O — FQ,II—I + FR,EDL,lat;origin,y - FN,III—II,y - FQ,III—II,y + (669)

FrEDL zenty + FrFDPYy + FRFDSYy =0

§ :MOII = MFEDL,zent + MFR,EDL,lat;origin - MFN,III—II - (6'70)
- MFQ,III—II + MFR,FDP + MFR,FDS =0

+

_|_

Hierbei bezeichnen die in Gl. (6.68) und Gl. (6.69) angegebenen Krifte F, den Anteil
entlang der x- bzw. y-Achse der jeweiligen Kraft. Die in Gl. (6.70) angegebenen Momente
My bezeichnen das durch die im Index angegebene Kraft F' im Koordinatenursprung Oy
erzeugte Moment.

Aus Abbildung 6.24 ergeben sich die einzelnen Krifte und Momente fiir System II. Die
Rollenkraft Fg pppyrps wirkt durch die Umlenkung des FDP und FDS durch die Seh-
nenscheide auf der Beugeseite am PIP-Gelenk in Richtung des halben Winkels ¢p;p.
Frrpp+rps, sowie das Moment und die Kraftanteile entlang der beiden Achsen werden
analog zu System III (Abbildung 6.20) iiber das Kriifte-Parallelogramm berechnet.

Frrop+rps = 2(Frpp+ Frps)sin prIp
Frrppirpse = —2(Fppp+ Frps)sin PPIP . @1;113
Frrppirpsy = 2(Frpp+ Frpg)sin SOI;IP oS QOI;IP
Mg rppirps = Frrppirpsylir = 2(Frpp + Frps)sin PPIP s PPIP)

2 2

Die durch die Umlenkung des EDL,,; durch die Sehnenscheide am PIP-Gelenk Rollen-
kraft Fr gpr, zent und das daraus auf die metacarpale Phalanx wirkende Moment, sowie
die Kraftanteile entlang der Achsen berechnen sich wie folgt:

FrEDL2ent = 2FEDL zentSIN %
FR,E‘DL,zent,ac = _2FEDL,zent sin priv in QDI;IP
FR,EDL,zent,y = 2F1EDL,zent sin SOI;IP COs SOI;IP
MFR,EDL,zeM = FR,EDL,zent,leI = 2FEDL,zent sin yrip COS Pprp l[[

2 2

Die Rollenkraft Fr gpr iatiorigin, die durch die Umlenkung des ED L, durch die Sehnen-
scheide im Punkt Pjgs origin) auf das System II wirkt, sowie das dadurch erzeugte Moment
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und die Kraftanteile entlang der Achsen, berechnen sich wie folgt:

Plat,origin

FrEDLjatorigin = 2FEDI 10t COS 5
Fr EepL jatioriging = —2FEDL,at COS (plat’;igm sin (plat’;igm
FrEDLatioriging = 2FEDL 1at COS wlat’;igm cos wl“t’;”gm
MFR,EDL,lat;origin — _2FEDL,lat oS Splat,;rigin sin Splat,;rigm 1T, Pragonigin +

Plat,origin Plat,origin
COS II.P . .
2 2 »Llat;origin

+ 2Fgpr,iat €OS

Fiir die auf den Gelenk-Kopf in System II aus System III iibertragenen Normal- und
Quer-Krifte im Punkt O;;; und die daraus resultierenden Momente gilt analog zu Abbil-
dung 6.23.

FQ,III—II,;E = FQ,III—II SInYpip
F QIII-IIy = —F, QIII-11 COSYpPIpP
Mry o = —Fouu-rrsingprpsinoprp Ry —

F Q,IIT—11 COS SDPIP(ZH + RIII—H,acy Ccos <PPIP)

Fnirri-11. = —Fnrr-11cos oprp
—F N,IIT-I1 SN Yprp

MFN,H,_H = _FN,IHfII sin SOPIP(lH + RIIIfII,:cy COos QOPIP)

Fnrrr-rry

Daraus ergibt sich fiir das Krifte- und Momenten-Gleichgewicht in System II nach Ab-
bildung 6.24 mit obigen Kriiften und Momenten und Gl. (6.68), GI. (6.69) und GI. (6.70)
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in der xy-Ebene:

E Froy = Fya-1— (6.71)
Dlat,origin . Plat,origin
sin —
2 2
— Fnirr—rrcospprp +

+ Forrr—irsingprp —

. Yprip . YpPIP
— 2FgDL zent SID smT —

wpip . YpIpP
sin 5

— 2FgpL tat €OS

— 2(Frpp + Fppg)sin

+ ZFw,OH,wz =0

Y Fuon = Fou-r+ (6.72)
PLlat,origin cos Plat,origin

2 2
— Fyrr—mrsinpprp +

— Fgrrr—rrcos pprp +

2FEDL sin QOI;IP COS <PI;IP +

2(FFDP + FFDS) sin prIP COS pPIP +

2 2
Z F, Orr,xz = 0

YPIP YPIP

ZMOII,Z = 2FE’DL,zentSin 9 Cos 9 lrr — (673)

Dlat,origin . Plat,origin
sin II.P . i
2 2 s»Ulat;origin

+

+ 2FEDLat COS +

+ o+ +

— 2FgpL iat €OS

(plat,origin Qplat,origin
2 cos 2 IIaPlat;origin -

+ 2FEDL,lat COS

- F NIIT-II sin SDPIP(ZH + RIIIfII,:cy COos (PPIP) -
- FQ,III—II sin pprpsin oprpRrrr—rr +
— Fgrr-rrcosprp(lir + Rirr—11,2y €OS @prp) +

+ Q(FFDP + FFDS) sin QOI;IP COSs (pI;IPl]I =0

Da F} joqq erst in diesem System zu tragen kommt, aber bereits in System IV eingelei-
tet wird, muss der Hebelarm in Abhéngigkeit der Winkel ¢p;p und ¢p;p und der Seg-
mentldngen 7y joq4, {777 und l;r berechnet werden. Dieser wurde iiber die Transformationen
Gl. (6.39) und GI. (6.40) in GI. (6.41) berechnet.

Nach Abbildung 6.25 ergibt sich fiir das Krifte- und Momenten-Gleichgewicht in der
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PIP

MCP

Abbildung 6.25.: System II.,xz-Achse

xz-Ebene:

E Fr 011,09y = —Friosscos rross — Fuross €os puross (6.74)
E F, o109y = —Friosssingrross + Fuross sin ouross — ¥ joad (6.75)

Y Mo,y = Fr1085COS Gr10852Prontratiar — Ful0Ss €08 PuI0S52Prontsuiner +(6.76)

_|_

Frrosssin PriOSST Py oodiradial Furosssin PulOSST Py opdsuinar +

+

Fz,loadlz,load =0

Krifte und Momente in System | (metacarpale Phalanx)

Aus System II werden auf System I folgende Kréfte iibertragen:

FN,[]_] Die Normalkraft FN,[[_] wird im Punkt O[[
von System II auf System I am MCP-Gelenk iibertragen.
FQ’[[_] Die Querkraft FQJ[_] wird bei Punkt O[[

von System II auf System I am MCP-Gelenk iibertragen.

Folgende Krifte greifen zusétzlich in System I an:

FrEDL, zent Die Rollenkraft Fg gpr, zent, die aus der Umlenkung von Fgpr sent
durch die Sehenscheide am MCP-Gelenk entsteht, wirkt auf den
Knochenkopf der metacarpalen Phalanx.

Frrppirps  Die Rollenkraft Fr pppyrps, die aus der Umlenkung von
Frpp und Frpg durch die Sehnenscheide auf der Beugeseite des
MCP-Gelenks, entsteht, wirkt im Mittelpunkt des MCP-Gelenks.

Fy Die Muskelkraft Fyq, die die Drehung des Fingers in System I um das
Handgelenkt ermoglicht.
Fyo Die Muskelkraft Fgo, die die Drehung des Fingers in System I um das

Handgelenkt ermoglicht.
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b) (PMCP < O

a) Pycp >0

180°-0,

PR

FepptFreps
FeprtFeps
Freop:ns

180°-0, ., FrepptFrps

FroptFrps

MCP

Fr kop+ns

Frropieps

Frentzent

Froeptzent
Fepzent
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a) Pycp >0

Fept zent

Freptzent
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Fet zent

Abbildung 6.26.: System I.,xy-Achse

Damit ergeben sich aus Abbildung 6.26 mit obigen Kriften folgende Gleichgewichts-

Bedingungen fiir System 1.

Z Fw,OI
2 Fuo,

> Mo, =

—Fnir1e+ Formr e — (6.77)
FrEepL zents — FrRFDP2 — FRFDS: =0
—Fo -1y — Fnir—ry + (6.78)
Fr EDL zenty + FrFDPYy + FRFDSYy = 0
Mryppens + Moy iis = (6.79)
Mrg 11+ Mrg ppp + Meg pps = 0

(6.80)

Hierbei bezeichnen die in Gl. (6.77) und Gl. (6.78) angegebenen Krifte F, den Anteil
entlang der x- bzw. y-Achse der jeweiligen Kraft. Die in Gl. (6.79) angegebenen Momente
M bezeichnen das durch die im Index angegebene Kraft erzeugte Moment im Koordina-

tenursprung O;.
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Aus Abbildung 6.26 ergeben sich die einzelnen Krifte und Momente fiir System 1. Fiir die
Rollenkraft Fr ppp+rps, hervorgerufen durch die Umlenkung der FDP und FDS durch
die Sehnenscheide am MCP-Gelenk, sowie das Moment und die Kraftanteile ergibt sich
wie folgt:

Frrop+rps = 2(Frpp+ Frps)sin Yuce
Frrppirpsy = —2(Fppp+ Frpg)sin SDIV;CP sin QDN;CP
Frrppirpsy = 2(Fppp+ Frps)sin QDA/;CP CoS SDA/;CP
Falls opcp < 0 entsteht zusétzlich folgendes Moment:
Mpy pppirps = —2(Frpp + Frps)sin SD]V;CP sin (pMQCP R; cos (pﬂécp +
+ 2(Frpp + Frps) sin 22 cos ML (1, _ Ry + Ry sin PMOT)

2 2

Die durch die Umlenkung des EDL,.,; durch die Sehnenscheide am MCP-Gelenk Rol-
lenkraft Fr gpr und das daraus auf die metacarpale Phalanx wirkende Moment und die
Kraftanteile entlang der Achsen berechnen sich wie folgt:

. YMmMcP
FrEpLzent = 2FEDLzent SID 5

. Ymcp . ¥YmcP
Fruprzente = —2FgDL zentSIn 5 S

. YmcpP YmMmcPp
FR,EDL,zent,y = 2FEDL,zent51n 9 COs 9

Falls ¢p;cp > 0 entstehen zusétzlich folgende Momente:

Ymcp sin Ymcp R cos YmMmMcp
2 9 1 2

<P1\/;CP coS QOMQCP (lf — Ry + Rysin gDJVQCP)

MFR,E‘DL,zent = _2FEDL,zent51n +

+ 2FEgDL,zentSID

Fiir die aus System II auf System I iibertragene, auf den Gelenk-Kopf des MCP-Gelenks
wirkende Quer-Kraft und das daraus resultierende Moment, gilt.

FQ,II—I,z = FQ,H—I Sin Y ycp
FQ,IIfI,y = —FQ,HJ COSsYmcp
Mr, ., = —Fou-rsinpycpsingprpRir—r —

— Fgri—1cos puep(lr — Rr + Ry cos pucep)
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Fiir die aus System II auf System I iibertragene, auf den Gelenk-Kopf des MCP-Gelenks
wirkende Normal-Kraft und das daraus resultierende Moment, gilt.

FN,HJ,z = —FN,HJ COS@mcp
FN,H—I,y = —FN,H—I sin ycp
MFN,U_I = —Fn-rsinpucpls

Obige Gleichungen eingesetzt in Gl. (6.77), Gl. (6.78) und Gl. (6.79) ergeben damit fiir
das Krifte- und Momenten-Gleichgewicht in System I auf der xy-Ebene (siehe nach Ab-
bildung 6.19).

Y Foo, = 2(Fppp+ Frps)sin wgcp cos (pM;P — (6.81)
— 2(FFDP =+ FFD,g) SiIl (P]\/;CP sin (pZMQCP —
— 2Fgprsin gp]\écp sin SOMQCP +
+ Fyr—rsinoyep — —Fn -1 cos opep +
+ Fy1+Fpe=0
. PmcP Ymcp
Z Fyo0, = 2(Fppp+ Frps)sin 5 s+ (6.82)
+ ZFEDL sin (p]\/;CP COS SOJVIQCP —

- FQ,H—I CoOsYpmcp — FN,H—I sin ppcp = 0

Falls ¢pcp > 0 entstehen folgende Momente in System I:

+ 2FEDL zentSin $umce , PMCP (It — Ry + Rysin <PMCP) B

2 2
— For—rsinpuepsin puepRir—1 — Fo,ir—1cos opep(lr + Ry cos pucp) +

+ Fnr-1cospycpsinpyeply +

+ Fmirgr — Faorga =0

Falls ¢pcp < 0 entstehen folgende Momente in System I:

Z Mo, . = —2(Fppp+ Frps)sin S0M20p sin QDM;P Ry cos % + (6.84)
+ 2(Frpp + Frps) sin ymce Cos Yuce (I; — Ry + Ry sin SOMCP) _

2 2
- FQ,H—I Sin @y cpSin pprpRi—r — FQ,II—I Cos SOMCP(ZI — Rr + Ry cos SDMCP)

— Fnir—rsinpyceply +

+ Fyirgn — Frorpe =0
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Abbildung 6.27.: System 0’,xy-Achse

Krdfte und Momente in System 0’(Handgelenk)

Die Drehung des Handgelenks erzeugt hauptséichlich eine Langeninderung der Sehnen
durch die Rotation um die z-Achse. Drehungen um die y-Achse werden vernachlissigt.
Das an das Handgelenk angrezede System ist der Unterarm. Aus ihm entspringen die
duBeren Handmuskeln. Die Handmuskeln Fg; und Fgo representieren die Muskelgruppen
der Handgelenks-Strecker und Beuger. Der Unterarm wird als starr befestigt angenommen.
Die Krifte und Momente, die durch F; und Fpy im Handgelenk entstehen sind bereits
in den Gleichgewichtsbedingunegn von System I enthalten. Aus diesem Grund ist die
Aufstellung der Gleichgewichtsgleichungen fiir System (O’) nicht notwendig.

Zusammenfassung

Es wurden die in den in den Teilsystemen auftretenden Krifte und Momente mit den oben
aufgestellten Gleichgewichtsbedingungen beschrieben. Aufgrund der gegebenen Bedingun-
gen und der Anzahl der Parameter ist das System mathematisch iiberbestimmt, was zur
Folge hat, dass nur gewisse Finger-Stellungen angenommen werden kénnen. Dies stimmt
mit der Voraussetzung iiberein, dass anatomisch nicht alle Finger- und Gelenk-Stellungen
moglich sind. Diese Tatsache wird bei der Berechnung der einzelnen Krifte und Léinge
beriicksichtigt. Zur Losung der Gleichungen wird derzeit ein nach [Col94] abgewandelter
Newton-Algorithmus zur nichtlinearen Optimierung erprobt.



7. Ausgewahlte
Identifikationsmethoden fiir
biomechanische Systeme

7.1. Uberblick iiber die Methoden der Systemanalyse

Bei der mathematischen Modellierung einer Regelstrecke sind zwei Wege zu unterscheiden:
die theoretische und die experimentelle Systemanalyse. Werden bei der Modellierung die
bekannten physikalischen GesetzméfBigkeiten einbezogen, spricht man von einer theoreti-
schen Systemanalyse. Sie setzt ein ausreichend gutes Wissen iiber das System und seine
inneren Zusammenhinge voraus. Ein Beispiel fiir die theoretische Systemanalyse ist die
Modellierung des Muskels und des Ellenbogens im vorigen Kapitel. Hier wurde, basierend
auf dem Hill’schen Muskelmodell und den Gesetzen der Mechanik, ein Ansatz gegeben,
mit dem Muskelkrifte und Gelenkmomente berechnet werden kénnen.

Bei der Modellierung der Aktivierungsdynamik und der Rekrutierung wird ein bestimmtes
Systemverhalten angenommen und die unbekannten Modellparameter der vorgegebenen
Modellstruktur aus Messreihen von Ein- und Ausgangssignalen bestimmt. In diesem Falle
spricht man von einer experimentellen Systemanalyse oder Identifikation. Je nach Art
des Modells (parametrisch oder nichtparametrisch) und Art der Eingangs- und Ausgangs-
signale (kontinuierlich, diskret) lassen sich verschiedene Methoden klassifizieren. Ferner
konnen diese Methoden unterteilt werden, in Methoden im Zeit- bzw. Frequenzbereich und
rekursive bzw. nichtrekursive Methoden. Die verschiedenen Modellanséitze zur Identifika-
tion eines Systems sind in [Ise92a], [Ise92b], [Lju99] und [Win95] detailliert beschrieben.
Aufgrund ihrer Vielzahl kénnen sie nicht alle dargestellt werden. Es wird hier auf bestimm-
te lineare und nichtlineare Modellansitze eingegangen, die sich fiir die Identifikation der
Aktivierungsdynamik (siehe Kapitel 8.1) und der Rekrutierung (siehe Kapitel 8.1.4) als
geeignet, erwiesen haben.

7.2. Lineare Modellansatze

Lineare Modellansitze werden hier in parametrische und nichtparametrische Modelle un-
terteilt. Bei nichtparametrischen Modellen (Modelle ohne Struktur) ist das Verhiltnis
zwischen Ein- und Ausgangsgrofien durch eine Wertetabelle oder einen Kurvenverlauf ge-

126
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geben. Thre mathematische Beschreibungen haben die Form einer Gewichtsfunktion (Im-
pulsantwort), Ubergangsfunktion (Sprungantwort) oder Ortskurve der Frequenzgangfunk-
tion. Zur Identifikation von linearen nichtparametrischen Modellen eignen sich folgende
Methoden: Frequenzgangmessung, Fourier-, Korrelations- und Spektralanalyse. Welche
der angegebenen Methoden benutzt wird, hingt von den Eigenschaften des Systems und
von den zur Verfiigung stehenden Daten ab.

Bei linearen, parametrischen Ansétzen wird ein Modell ermittelt, das durch eine lineare
Differentialgleichung, Ubertragungs- oder Frequenzgangfunktion darstellbar ist. Die Pa-
rameter und Struktur dieser Modelle werden durch Kennwertermittlung, Modellabgleich
und Parameterschitzmethoden identifiziert. Da adaptive Regelungen in der Regel auf pa-
rametrischen Modellen aufbauen, werden diese Identifikationsmethoden néher betrachtet.
Die Kennwertermittlung hat ihren Einsatz bei der Modellierung der Aktivierungsdynamik
gefunden (siehe Kapitel 8.1.2), die Parameterschéitzung wird im folgenden beschrieben.

7.3. Lineare Parameterschitzung

7.3.1. Methode der kleinsten Quadrate

Hiufig verwendet man fiir die Modellanpassung die Methode der kleinsten Quadrate
(MKQ), auch als Least-Square-Schiitzung bezeichnet. Es werden hierfiir lineare Modelle
mit Eingang v und Ausgang y im diskreten Bereich betrachtet. Die Differentialgleichung
solcher Modelle mit der diskreten Zeiteinheit k = TLO =0,1,2... lautet:

ylk] +arylk — 1] + asylk — 2] + ... + anylk — m]
=  bulk —d—1]+boulk —d — 2] + ... + bpulk — d — m] (7.1)

wobei m die Modellordnung, d die Totzeit und a; und b; die Modellparameter sind. Aus den
abgetasteten Einganssignalen u[k] und Ausgangssignalen y[k], die in einem Datenvektor
t[k] zusammengefasst werden

%T[k] = [—ylk — 1], —ylk — 2|, ..., —y[k — m], u[k — d — 1], ulk —d — 2], ..., ulk — d — m]]
(7.2)

und dem Parametervektor des Modells

0" k] = [a1[k], ..., am k], b1 [k], ..., b K] (7.3)

ergibt sich der geschitzte Ausgangswert 3(k) des Modells:

jlk] = " (k1K - 1] (7.4)
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Der Prozessfehler, der sich aufgrund der geschitzten Parameter zum Zeitpunkt k ergibt
wird definiert:

e(k) = ylk] = ¢TkIO[k — 1] (7.5)

Entsprechend der MKQ erhilt man eine Parameterschitzung fiir den Parametervektor
des Modells aus der Minimierung der Summe der Fehlerquadrate [Ise92a]:

k+d+m

V=Y €)= Min (7.6)

i=m-+d

Unter Erfiillung der notwendigen Bedingung zur Existenz eines Extremwertes

av
—~ =0 7.7
i, (7.7)
ergibt sich die Normalen-Gleichung:
vy =u'y (7.8)

Aus dieser Gleichung berechnet sich der Parametervektor:

P ist die Prazisionsmatrix:

P=[yy" (7.10)

Sie existiert unter Voraussetzung, dass die Matrix 1" ¢ invertierbar (nichtsingulér) ist.

7.3.2. Rekursive Methode der kleinsten Quadrate

Aus der Methode der kleinsten Quadrate ldsst sich die Schétzvorschrift der rekursi-
ven Methoden der kleinsten Quadrate herleiten. Die Grundidee dieses Verfahrens be-
steht darin, dass durch eine neue Beobachtung der Messwertsitze zum (k + 1)-ten Zeit-
punkt, die Verbesserung der Parameterschitzung iterativ erzielt werden kann. Anhand
der zur Verfiigung stehenden Messwerte werden die Parameter wihrend des Prozesses
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neu geschitzt. Auf Basis der Schitzgleichungen zum k-ten Zeitpunkt erhilt man unter
Einbeziehung der neuen Information zum (k+1)-ten Zeitpunkt folgende Gleichungen:
Geschitzte Fehler:

e[k + 1] = y[k + 1] — ¢" [k + 1]0[k] (7.11)

Berechnung der neuen Prézisionsmatrix:

Plk +1] = Plk] — A[k]y" [k + 1]P[k] (7.12)

Gegeniiber der nichtrekursiven Gl. (7.10) wird zusétzlich ein Korrekturvektor A(k) ein-
gefiihrt:

Alk] = PIEIg[k + 1] [L+ 9" [k + 1 PKg[k +1]] (7.13)

Hieraus ergibt sich die Berechnung eines neuen Parametervektors:

[k + 1] = G[k] + A[k]e[k + 1] (7.14)

Konvergenzeigenschaften der rekursiven Methode der kleinsten Quadrate sind mit ver-
schiedenen Ansétzen untersucht worden. Eine Ubersicht ist in [Mos00] zu finden.

Die rekursiven Algorithmen haben durch die Verbreitung von Prozessrechnern an Be-
deutung gewonnen, da sie sich leicht implementieren lassen und auch fiir eine online
Parameteridentifikation gut geeignet sind.

7.4. Nichtlineare Modellansatze

Die lineare Systembeschreibung hat den Vorteil, dass sie einfach zu handhaben ist - sie
ist aber nicht fiir alle Systeme anwendbar. Viele reale Systeme zeigen ein nichtlineares
Verhalten, das nur durch komplexe mathematische Funktionen (nichtlineare Systemglei-
chungen) beschreibbar ist. Wichtig sind in diesem Zusammenhang Begriffe der statischen
und dynamischen Nichtlinearitdt. Man betrachtet ein nichtlineares System, das durch
folgende Differentialgleichung beschrieben ist:

@my "™ + @1y 4+ a1y + a0y = bou + by + .. + byut™ (7.15)
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Mit den signalabhéngigen Koeffizienten:

(ya ya g; ey U, ’I:L, )

a; = a;
=0y, 9,9, u, 0, ...

b;

Mit der Division durch ay bekommt man:

. , b by | bom
Gm1,m=1) ¢ 4 %y +y=u4 4.+ 2y (7.16)
0

Qo Qo Qo Qo 0

Falls nur 3_?) signalabhéingig ist, liegt eine statische Nichtlinearitit vor. Falls auch ein oder
mehrere Koeffizienten vor den Ableitungen von u oder y signalabhéngig sind, dann ist
das System dynamisch nichtlinear [Ber99].

Im Gegensatz zur Identifikation linearer Systeme ldsst sich ein allgemeines Modell zur
Identifikation nichtlinearer Systeme nicht aufstellen. Neuronale Netze werden héufig fiir
die Identifikation nichtlinearer Systeme eingesetzt [Zha95]. Aus den beobachteten Ein-
und Ausgangsgrofen des Systems ist das Neuronale Netz in der Lage, das Ein- und Aus-
gangsverhalten eines nichtlinearen Systems implizit zu kopieren. Der Vorteil dabei ist,
dass man fiir die Modellierung mit minimalem a priori Wissen iiber innere Vorginge im
System auskommt. Bei den Systemen, bei denen ein explitzites Wissen iiber Systempa-
rameter verlangt ist, konnten sich Neuronale Netze nicht etablieren, da im Vergleich zu
parametrischen Modellen die Gewichte des Netzes keine direkte systemtheortische Bedeu-
tung aufweisen.

Fiir einige Klassen von Nichtlinearitéiten existieren parametrische Modelle. Zu dieser
Gruppe gehoren die nichtlinearen Systeme, die durch Volterra-Reihen und ihre Modi-
fikationen, Hammerstein- und Wiener-Modelle, beschrieben werden kénnen.

7.4.1. Volterra-Reihen

Aus der linearen Systemtheorie ist bekannt, dass sich das Ausgangssignal y(t) eines li-
nearen Systems durch die Faltung des Eingangssignals u(t) mit der Systemantwort g(t)
ergibt:

y(t) = / o(P)ult — 7)dr (7.17)

Das dynamische Verhalten nichtlinearer Prozesse ldsst sich dhnlich dem linearen Fall durch
die Verwendung von Volterra-Reihen beschreiben. Volterra-Reihen stellen eine Alternative
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zum Differentialgleichungsansatz bei der Modellierung nichtlinearer dynamischer Systeme
dar. Fiir einen Prozess mit dem Eingang u(t) und dem Ausgang y(t) lautet die Volterra-
Reihen-Darstellung:

¢ bt
y(t) = go +/g( Du(t — 7 d7'1+//92 71, To)u(t — 1) u(t — 72)dmdr
0 0

t
+ ///93 1, T2, T3)U(t — 1) u(t — 2)u(t — 13)dnidrdrs + ... (7.18)
0

Fiir die Volterra-Reihe im diskreten Bereich gilt demzufolge:

ylkl = go +Zgl i Julk — d — 4]

21=0

+ > gelivisJulk —d — irJulk — d — o]

31=01¢2=0

+ Y DD gslin o, i) (7.19)

11=0142=0143=0

Diese Darstellungsform kann als Verallgemeinerung der Faltungssumme interpretiert wer-
den. Dabei reprisentiert d die Totzeit im System. Die Parameter ¢;, g¢s,... werden als
Volterra-Kerne der Ordnung 1, 2, ... bezeichnet. Bei stabilen Systemen streben die Volterra-
Kerne g;[i] gegen Null fiir ¢ > m, so dass die Summen nur eine endliche Zahl von Termen
beinhalten. Das zeitdiskrete parametrische Volterra-Modell ermoglicht die Beschreibung
des dynamischen Verhaltens aller nichtlinearen Systeme, die durch folgende nichtlineare
Differentialgleichung beschreibbar sind:

{Ly(DH{y@} + F{y(®), (1), .} = La(D){u(t)} (7.20)

wobei L;(D) und Ly(D) lineare Differentialoperatoren mit D = % sind. F{} ist eine
Linearkombination einer endlichen Anzahl von Termen, die aus Potenzen bzw. Produkten
der Variablen und deren Ableitungen bestehen [Lac83].

7.4.2. Hammerstein- und Wiener-Modell

Sog. Hammerstein- und Wiener-Modelle sind in der Regelungstechnik h&ufig verwendete
nichtlineare, dynamische Modelle. Beide Modelle bestehen aus einer statischen Nichtli-
nearitit und einem linearen, dynamischen LTI'-System und kénnen in ihrem Verhalten
durch die Volterra-Reihe beschrieben werden.

LT TI=linear time invariant
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Das Hammerstein-Modell setzt sich aus einem statischen nichtlinearen Block N L, der vor
das LTI-System geschaltet ist zusammen (siche Abbildung 7.1).

RV S

Abbildung 7.1.: Blockschaltbild des einfachen Hammerstein-Modells

[.d.R. wird die statische Nichtlinearitit durch ein Polynom g-ten Grades dargestellt:

v(k) = ro + riulk] + roul[k] + ... + rutlk] (7.21)

Das LTI-System wird entweder durch die Ubertragungsfunktion F(z~!) oder die Impul-
santwort h[i], i = 0,...,m beschrieben. Systemtheoretisch formulieren beide vollstéindig
das Verhalten des LTI-Systems. Fiir die Identifikation gibt es jedoch entscheidende Un-
terschiede.

Bei der Beschreibung durch die Ubertragungsfunktion F(z~') sind die Parameter des
linearen dynamischen Blocks die Koeffizienten des Nenner- und Zihlerpolynoms von
F(z ™).

B(z™1)

-1 _

F(z™) = G (7.22)
Az = 1+aiz7t 4+ o+ ape™ (7.23)
B(z™") = biz7l 4+ 4 bpr™ (7.24)

Dabei wird das Systemverhalten durch die Differenzengleichung beschrieben.

A(z"Ny[k] = B(z™") 2 %[k] (7.25)

Das bedeutet, dass das gemessene Ausgangssignal y[k] diskret differenziert wird und so-
mit vergangene Abtastwerte des Ausgangssignals oder der Modell-Schitzwerte der Be-
rechnungsvorschrift wieder zugefiihrt werden. Verrauschte Messwerte y[k] machen damit
eine Identifikation der Parameter oft unmdoglich.

Wesentlichen Vorteile bietet dabei die Beschreibung des Systems iiber die Impulsantwort
hli], © = 1,...,m. Damit geben die m Parameter das Systemverhalten des LTI-Systems
wieder. Bei der Berechnung des Ausgangs y[k| iiber die Faltungssumme

y[k] = Z hli] - vk — 1] (7.26)
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werden vergangene Ausgangswerte nicht benétigt. Hierdurch wird eine schnellere und bes-
sere Konvergenz der Parameter bei der Identifikation erreicht und ein Einfluss verrauschter
Abtastwerte stark vermindert. Zusétzlich lésst sich eine Konvergenz der Adaptationsalgo-
rithmen fiir komplexere Systeme meist nur fiir Ansétze mit der Faltungssumme beweisen.
Der einzige Nachteil dieses Ansatzes ist die héhere Anzahl der Parameter.

Ist die statische Nichtlinearitdt nach dem linearen, dynamischen Block angeordnet, spricht
man von einem Wiener-Modell. In der Abbildung 7.2 ist ein einfaches Wiener-Modell
dargestellt.

ufk] LTI VI N ylk]

Abbildung 7.2.: Blockschaltbild des Wiener-Modells

Auch hier gibt es zur Beschreibung Ansitze iiber die Ubertragungsfunktion und iiber die
Impulsantwort. Identifikationsmethoden fiir Ansitze mit Ubertragungsfunktionen sind in
[Lac83] beschrieben. Wegen der gravierenden Nachteile dieser Ansétze werden im weiteren
nur Ansétze mit der Faltungssumme h[i] weiter ausgefiihrt.

Die Analogie der Systembeschreibung von Hammerstein- und Wiener-Modellen zur Volterra-
Reihe entsteht, wenn man die Berechnungsvorschrift fiir den Ausgang y[k] aufstellt und
ausmultipliziert [Kur95].

Fiir das Hammerstein-Modell gilt (siehe Kapitel 7.5.3):

ylk] = Z hli] - v[k — i) = ZNﬁ [A[]] - ulk — 4] (7.27)
N L [u[k]] = v[k] = ro + riulk] + rou?[k] + ... + rui[k] (7.28)

Die Beschreibung der Nichtlinearitit N L erfolgt durch ein Polynom g-ter Ordnung. Setzt
man Gl (7.28) in Gl. (7.27) erhdlt man wieder die Volterra-Reihe. Durch Koeffizienten-
Vergleich kann gezeigt werden, dass bei einem Hammerstein-Modell nur die quadratischen
Kerne der Volterra-Reihe besetzt sind [Kur95].

Fiir das Wiener-Modell gilt:

ylk] = NL[w[k] = N L

Z h[i] - ulk — i]] (7.29)

NL K] = ylk] = ro + riv[k] + rov®[k] + ... + rwi[k] (7.30)

Mit der Beschreibung der Nichtlinearitit AL durch ein Polynom g-ter Ordnung nach
Gl. (7.30) ergibt sich nach Einsetzen in Gl. (7.29), dass alle Volterra-Kerne besetzt sind
[Kur95].
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7.4.3. Parameterschatzung bei parametrischen nichtlinearen
Modellen

Parametrische Volterra-Modelle, damit auch alle Hammerstein- und Wiener-Modelle ha-
ben zwei wichtige Eigenschaften [Bam78]:

e Der Modellfehler héngt linear von den Modellparametern ab.

e Die Modelle bestehen aus zeitdiskreten, rekursiven Differentialgleichungen.

Dadurch lassen sich die Parameter diese nichtlinearen Modelle mit den bekannten Iden-
tifikationsmethoden fiir lineare Modelle berechnen. (siehe Kapitel 7.3). Als Ergebnis der
Identifikation erhilt man getrennt voneinander die Parameter des linearen und des nicht-
linearen Teilmodells [HofO1b].

Diesem gravierenden Vorteil steht allerdings der fiir die praktische Realisierung entschei-
dende Nachteil gegeniiber, dass die Zahl der Parameter, die fiir ein genaues Modell er-
forderlich sind, sehr grof§ ist. Wiahrend bei einem linearen System der Ordnung m der
Parametervektor 2m + 1 Parameter hat, steigt die Zahl der Parameter bei parametrischen
Volterra-Reihen und Hammerstein-Modellen mit der Systemordnung m und dem Grad
der Nichtlinearitét ¢ fiir sprungfihige Prozesse auf

2 1 2 1 !
L (2mFl+a) _ (@Cm+1+g)! (7.31)
q (2m +1)lq!
und fiir nicht sprungfihige Prozesse[Kur95] auf
2 2 !
7 = m+q = M (7_32)
q (2m)!q!

Diese hohe Parameteranzahl erschwert eine online Identifikation fiir den Muskel-Sehne-
Komplex drastisch. Ein Vorschlag zur Parameterreduktion wird im folgenden Kapitel mit
angefiihrt.

7.5. Lernender Zustandsbeobachter fiir Strecken mit
isolierten Nichtlinearitaten

Die in den vorangegangenen Kapiteln geschilderten Methoden werden im folgenden weiter
ausgearbeitet, um auch komplexe Systeme mit mehrfachen Nichtlinearititen identifizie-
ren zu konnen. Dabei werden sog. Zustandsbeobachter eingefiihrt, die es ermdoglichen fiir
die Regelung notwendige, nicht messbare Streckenzustéinde zu schitzen und Methoden
angefiihrt, um die Anzahl der freien Parameter zu reduzieren.
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Mehrfach auftretende Nichtlinearitéten sind auch im Bereich der Antriebstechnik bekannt
und Gegenstand von derzeitigen Forschungsprojekten geworden. Am Lehrstuhl fiir Elek-
trische Antriebssysteme der TU Miinchen sind deshalb in den vergangenen Jahren um-
fangreiche Theorien zur Identifikation nichtlinearer Systeme entwickelt worden. Diese Me-
thoden werden fiir das vorliegende medizintechnische Problem angepasst und erweitert.

7.5.1. Volterra-Funktionalpotenzreihe

Ausgangspunkt zur Beschreibung der nichtlinearen Systeme ist dabei die in Kapitel 7.4.1
geschilderte allgemeine Volterra-Funktionalpotenzreihe (kurz Volterra-Reihe). Die diskre-
te Volterra-Reihe ist eine Erweiterung der diskreten Faltungssumme. Im folgenden ist ohne
Beschréinkung der Allgemeinheit die Totzeit d vernachlissigt worden (siehe Gl. (7.19)).

ylkl= ¢ +Zgl[i]u[k — 1]
+ Z Z galiv, igJulk — iy Julk — is]

+ YD > gilinia, s dgulk — iaJulk — i) . ulk — ] (7.33)

11=1170=1%1 ig=tg—1

Die Parameter g[i], g2[i1, 2], . .., gqlt1, 42, . . ., 74| sind dabei die Gewichtsfolgen, die die
Volterra-Kerne ersten bis g-ten Grades représentieren. Aufgrund bekannter Symmetrie-
eigenschaften der Volterra-Kerne, kénnen die Summen der Ordnung gréfler 1 beschrénkt
werden [Kur95|. Die Summen durchlaufen im Gegensatz zu Gl. (7.19) nicht alle Stufen
von 0 bis m. Hierdurch entsteht eine erste Reduktion von Parametern. Die Volterra-Reihe
nach Gl. (7.33) beschreibt das Systemverhalten vollstindig. Zu beachten ist jedoch, dass
die Kerne g, ..., g, andere Werte annehmen als in Gl. (7.19). Gl. (7.33) beschreibt stabile
Systeme, d.h. dass die Volterra-Kerne spitestens nach dem m-ten Abtastwert abgeklungen
sind. Der Parameter ¢ gibt den Beharrungswert wieder, der vom Prozess bei verschwin-
dender Anregung angenommen wird. Diese Beschreibung beinhaltet eine endliche Anzahl
freier Parameter, die ausschliefflich linear in die Volterra-Reihe eingehen. Daher kann
Gl. (7.33) in Vektorschreibweise dargestellt werden:

Wk = 2Tk (7.31)
2" = [Lulk—1],...,ulk —m],
w?lk — 1), ulk — 1] - ulk — 2], ..., u?[k — k],
uwdlk —1],.. ] (7.35)
0 = [c,qi[l],-..,91[m], g2[1,1], 92[1, 2], ..., g2[m,m],93[1,1,1],...]  (7.36)

Dabei ist 27 der Messvektor, § der Parametervektor, der die Volterra-Kerne enthilt und
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y[k] der berechnete Systemausgang. Wie in Kapitel 7.4.3 beschrieben, ist die Anzahl der
Parameter sehr hoch und abhingig von der gew#hlten Antwortlinge m der Kerne und
dem Grad ¢ der Nichtlinearitdt. Um die Zahl der freien Parameter moglichst gering zu
halten, werden die Gewichtsfolgen (g; 7], g2 - - - etc.) der Kerne mit Hilfe von orthonormalen
Basisfunktionen angenihert.

7.5.2. Parameterreduktion mittels Basisfunktionen

Die Idee der Basisfunktionen besteht darin, die Gewichtsfolge der Kerne nicht durch ihre
einzelnen Stiitzwerte, sondern durch eine Uberlagerung gewichteter Basisfunktionen an-
zundhern [Kur95]. Es werden verschiedene Typen von Basisfunktionen vorgeschlagen. Bei
der Auswahl des Typs ist der Verlauf der Gewichtsfolgen ausschlaggebend. Im weiteren
werden die von Hofmann [Hof01b] vorgeschlagenen, verzerrten Sinusfunktionen angewen-
det. Sie eignen sich sowohl fiir stark als auch schwach geddmpfte Prozesse und werden
wie folgt beschrieben:

i—0,5

TjiZSin(j'W(l—e_ ¢ )) j:1,---amr i:1,...,m (737)

Dabei beschreibt m die Anzahl der Stiitzwerte der Kerne, ( den Formfaktor mit dem der
Grad der Verzerrungen eingestellt werden kann und m, die Anzahl der verwendeten Basis-
funktionen fiir die Approximation der m Stiitzwerte. Die Elemente r;; sind die Stiitzwerte
1 der Basisfunktion j. Sie werden in der Basisfunktionsmatrix derart zusammengefasst,
dass die Stiitzpunkte einer Basisfunktion jeweils eine Zeile dieser Matrix bilden:

EY
r¥

R = mat f? = [leTjQ e T'jm] (738)

Tm,
Durch die Verzerrung sind die Basisfunktionen nicht orthonormal zueinander. Damit jede
Basisfunktion einen unabhingigen Beitrag zur Approximation der Gewichtsfolgen dar-
stellt, ist Orthonormalitit notwendig. Aus R wird daher iiber eine Transformation (C*)~!
ein Orthonormalsystem R berechnet. Die notwendige Transformationsmatrix C wird aus
der Cholesky-Zerlegung berechnet [Kur95], [Len98]:

RRT = CTRRTC = CTC (7.39)

Die neue, reduzierte Matrix R beinhaltet zeilenweise orthonormale Basisfunktionen mit
deren Hilfe nun die Gewichtsfolgen der Kerne approximiert werden. Fasst man z.B. die
Stiitzwerte des linearen Kern g;[i] in einen Vektor zusammen,

QIT = [o1[1], 2], - .., ga[m]] (7.40)

so kann man sie wie folgt durch eine Linearkombination von orthonormalen Basisfunktio-
nen approximieren:
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g=R"0, geR™', ReR™™ ¢ eR™ (7.41)

Setzt man nun Gl. (7.41) in Gl. (7.34) ein, so erhiilt man die approximierte Messgleichung:

ylk] = 2" [k]R"0,, (7.42)

Dabei ist zu beachten, dass f,, nicht mehr die Stiitzwerte der Kerne enthélt (siehe
Gl. (7.36)), sondern die Gewichte der Basisfunktionen, die die Kerne approximieren. Pro
Kern reduziert sich damit die Zahl der zu identifizierenden Parameter von m auf m,. Die
neuen Parameter in 6,, gehen wieder linear in die Messgleichung ein und sind mit Hilfe
der in den vorangegangenen Kapiteln beschriebenen Methoden identifizierbar [Hof02a].

7.5.3. Ildentifikation eines Hammerstein-Modells mit reduzierten

Parametern
ulk v[k k

Abbildung 7.3.: Hammerstein-Modell

Bei einem Hammerstein-Modell sind nur die Kernelemente ungleich Null, die auf der
Hauptdiagonalen der Kerne liegen. Fiihrt man die Multiplikation 27 RT in G1. (7.42) aus,
so ergibt sich folgende Messgleichung fiir das Hammerstein-Modell:

k] = [1, uTKRT, w?" [RRT, ..., u’” [k]f{ﬂ Osram (7.43)
mit

u'lk] = [ulk—1],ulk—2],...,ulk — m]]

w?' k] = [u’lk—1],u?k —2,...,u%k — m]]

wl k] = [wik —1],ufk —2],...,ulk —m]] (7.44)

Im Parametervektor 6y, sind die Gewichte der Basisfunktionen fiir die Approximation
der quadratischen Volterra-Kerne enthalten:
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LD D

2 (7.45)

YHam =

8,
Durch die Approximation der Volterra-Kerne des Hammerstein-Modells verringert sich
die Anzahl der Parameter von urspriinglich p =1+ ¢ - m auf p = 1 4 ¢ - m, [Rah00].

7.5.4. Beschreibung der statischen Nichtlinearitdt durch Neuronale
Netze

In den bisherigen Beschreibungen wurde der nichtlineare Zusammenhang zwischen dem
Eingang u[k] und dem Ausgang v[k| (siehe Abbildung 7.3) der Nichtlinearitit durch ein
Polynom ¢-ten Grades beschrieben. Ein besonderer Nachteil von Approximationen mit
Polynomen hoheren Grades ist, dass oft schlechte Ergebnisse erreicht werden, da interpo-
lierte Werte zwischen den Stiitzstellen zu Schwingungen neigen. Daher ist es sinnvoll, einen
allgemeinen Funktionsapproximator fiir die statische Nichtlinearitét einzufiihren. Fiir die
Identifikation am Muskel-Sehne-Gelenk-Komplex hat sich ein Neuronales Netz des Typs
GRNN als statischer Funktionsapproximator bewéhrt. Im folgenden wir der Ansatz des
Hammerstein-Modells durch ein GRNN erweitert [Hof01b]. Die statische Nichtlinearitét
wird nun durch die Gleichung des GRNN approximiert:

v=NLW) =0r  Alw) = [Onc---Oncg - [Ai(u) ... Ag(w)]* (7.46)

Das GRNN ist ein einschichtiges Neuronales Netz, das den Vorteil hat, dass durch Kennt-
nis der Gewichte 0y ; die Kennlinie der Nichtlinearitdt nach einem Lernvorgang rekon-
struiert werden kann [Hof02b]. Die Topographie des Netzes ist aus Abbildung 7.4 zu
entnehmen.

Die einzelnen Aktivierungen A; des GRNN werden folgendermafien festgelegt:

exp (26(}2 )

k1 €XD (%)

Ai =

(7.47)

mit
Dabei ist o der Glittungsfaktor, der den Grad der Uberlappungen der benachbarten

Aktivierungen bestimmt, C; den Abstand des Eingangssignals v zum i-ten Stiitzwert und
x; das Zentrum der Aktivierungsfunktion A;.

Damit wird die Nichtlinearitiat durch ¢ = 1...q Stiitzwerte 6; approximiert. Setzt man
Gl. (7.46) in die Faltungssumme Gl. (7.49) ein, erhilt man die Beschreibung des Hammerstein-
Modells mit reduzierten Parametern und Reprisentation der Nichtlinearitdt durch ein
Neuronales Netz des Typs GRNN.
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Abbildung 7.4.: GRNN zur Approximation der Nichtlinearitét

ylk] = Zh[i]v[k—i] (7.49)

ylk] = HNL,lzh[i]Al(u[k—i])+...+0NL,qZh[i]Aq(u[k—z’]) (7.50)

Gl. (7.50) kann nun nicht mehr exakt in eine Volterra-Reihe iiberfiihrt werden. Im Gegen-
satz zur Approximation mit Polynomen geht die Eingangsgrofie u beim GRNN-Ansatz als
Argument der Aktivierungsfunktion in das Ausgangssignal ein. Die Gewichte des GRNN
gehen aber auch hier linear in das Gleichungssystem ein. Eine Analogie zur Volterra-Reihe
kann aufgestellt werden, wenn man die Aktivitdtsfunktionen 4;(u) mit i =1...q als Ein-
gangssignale interpretiert. Durch Koeffizientenvergleich ldsst sich folgende Analogie zu
den Kernen der Volterra-Reihe ermitteln:

gili] = Onphli]
gli] = Onpohli]
: (7.51)
9q[i] = Onrghli]
(7.52)

7.5.5. Erweiterung auf MISO-Systeme

Die bisher geschilderten Ansétze beziehen sich auf SISO-Systeme. Eine wesentliche Er-
weiterung bilden die allgemeinen Ansétze aus [Hof01b], [Hof02d] und [Hof02¢] fiir MISO-
Systeme. Ein wichtiger Spezialfall dieser MISO-Systeme, fiir die Identifikation am Men-
schen, bildet das Hammerstein-Modell mit mehrfachen Eingéngen (sieche Kapitel 8.2).
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Dabei werden mehrere Eingangssignale u;, (i = 1...7) iiber eine statische, nichtlineare
Funktion auf den Wert v abgebildet (siehe Abbildung 7.6).

w,[k]
uz[k& T || VK yIk]

NL » F(G) —»
ur[k}/’

Abbildung 7.5.: Hammerstein-Modell mit mehrfacher Nichtlinearitét

Auch hier 14sst sich die die statische Nichtlinearitéit fiir den mehrdimensionalen Fall {iber
die linearen Parameter 6y ;,7 =1...q des GRNN approximieren:

v[k] = NL(ulk]) = Oxy, - A(ulk]) = [Onz,a- - Onigl - [AL(ulk]) .. Ag(u[k])]  (7.53)

Die Aktivierungsfunktion berechnet sich analog dem SISO-Fall (siehe Gl. (7.47))

_exp(55)
> o1 €XP (%)

mit dem Unterschied, dass C; das Abstandsquadrat des Eingangsvektors v vom i-ten r-
dimensionalen Stiitzwert y; darstellt. Der Glattungsfaktor o beschreibt analog zu Gl. (7.47)

A;

(7.54)

den Grad der riumlichen Uberlappung.

Ci=llu—xI°=(u—x)"(u—-x,) (7.55)

—1

Die Skizze der Topographie des GRNN ist aus Abbildung 7.7 zu entnehmen.

Mit der Einfiihrung der Neuronalen Netze wurde die Einschrankung, Nichtlinearitdten mit
Polynomen anzunihern, aufgehoben und das Identifikationsverfahren auf MISO-Systeme
erweitert [Tre01].

7.5.6. Methode des lernenden Zustandsbeobachters

Da fiir die Regelung der nichtlinearen Strecke Muskel-Sehne-Gelenk nicht messbare, pro-
zessinterne Groéflen bendtigt werden, miissen diese durch ein geeignetes Verfahren zur
Verfiigung gestellt werden. In der Regelungstechnik verwendet man fiir solche Aufgaben
ein dynamisches System, das nach seinem Erfinder als Luenberger-Beobachter [Lue64],
[Lue71] bezeichnet wird.

Die Identifikation von global integrierenden Systemen ist mit der Volterra-Reihe nicht
moglich, da die Impulsantwort des Systems nicht endlich ist [Kur95|. Als Losungsansatz
wird die Differentiation des Ausgangssignals vorgeschlagen, damit man ein System mit
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Abbildung 7.6.: GRNN mit mehrdimensionalem Eingang

endlicher Impulsantwort erhélt. In der Praxis erweist sich die Differentiation eines ver-
rauschten Signals als sehr problematisch, da durch die Differentiation das Rauschsignal
stark verstirkt wird. In [Hof01b], [Hof02a] wird als Losungsvorschlag ein Indentifikations-
ansatz mit einer Beobachterstuktur angegeben.
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Abbildung 7.7.: Signalflussplan der Zustandsdarstellung einer Strecke mit einer dynamischen
Nichtlinearitét mit mehreren Eingingen

In Abbildung 7.7 wird der Signalflussplan einer SISO-Strecke in Zustandsdarstellung auf-
gezeigt. Die folgende Zustandsdarstellung beschreibt das nichtlineare System:

T = A-z+b-+k-NLyn(zpr,u) (7.56)
y = ¢ z+d-u (7.57)

Dabei beschreibt N L, die allgemeine, nichtlineare dynamische, Funktion und der Vektor
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k die Angriffspunkte der Nichtlinearitit auf die Zustéinde.

Im folgenden wird beispielhaft als dynamische Nichtlinearitit ein Hammerstein-Modell
gewahlt und ein integrierendes System nachgeschaltet. Die Grundlagen und Berechnungs-
vorschriften fiir Zustandsbeobachter sind z.B. in [Foe92] angegeben und werden hier nicht
weiter erldutert.

In Abbildung 7.8 wird das global integrierende System mit Identifikator in Beobachter-
struktur dargestellt [Hof02b].

7777777777777777777777777777777777777777777

NC > F(s)

Abbildung 7.8.: Global integrierendes System mit Identifikator in Beobachterstruktur

Bei diesem Ansatz wird vorausgesetzt, dass nur die Eingangsgrofie v und die Ausgangs-
grofie y messbar sind. Der Zustand des Prozess-Integrators ist a priori nicht bekannt und
verursacht einen permanenten Anteil am Fehler e zwischen geschitztem Ausgang ¢ und
dem Prozessausgang y. Der Fehler e wird deshalb iiber einen geeigneten Riickfiihrkoeffi-
zienten [ vom Eingang des Beobachter-Integrators abgezogen, um den Fehler durch den
Integrator zu korrigieren. Der in Abbildung 7.8 dargestellte Zustandsbeobachter beobach-
tet damit den Zustand des Integrators. Bei der Identifikation des Hammerstein-Modells
hat man das Problem, dass die Fehlerbildung erst nach dem Integrator erfolgt, d.h. der ei-
gentlich interessierende Fehler am Ausgang des Hammerstein-Modells nicht zur Verfiigung
steht. Der Ausgang der dynamischen Nichtlinearitét geht mit der Fehleriibertragungsfunk-
tion H(s) in die Fehlerbildung ein [Hof01b], [Nar89a|. Die Fehleriibertragungsfunktion
beschreibt das Ubertragungsverhalten vom Ausgang der dynamischen Nichtlinearitit auf
die Fehlerbildung.

Fiir die Beschreibung des Prozesses wihlt man die Zustandsdarstellung aus GL (7.56).
Fiir den Beobachter-Entwurf ist es Voraussetzung, dass die Strecke beobachtbar ist. Die
Beobachtbarkeitsmatrix Qg darf daher nicht singulér sein.

detQp # 0 (7.58)

mit
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Qe =[cATc...(AT)" ] (7.59)

Die Beschreibung der Strecke mit einem Zustandsbeobachter nach Luenberger wird durch
die nichtlineare, dynamische Funktion wie folgt erweitert:

i = Ai+b-utk-NLlayn(@yeu)—1L-e (7.60)
g ' i+deou (7.61)
| q |
| v i |
u k <« Wéyn" 3 y
i X X |
! b *é—’ 1/s *> ¢’ i
| A Prozess |
T e e v
| L |
| A
3 1 v d 3
i Ve k& I e 3
i X x |
b »é—’ /g m——p cT !
3 A < Beobachter 3

Abbildung 7.9.: Zustandsdarstellung von Strecke und Beobachter

Im weiteren wird zunédchst angenommen, dass die Werte A, b, c und d aus der Zusandsdar-
stellung des Prozesses bekannt sind und nur A/ Layn unbekannt ist. Der Beobachtervektor
L bestimmt das dynamische Verhalten des Beobachters und kann nach bekannten Einstell-
regeln fiir den Entwurf linearer Beobachter berechnet werden [Foe92]. Zur Beschreibung
der dynamischen Nichtlinearitét N Lg,, wird im allgemeinsten Fall die Volterra-Reihe fiir
MISO-Systeme verwendet. Da der Beobachterfehler nicht den Fehler zwischen N Lgy, und
./\//'\,Cdyn beschreibt kann er auch nicht direkt fiir die Ableitung eines Lerngesetzes verwen-
det werden. Fiir die Ableitung des Lerngesetzes wird die oben genannte Fehleriibertra-
gungsfunktion H(s) zu Hilfe genommen. Sie beschreibt das Ubertragungsverhalten der
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dynamischen Nichtlinearitit auf den Beobachterfehler. H(s) wird nach [Str99a],[Nar89a]
wie folgt berechnet:

cr : 0
det(sI— A +1-cT)

(7.62)

Das global integrierende System mit dem Hammerstein-Modell aus Abbildung 7.8 ist als
Spezialfall in Abbildung 7.9 enthalten.

7.5.7. Bestimmung des Lerngesetzes

Fiir die Herleitung des Lerngesetzes wird angenommen, dass die linearen Parameter A,
b, ¢, d der Strecke bekannt sind und nur die Nichtlinearitét N Ly, unbekannt ist. Da-
mit entsteht ein Beobachterfehler ausschliefilich durch die Abweichung der tatséchlichen
Nichtlinearitit AL der Strecke von der geschiitzten Nichtlinearitiit des Beobachters N L.
Die statische Nichtlinearitéit kann beliebig genau durch ein GRNN entsprechend Gl. (7.46)
approximiert werden:

NL(z,u) = 0T A(z, u) (7.63)

Der Beobachterfehler wird definiert als Differenz von gemessenem und geschitztem Stre-
ckenausgang. Mit Hilfe der Fehleriibertragungsfunktion H(s) ergibt sich unter der Ver-
nachléssigung des abklingenden Anfangszustandsfehlers die Fehlergleichung:

e = H(s)(NL(z,u) — NL(z,u)) = H(s)[© - ©]" A(z, u) (7.64)

Dabei ist die Riickfiihrung [ so zu wihlen, dass H(s) asymptotisch stabil ist. Mit der
Definition des Parameterfehlervektors @ zu

P=0-6 (7.65)

entsteht eine in der Literatur bekannte Fehlergleichung [Nar89b]:

e= H(s)®" Az, u) (7.66)

Entscheidend fiir die Bestimmung des Lerngesetzes ist, ob H(s) eine streng positive reelle
(SPR) Funktion ist. Die SPR-Eigenschaften sind erfiillt, wenn die Fehleriibertragungs-
funktion H(s) asymptotisch stabil ist und H(s) im Bode-Diagramm keine Phasendrehung
grofer als 90° erzeugt. Wenn die SPR-Eigenschaften erfiillt sind, kann Gl. (7.66) zur Ab-
leitung des Lerngesetzes verwendet werden. Im Fall eines integrierenden Systems, wie in
Abbildung 7.8, sind die SPR-Eigenschaften erfiillt. Bereits bei einem P7T5-System ist die
SPR-Bedingung nicht erfiillt. In [Str99a] wird darauf hingewiesen, dass durch eine ge-
schickte Wahl der Riickfiihrung [ eine Pol-Nullstellenkompensation durchgefiihrt werden
kann, die H(s) in eine SPR~ Funktion iiberfiihrt. Damit kann eine erhebliche Einsparung
an Rechenzeit fiir den Adaptationsalgorithmus erzielt werden. Bei der Modellierung des
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Arms, der Hand und der Finger am Menschen ist die SPR-Bedingung nicht erfiillt (siehe
Kapitel 6). Im folgenden wird deshalb ein Lernmodell nach [Str99a] und [Hof01b] behan-
delt, dass unabhéngig von der SPR-Bedingung konvergiert und sich durch den weiteren

Vorteil auszeichnet, dass es ein verbessertes Konvergenzverhalten gegeniiber dem Ansatz
nach Gl. (7.66) hat.

Die Parameter werden dabei nach folgender Gleichung adaptiert:

é =—n-e-H(s) Alzp,,u) (7.67)

Dabei wird e, als sog. erweiterter Fehler wie folgt definiert:

ee = e+te, (7.68)
e = O -H(s)-Alzyg,u)— H(s)- 0 - Ay, ) (7.69)

Die Lernschrittweite 7 muss positiv sein. Diese Adaptationsvorschrift wird auch als Ver-
fahren der verzogerten Aktivierung bezeichnet [Str99a]. Zum Lernen wird die Aktivierung
so lange verzogert, bis die Auswirkung des Stiitzwertefehlers im Streckenausgang sichtbar
wird. Der erweiterte Fehler zum Lernen nach Gl. (7.69) wird eingefiihrt, um die dynami-
sche Auswirkung des Verstellens der Stiitzwerte im Fehler zu kompensieren. Gemifl der
Stabilitédtskriterien nach Ljapunov ist bewiesen, dass fiir dieses Fehlermodell gilt:

lim e(t) = 0. (7.70)
t—00
Bei fortwihrend ausreichend Anregung (persistant excitation) folgt mit den Eigenschaf-
ten des Neuronalen Netzes die Konvergenz des geschidtzten Parametervektors gegen den
unbekannten, realen Parametervektor:

lim O(t) =0 (7.71)

t—00

Die Stabilitéts- und Konvergenzeigenschaften sind in [Str99a] bewiesen und ausgearbeitet
worden. Eine detaillierte Beschreibung dieses Lernverfahrens ist in [Len98] und [Str98§]
dargestellt.



8. Systemidentifikation am biologischen
System

8.1. Analyse der magnetischen Stimulation unter
isometrischen Bedingungen

Ein Modell fiir die magnetische Aktivierung eines Muskels ist bisher nicht vorhanden. In
der Literatur werden Aktivierungsmodelle des Muskels nur im Bereich der elektrischen
Stimulation beschrieben.

Prinzipiell ist bei beiden Stimulationsverfahren das angelegte, bzw. das induzierte elek-
trische Feld fiir eine Aktivierung verantwortlich. Dennoch gibt es entscheidende Unter-
schiede. Die elektrische Stimulation aktiviert alle Arten von Nervenfasern - marklose,
diinnkalibrige wie auch dicke, markhaltige Nervenfasern. Damit wird iiber die elektrische
Stimulation nicht nur das sensomotorische System aktiviert, sondern auch die Schmerz-
und Temperatursysteme. Diese beiden Systeme kénnen iiber Reflexwege den stimulierten
Muskel zusétzlich storend aktivieren.

Das der Magnetstimulation zugrunde liegende elektrische Feld aktiviert ausschliefilich nur
das sensomotorische System. Daher ist dieses Stimulationsverfahren komplett schmerzfrei
und eine Muskelaktivierung wird nicht durch Reflexe aus den anderen Systemen beein-
flusst.

Die physiologischen Aktivierungsfrequenzen liegen bei ca. 20 Hz. Im Gegensatz zur physio-
logischen Aktivierung des Muskels, werden bei der Aktivierung durch ein Stimulationsver-
fahren alle aktivierten motorischen Einheiten synchron angeregt. Die dabei entstehende
Muskelkraft setzt sich zusammen aus der Summe der Kréfte, die jede einzelne motorische
Einheit erzeugt. Diese Form der rdumlichen Kraftsummation wird auch als Rekrutierung
bezeichnet.

Der Kraftverlauf, der durch die Aktivierung einer motorischen Einheit durch einen Ein-
zelpuls erzeugt wird, ist als Aktivierungsdynamik definiert. Zur Modulation der erzeugten
Muskelkraft durch die Stimulation stehen zwei Moglichkeiten zur Verfiigung. Durch ei-
ne Verdnderung der Stimulusamplitude kann die rdumliche Summation geéndert werden.
Durch die Verdnderung der Wiederholfrequenz der Stimuli kann erreicht werden, dass sich

146
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vergangene Stimuli mit den neuen iiberlappen und damit zu einer gréfleren Kraftentwi-
ckung beitragen. Dieser Effekt wird als zeitliche Summation bezeichnet. Die Mechanismen
Rekrutierung und zeitliche Summation, sowie Aktivierungsdynamik werden in den folgen-
den Abschnitten besprochen.

8.1.1. Gewinnung der physiologischen Daten

Zur Untersuchung der Aktivierungsdynamik und der zeitlichen Summation wurden Mess-
daten zweier klinischer Versuche verwendet. Es handelt sich hierbei um isometrische Sti-
mulationsexperimente am M. biceps, bei denen zum einen einzelne Stimuli (“Singletwit-
ches”) mit steigender Amplitude und zum anderen Stimulationsserien(“Twitchreihe”) mit
Frequenzen von 5 bis 40 Hz bei gleicher Amplitude induziert wurden. Die Abbildung 9.3
stellt die Versuchsanordnung dar. Dabei war der Unterarm iiber einen Kraftsensor fixiert.
Der M. biceps wurde magnetischen Stimuli ausgesetzt und die Kraftantworten des Un-
terarms gemessen. Bei einer isometrischen Kontraktion entwickelt ein Muskel Kraft, ohne
seine Liange zu dndern d.h. die Ruhe-Dehnungskurve wird auf einen konstanten Faktor ge-
setzt und die Kraft-Geschwindigkeitskurve nimmt den Wert 1 an (Theorie in Kapitel 6.1).

2y

L %

LU
ﬂ Flexion 2 I to data acquisition
q -

(force transducer) system

Supination ™ % clearance 1 mm
2 (torque transducer)

Abbildung 8.1.: Versuchsaufbau
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8.1.2. Identifikation der Aktivierungsdynamik

Ein einzelnes Aktionspotential (in diesem Falle ein Stimulus) fiihrt zu einer kurzzeitigen
Kontraktion der Muskelfaser, die sich durch ihre Merkmale Kontraktionskraft, Kontrak-
tionszeit und Relaxationszeit beschreiben ldsst. In dem vorher beschriebenen Versuch
wurden die Kraftantworten (Singletwitch), die durch Einzelreize ausgelost wurden, auf-
genommen. Die Abbildung 8.2 zeigt die gemessene Kraftantwort.

Muskelkraft F,, / N

I I I I
0 0.05 0.1 0.15 0.2 0.25

Zeit/s

Abbildung 8.2.: Gemessene Kraftantwort des Muskels

Bei der Analyse der Aktivierungsdynamik wurden verschiedene mathematische Model-
le entwickelt, um den Kraftverlauf einer einzelnen Muskelzuckung hinreichend gut an-
zunahern. Alle Modelle, die hier vorgestellt werden, beinhalten Exponentialfunktionen.
Die Anpassung von Exponentialfunktionen oder ihrer Summen an Messdaten stellt ein
nichtlineares Optimierungsproblem dar. Es gibt verschiedene Optimierungsstrategien, die
zur Losung dieses Problems fiihren. Zur Losung von nichtlinearen Gleichungen wird hiufig
das iterative Newtonsche [Sch92], oder speziell bei Exponentialfunktionen und ihren Sum-
men das Chebychev Verfahren ([Bra67], [Ric62] und [Mei64]) eingesetzt. Eine weitere
Methode zur Behandlung von nichtlinearen Optimierungsproblemen ist die Nelder-Mead
Simplex-Methode. Dieses iterative Suchverfahren, das auf der Sekantenmethode aufbaut
[Lag97], wird vom MATLAB unterstiitzt und zeigte bei der Parameterschitzung der Ak-
tivierungsdynamik sehr gute Konvergenzeigenschaften.

Modell 2. Ordnung mit unterschiedlichen Zeitkonstanten

Bei dem zuerst untersuchten Modell handelt sich um eine Funktion, die sich bei der funk-
tionellen Elektrostimulation (FES) bew#hrt hat. Es war zu priifen, ob die Gesetzméfig-
keiten, die in [Ste92] fiir die FES beschrieben sind, auch fiir die repetitive periphere
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Magnetstimulation (RPMS) gelten:

k
b —«

k

Jarr(t) = o))"

(e_a(t_d) B e—ﬁ(t—d)) s Fo(s) = —ds (8.1)

Hierbei sind « und 3 Zeitkonstanten, £ ist die konstante Verstirkung und d entspricht der
Zeitverzogerung, die sich aus der Nervenleitgeschwindigkeit und der elektromechanischen

Kopplung an der motorischen Endplatte ergibt. Abbildung 8.3 zeigt die Ergebnisse der
Approximation.

— Messdaten
+++ Approximation
— Fehler

Muskelkraft F,, / N
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Abbildung 8.3.: Approximation der Messdaten durch ein lineares Modell 2. Ordnung mit un-
terschiedlichen Zeitkonstanten

Modell 2. Ordnung mit gleichen Zeitkonstanten

Die Ergebnisse der Analyse in Kapitel 8.1.2 haben gezeigt, dass die Parameter o und f
ineinander konvergieren. Dieses Verhalten ldsst sich durch die folgende Berechnung ana-

lysieren. Unter der Bedingung, dass sich der Parameter o in Gl. (8.1) an den Parameter
B néhert gilt:

k
i —a(t-d) _ ,—B(t—d) 9
a1—>1% f—a (e ‘ ) (8.2)

Aus der ’Hospitalschen Regel folgt
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k
im— (0 — (—(t — —Bt-d)) _— 3 (t—=d) e PED — k. (t — (). e lt=d)
gl_r)rcl! -0 (0—(—(t—d))e ) ﬂh_ng (t—d)-e k-(t—d)-e (8.3)

Aus dieser Berechnung ergibt sich das zweite Modell der Aktivierungsdynamik:

k
fat®) =k - (t—d)-e7D — Fuy(s) = ——e® (8.4)
(s +a)
In der Abbildung 8.4 sind die Ergebnisse der Approximation dargestellt. Das gleiche

Indentifikations-Ergebnis des vorigen und dieses Modells beruht auf der in Gl. (8.3) ge-
zeigten Konvergenz.

— Messdaten
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Abbildung 8.4.: Approximation der Messdaten durch ein lineares Modell 2.0rdnung mit glei-
chen Zeitkonstanten

Modell 3. Ordnung mit gleichen Zeitkonstanten

Die zwei vorherigen Analysen der Aktivierungsdynamik haben gezeigt, dass die Modelle
mit Verzogerungselementen brauchbare Ergebnisse liefern. Ein wichtiges Identifikations-

merkmal von Funktionen mit Verzégerungselementen ist die Existenz eines Wendepunktes
bei der Sprungantwort.

Wird durch den Wendepunkt W eine Tangente gelegt (siehe Abbildung 8.5), so erzeugt
der Schnittpunkt mit der Zeitachse die Verzugszeit T,,. Projiziert man den Schnittpunkt
der Tangente mit dem stationiiren Wert der Sprungantwort z,(t — oo) auf die Zeitachse,
so entsteht als Zeitintervall die Ausgleichszeit T, [Lut95]. Aus diesen Werten kénnen
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Abbildung 8.5.: Ermittlung von Verzugszeit T, und Ausgleichszeit T, fiir die Sprungantwort
der Muskelkraft

die Parameter des Systems mit den Verzégerungszeiten berechnet werden. Durch das
Verhéltnis 1), /T, kann auch die Struktur des Systems ermittelt werden: Ist z.B. T, /T, >
9,6, so handelt es sich um ein System mit zwei unterschiedlichen Zeitkonstanten. Bei
T./T, < 9,6 liegt ein System mit n gleichen Zeitkonstanten vor, wobei n aus der Tabelle
(4.1) entnommen wird.

n 2 3 4 )
T./T, | 0,1036 | 0,2108 | 0,3194 | 0,4103
T,/T, | 9,4689 | 4,5868 | 3,1313 | 2,4372

Tabelle 8.1.: Auschnitt aus der Tabelle mit Zeitverhéltnissen fiir das Wendetangentenverfahren
mit gleichen Zeitkonstanten (aus [Lut95])

Dieses sog. Wendetangentenverfahren wurde bei der Modellierung der Aktivierungsdyna-
mik angewendet. Die Analyse der Sprungantwort der gemessenen Muskelkraft ergab, dass
es sich um ein Modell mit drei gleichen Zeitkonstanten handelt:

(t—d)? _aia ko

fare(t) =k - 5 ¢ — Fupe(s) = o a)3e (8.5)

Aufgrund des im Vergleich zu den anderen Modellen geringsten Fehlers zwischen appro-
ximierten und gemessenen Daten wurde zur Modellierung der Aktivierungsdynamik das
Modell mit drei gleichen Zeitkonstanten gewéhlt. Dieses Modell hat auflerdem den Vorteil,
dass es den Muskelkraftverlauf mit nur drei freien Parametern beschreibt.
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—— Messdaten
++ Approximation
— Fehler

Muskelkraft F,, /N

‘ ‘ ‘ ‘ ‘
0 0.05 0.1 0.15 0.2 0.25
Zeit/ s

Abbildung 8.6.: Approximation der Messdaten durch ein lineares Modell 3.0rdnung mit glei-
chen Zeitkonstanten

Das Modell mit drei gleichen Zeitkonstanten (dreifache Polstelle) weist im Vergleich zu den
anderen Modellen den geringsten Fehler zwischen approximierten und gemessenen Daten
auf. Mit dieser Strukturanalyse liegt die Modellstruktur fiir die Aktivierungsdynmik im
Muskel fest. Diese Modellstruktur hat neben der guten Parameterkovergenz auch den
Vorteil der geringeren Parameteranzahl.

Strukturanalyse der zeitlichen Summation

Im zweiten medizinischen Versuch wurden die Muskeln mittels Serienreizen mit steigender
Frequenz angeregt und die Muskelkraft gemessen. Wenn die Frequenz der Stimuli relativ

niedrig ist, sind die einzelnen Muskelzuckungen (“Muskel Twitch”) noch zu erkennen
(sieche Abbildung 8.7).

0 0
0 0.5 1 1.5 2 0 0.5 1 1.5 2

Abbildung 8.7.: links: Serienreize mit einer Stimulationsfrequenz von 5 Hz; rechts: Muskel-
kraftantwort [N]

Mit zunehmender Frequenz der Stimuli steigt auch die im Muskel produzierte Kraft und
zwar um so mehr, je dichter die Stimuli aufeinander folgen. Bei sehr hohen Frequenzen
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erfolgt eine Verschmelzung der Einzelimpulse so, dass man die einzelnen Zuckungen nicht
mehr voneinander unterscheiden kann (siehe Abbildung 8.8).
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Abbildung 8.8.: links: Serienreize mit einer Stimulationsfrequenz von 30 Hz; rechts: Muskel-
kraftantwort [N]

Bei der Twitchreihenanalyse war zu priifen ob die im Kapitel 8.1.2 ausgewéhlte Struktur
der Aktivierungsdynamik geeignet ist, Serienreizantworten des Muskels vorherzusagen.
Aus der Kraftantwort des Muskels auf die Serienreize sollte die Ubertragungsfunktion
bestimmt werden. In Abbildung 8.9 ist die Kraftantwort auf Serienreize mit einer Fre-
quenz von 20 Hz dargestellt. Da das Nutzsignal einen Rauschanteil beinhaltet, hat es sich
bewé#hrt, die Methoden der Korrelationsmesstechnik zu nutzen [Sch92].
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Abbildung 8.9.: Muskelantwort (unten) auf Serienreize (oben) mit der Frequenz von 20Hz

Zuerst wurde die Autokorrelationsfunktion (AKF) vom Eingangssignal und die Kreuzkor-
relationsfunktion (KKF) von Ein- und Ausgangssignal gebildet. In der Abbildung 8.10
sind Kreuzleistungsdichtespektrum (KLDS) und Autoleistungsdichtespektrum (ALDS),
die sich aus der Fourier-Transformation von AKF und KKF ergeben, dargestellt. Die
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I:Jbertragungsfunktion ist der Quotient vom KLDS und ALDS. Die hierdurch berechnete
Ubertragungsfunktion wird durch Stérsignale deutlich weniger verfilscht, da das KLDS
nur Signalanteile enthilt, die miteinander korreliert sind.
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Abbildung 8.10.: Leistungsdichtespektrum: Sy, entspricht ALDS und S;, entspricht KLDS

Gewinnung der Ubertragungsfunktion

Das Eingangssignal bei der T'witchreihenanalyse wird als eine gewichtete Dirac-Impulsfolge
definiert. Das zugehorige ALDS, das den Nenner der Ubertragungsfunktion bildet, nimmt
daher stellenweise auch Werte nahe oder gleich 0 an. Somit werden nicht alle Frequenzen
durch das Eingangssignal angeregt. Es wurden deshalb zur Ermittlung der Ubertragungs-
funktion zwei Losungswege durchgefiihrt und miteinander verglichen:

e Bei dem ersten Ansatz wurden alle Frequenzanteile der ALDS, die unter einer vor-
gegebenen Schwelle waren, ausgeblendet.

e Bei dem zweiten Ansatz wurden zuerst die Frequenzen, bei denen ALDS-Werte nahe
0 sind, bestimmt. Die Ubertragungsfunktionswerte wurden an diesen Stellen durch
benachbarte Punkte der Ubertragungsfunktion interpoliert.

Aus der Abbildung 8.11 geht deutlich hervor, dass die besseren und robusteren Ergebnisse
durch den zweiten Ansatz erzielt werden konnten. Um diese Ergebnisse besser beurteilen
zu konnen, wurde die Ubertragungsfunktion mit dem Eingangssignal gefaltet. Es wurde
festgestellt, dass das Ergebnis mit dem gemessenen Ausgangssignal sehr gut {iberein-
stimmt.
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Abbildung 8.11.: Aus der Korrelationsanalyse gewonnene Ubertragungsfunktionen im
Frequenz- und Zeitbereich mit dem 1. Ansatz (oben) und durch Interpolation
(unten)

8.1.3. Simulation der Aktivierung eines Muskels mit einer Reizserie

In den vorherigen Abschnitten wurden mehrere Modelle der Aktivierungsdynamik erstellt
und die Modellparameter durch die Nelder-Mead-Simplex-Methode geschétzt. Entschei-
dend fiir die adaptive Regelung ist, dass die Parameter auch online identifiziert werden
kénnen. Zur Erprobung der RLS am Modell der Aktivierungsdynamik wurde ein Simula-
tionsmodell in SIMULINK entwickelt. Das in Abbildung 8.12 dargestellte System wurde
durch eine gewichtete Dirac-Folge angeregt und das zugehorige Ausgangssignal gemes-
sen. Die Modellgleichung der Aktivierungsdynamik wurde iiber die z-Transformation im
diskreten Bereich dargestellt:

. ﬁe_at R kTyze™(z + e2T0)

2 2(z — ealo)3

(8.6)

T, ist die Abtastzeit ist. Die Abtastfrequenz ist auf 2 kHz festgelegt. Die gemessenen
Ein- und Ausgangssignale wurden im Datenvektor zusammengefasst. Die Modellparame-
ter wurden mit dem RLS Algorithmus (siehe auch Kapitel 7.3) geschiitzt.

Der Systemausgang und der, aus der Schitzung der Modellparameter gewonnene Aus-
gang sind in der Abbildung 8.13 verglichen. Aus diesem Vergleich geht hervor, dass der
Modellfehler e mit der Zeit kleiner wird und die geschiatzten Parameter gegen die System-
parameter konvergieren.
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Abbildung 8.12.: SIMULINK Modell der Aktivierung eines Muskels mit einer Dirac-Reihe
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Abbildung 8.13.: Simulationsergebnisse

8.1.4. Identifikation der Rekrutierung

Der zweite wichtige Mechanismus zu Steuerung der Muskelkraft ist die Rekrutierung. Sie
beschreibt die Anzahl der motorischen Einheiten, die durch den Stimulus in den Kontrak-
tionsvorgang einbezogen werden und héngt von der Pulsamplitude und der Pulsdauer
ab. Die Rekrutierung wurde bei den Modellen der Aktivierungsdynamik im vorherigen
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Kapitel zur Vereinfachung als linear angenommen und durch eine konstante Verstirkung
k beschrieben. Tatséichlich hat aber die Rekrutierungskurve einen nichtlinearen Verlauf
(sieche Abbildung 8.14), der sich im Bereich der elektrischen Stimulation (nach [Cra80] in
[Rie97]) als Funktion der Pulsintensitit v durch die folgende Formel annéhern lasst:

frew(w) = k1(u — ugpy) arctan(Kpp, (U — Ugnr)) — (U — Usgqr) arctan(Ksqs (v — Usat)) + ko (8.7)

Die Grenzen des Rekrutierungsbereiches sind durch die Parameter u,, und s, gegeben:
bei der Pulsintensitit wu;,, werden die ersten, und bei der Pulsintensitét u,,; alle motori-
schen Einheiten aktiviert. k;p, und k44 sind die Kurvenkriimmungen in den Schwell- und
Sattigungsbereichen, k; und ky ermdoglichen eine Skalierung der Rekrutierungskurve, so
dass frex(0) = 0 und frep(u — o0) = 100%. Mit dieser Beschreibung bekommt man die
Anzahl der aktuell aktivierten motorischen Einheiten im Verhéltnis zur allen aktivierbaren
motorischen Einheiten.

uthr Usat u

Abbildung 8.14.: Rekrutierungskurve: Anzahl rekrutierter motorischer Einheiten in Abhéingig-
keit von der Pulsintensitit (0=keine, 1=alle aktiv)

Die Muskelkraft kann durch Modulation der Pulsamplitude oder der Pulsbreite gesteuert
werden. Pulsbreiten- und Pulsamplitudenmodulation sind in ihrer Wirkung gleichwertig.
Bei der Magnetstimulation wird mit amplitudenmodulierten Pulsen konstanter Dauer sti-
muliert. Zur mathematischen Beschreibung kann weiterhin die Gl. (8.7) verwendet werden.
Diesmal héngt die Rekrutierung von der Pulsamplitude A ab:

frek(A) = k1(A— Agpy) arctan(Kepr (A— Agpr)) — (A— Agqy) arctan(ksqs(A— Asar)) + ko (8.8)

Ist der Kraftwert erreicht, bei dem alle motorische Einheiten aktiviert sind, ist eine weitere
Steigerungen der Kraft nur noch durch Erh6hung der Stimulationsfrequenz méoglich. Da
hier die Stimulationsfrequenz auf 20 Hz festgelegt ist, wird die zeitliche Summation als
konstant angenommen.

Um den Rekrutierungsmechanismus bei einer Muskelkontraktion zu beriicksichtigen, miiss-
te jede einzelne motorische Einheit durch das Modell der Aktivierungsdynamik unabhéngig
von den anderen motorischen Einheiten modelliert werden. Diese Modellierung ist sehr
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aufwendig. Im Rahmen der elektrischen Stimulation sind Ansétze fiir die Vereinfachung
der Identifikation von der Rekrutierung durch ein Hammerstein-Modell in [Kar97], [Ste92],
[Hun98|, [Hun97] gegeben.

4’/ (sEa)3 "

Rekrutierung Aktivierungsdynamik

Abbildung 8.15.: Hammerstein-Modell: die Rekrutierung ist die statische Nichtlinearitit, die
Aktivierungsdynamik ist durch ein dynamisches, lineares Modell beschrieben

In [Rie00] ist eine Erweiterung zum Hammerstein-Modell vorgeschlagen, in der auch die
zeitliche Summation beriicksichtigt wird. Zur Identifikation des Rekrutierungsverhaltens
wird hier das Hammerstein-Modell aus der Abbildung 8.15 verwendet. Dieses Modell
besteht aus der Rekrutierung, die die statische Nichtlinearitét darstellt und der Aktivie-
rungsdynamik, die das dynamische lineare Teilsystem entsprechend GI. (8.5) bildet. Der
Vorteil dieses Modells ist, dass sich mit der RLS-Methode das Rekrutierungsverhalten
und die Aktivierungsdynamik identifizieren lassen. In einer Simulation wurde die online
Identifikation dieses Modells durchgefiihrt. Die Ergebnisse der Identifikation sind in der
Abbildung 8.16 dargestellt. Man sieht die Abnahme des Modellfehlers e mit der Zeit, die
auf die Konvergenz der geschiitzten Parameter gegen die Modellparameter zuriickzufiihren
ist.

8.2. Identifikation der Muskelkraft unter dynamischen
Bedingungen

Fiir diesen Ansatz wird vorausgesetzt, dass die erzeugte Muskelkraft zunéichst messbar
ist und dass durch die Muskelaktivierung eine Bewegung entsteht, bei der sich die Mus-
kellinge dndert. Die visko-elastischen Eigenschaften des Muskels sind a priori bekannt.

Die Eingangsgrofien in das System sind die Stimulationsimpulse u(t), die Muskellénge
I(t) die Muskellingenéinderung v(t) = I(t). Die Ausgangsgrofie ist die Muskelkraft F,(t).
Die Muskelkraft greift an einem biomechanischen Mehrkérpersystem an, wie z.B. der
M. biceps am Unterarm angreift und damit ein Drehmoment um das Ellenbogengelenk
erzeugt.

Als Modell wird das erweiterte Hill’sche Modell (sieche Abbildung 6.1) aus Kapitel 6.1 her-
angezogen. Durch eine Umformung (siehe Abbildung 8.17) wird die Aktivierungsdynamik
hinter die Multiplikationsverkniipfung gesetzt. Die dynamischen Eigenschaften &dndern
sich dadurch nicht. Dadurch entsteht ein Hammerstein-Modell (siche Kapitel 7.4.2) mit
drei Eingdngen und einem Ausgang, zu dem ein lineares System parallel geschaltet ist,
das die visko-elastischen Eigenschaften des Muskels reprisentiert.

Mit den Methoden fiir Hammerstein-Modelle mit mehrfachen Eingéingen aus Kapitel 7.5.5
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Abbildung 8.16.: Vergleich von simuliertem (y) und aus Parameterschitzwerten der Rekrutie-

rung und der Aktivierungsdynamik (y,,) berechneter Kraftantwort mit Hilfe
eines online identifizierten Hammerstein-Modells; (e) entspricht Modellfehler
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Abbildung 8.17.: Umformung des erweiterten Muskelmodells (A) auf ein Hammerstein-Modell
mit drei Eingéngen (B)

konnen die nichtlinearen Muskel-Kennlinien, die Kraft-Geschwindigkeitskurve f,, die Ruhe-
Dehnungskurve f;, die Rekrutierungskurve f,., und die Ubertragungsfunktion der Akti-
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vierungsdynamik identifiziert werden. Zusétzlich konnen die linear angeniherten visko-
elastischen Eigenschaften mit linearen Parameterschitzmehtoden parallel identifiziert wer-
den (siehe Kapitel 7.3).

Je nach Muskelgruppe ist es auch sinnvoll, fiir die visko-elastsichen Eigenschaften nicht-
lineare Kennlinien anzunehmen, wie z.B. bei den Handmuskeln. Hierbei entsteht fiir den
Muskel ein reines Hammerstein-Modell mit fiinf Eingéngen, dass analog zu oben mit den
Methoden aus Abbildung 7.5.5 identifiziert werden kann.

Entgegen der Annahme am Anfang des Kapitels, ist die Muskelkraft nicht messbar. Sie
kann nur mit invasiven Methoden direkt gemessen werden, was fiir das therapeutische
Verfahren ungeeignet ist. Aus diesem Grund muss die Muskelkraft aus gemessenen La-
gesignalen geschitzt werden. Als Beispiel ist das biomechanische Modell des Ellenbogens
in Abbildung 8.18 dargestellt. Eingangssignal ist die Muskelkraft F;,, Ausgangssignal ist
der Winkel ¢(t) im Ellenbogengelenk bzw. die Linge des M. biceps I(t). J ist dabei die
Massentriagheit des Unterarms, By die Viskositdt im Ellenbogengelenk, Ky die Elasti-
zitdt im Ellenbogengelenk, mgl, cos(p(t)) das Drehmoment durch die Gewichtskraft des
Unterarms, m die Masse des Unterarms, g die Erdbeschleunigung, f; ist die Funktion
zur Berechnung der effektiven Hebelarme und f, die Funktion zur Berechnung der Mus-
kellinge [ aus dem Winkel ¢. Die angefiihrten Parameter sind aus zahlreichen - meist
militérischen - Versuchen in der Literatur bekannt [Bro95], [Cla69], [Cha75].
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Abbildung 8.18.: Streckenmodell des biomechanischen Mehrkorpersystems am Ellenbogen

Hierfiir konnen zwei verschiedene Methoden diskutiert werden.

Zum einen kann man iiber ein inverses Modell des biomechanischen Mehrkorpersystems
auf die angreifenden Kriéfte zuriickrechnen. Dabei ist es nétig das gemessene Lagesignal
mehrfach zu differenzieren. Dadurch wird der Rauschanteil des Signals bei jeder Differen-
tiation erheblich verstédrkt. Das fiihrt i.d.R. zu nicht verwertbaren Ergebnissen.

Zum anderen konnen die Krifte durch ein paralleles Modell in einem Zustandsbeobach-
ter approximiert werde. Das hat den entscheidenden Vorteil, dass keine Differentiation
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der Lagesignale durchgefiihrt werden miissen. Ein weiterer Vorteil ist, dass die Parame-
ter des Mehrkorpersystems bei jedem Patienten konstant bleiben und daher nur einmal
identifiziert werden miissen. Mit den Methoden aus Kapitel 7.5 ist die Identifikation eines
Hammerstein-Modells mit anschlieBendem integrierenden dynamischen System beschrie-
ben.

Derzeit werden in einer Zusammenarbeit mit dem Lehrstuhl fiir elektrische Antriebssys-
teme der TU Miinchen die Indetifikationsalgorithmen fiir die Systemidentifikation am
Ellenbogengelenk mit den Muskeln Biceps und Triceps in der Simulation und spéter im
klinischen Versuch erprobt.



9. Konzepte adaptiv geregelter
Bewegungsinduktion

9.1. Regelstrecke Muskel-Sehnen-Gelenk-System

Das biomechanische Modell des Muskel-Sehne-Gelenk-Systems ist im Kapitel 7 durch
nichtlineare Gleichungen beschrieben. Mit der Umsetzung der Modellgleichung Gl. (7.18)
in einen Wirkungsplan wird die Regelstrecke am Ellenbogengelenk entsprechend der Ab-
bildung 9.1 dargestellt.

u(t)
Sy

o |

L
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v

v

f

B, stK, +Kg

Abbildung 9.1.: Regelstrecke: ~ u=Stimulationspuls, f,= Kraft-Geschwindigkeitskurve,

fi=Ruhe-Dehnungskurve,  f..r=Rekrutierung, B,=  Muskeldimpfung,
Kp,=Muskelsteifigkeit, Kg=Sehnensteifigkeit, fi=lageabhingiger Hebel-
arm, fo=Funktion zur Berechnung der Muskellinge ! aus dem Winkel ¢,
Bg=Ellenbogenddmpfung , Kg=Ellenbogensteifigkeit, mg=Gewicht des
Unterarms
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Das hier aufgestellte Modell wird fiir die Entwicklung von Regelungsstrategien verwen-
det. Die Aufgabe besteht darin, einen Regler zu entwickeln, mit dem lagegeregelte Un-
terarmbewegungen erzeugt werden konnen. Dabei soll der Regler bei einer konstanten
Frequenz von 20 Hz die Intensitit der Stimuli einstellen. Das Gesamtverhalten der Re-
gelstrecke ist nichtlinear, personenspezifisch und zeitlich verdnderbar. Die dynamischen
Parameter der Regelstrecke sind so unterschiedlich, dass mit einem robusten Regelungs-
ansatz keine brauchbare Losung erzielt werden kann. Die Anforderung einer Anpassung
der Regelungsparameter an das aktuelle Systemverhalten kann durch den Einsatz adapti-
ver Regelungssysteme erfiillt werden. Im folgenden werden die Grundlagen der adaptiven
Regelung vorgestellt.

9.2. Grundlagen der adaptiven Regelung

Im Allgemeinen lassen sich zwei Kategorien von adaptiven Regelsystemen unterscheiden:
gesteuerte adaptive Regler (feedforward adaptiv controllers) und adaptive Regler mit
Riickfithrung (feedback adaptive controllers) [Mat92]. Bei der gesteuerten Adaption wer-
den die prozessverdndernden Groflen gemessen. Der Einfluss dieser Groflen auf den Prozess
ist bekannt. Die Parameter des Reglers werden iiber eine feste Vorschrift aus den prozess-
verdndernden Gréflen berechnet. Kénnen die Verdnderungen des Prozessverhaltens nicht
durch ausschlieBlich auflerhalb des Regelkreises aufgenommenen Messgrofien bestimmt
werden, miissen zusétzliche prozessinterne Grofien ausgewertet werden, so dass ein adap-
tives Regelungssystem mit Riickfiihrung entsteht. Bei diesen Strukturen mit Riickfiihrung
kann wiederum unterschieden werden zwischen der Adaption mit einem Referenzmodell
(MRAS: Modell Reference Adaptive System) und Adaption mit einem Identifikationsmo-
dell (MIAS: Modell Identification Adaptive System) [Ise92b].
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Abbildung 9.2.: Adaptiver Regler mit Referenzmodell

Adaptive Regler mit Referenzmodell (sieche Abbildung 9.2) werden herangezogen, um
das Verhalten des geschlossenen Regelkreises so gut wie méglich mit einem gewiinschten
Verhalten in Ubereinstimmung zu bringen. Aus dem unterschiedlichen Verhalten des Re-
ferenzmodells und des reellen Prozesses ergibt sich ein Differenzsignal, das zur Adaption
der Regelparameter verwendet wird. Die Wirkungsweise adaptiver Regler mit Identifikati-
on (siehe Abbildung 9.3) l&sst sich in zwei wesentliche Schritte aufteilen. Der erste Schritt
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besteht aus der Schitzung eines Modells anhand der Eingangs- und Ausgangssignale des
Prozesses. Den zweiten Schritt bildet der Entwurf der Regelparameter auf der Grundla-
ge des identifizierten Modells. Die Kombination aus Modellidentifikation durch Parame-
terschitzverfahren und Regelungsentwurf innerhalb eines Moduls wird auch selbsteinstel-
lende Regelung (selftuning control) genannt. Stehen die Prozessparameter als Zwischener-
gebnis zur Verfiigung, spricht man von einer expliziten parameteradaptiven Regelung. Ist
dagegen das Identifikationsverfahren in das Regelungsentwurfsverfahren integriert, spricht
man von einer impliziten parameteradaptiven Regelung.

I |

Reglerberechnung Identifikation

w Regler u ProzeB3 L y

L I

Abbildung 9.3.: Adaptiver Regler mit Identifikation

In der Literatur findet man im Gegensatz zur linearen Regelungsentwurfstheorie nur we-
nige Beispiele fiir den Entwurf nichtlinearer Regelungen bzw. nichtlinearer Regelungskon-
zepte. Eine wichtige Frage bei den nichtlinearen Systemen ist die Stabilitat. Nichtlineare
Systeme reagieren auf verschieden Anfangswerte und an verschiedenen Arbeitspunkten
unterschiedlich. Deswegen kann die Stabilitdtsaussage nicht fiir das gesamte System, son-
dern nur fiir eine Ruhelage oder fiir einen definierten Bewegungszustand gemacht wer-
den. Die Stabilitéitspriifung bei nichtlinearen Systemen wird in [Foe87] mit dem Popov-
Kriterium oder mit dem Stabilitédtskriterium nach Ljapunov durchgefiihrt. Fiir die wei-
teren Betrachtungen wird angenommen, dass die Regelstrecke stabil ist. Die bei linearen
Systemen oft gerechtfertigte Annahme, dass die Parameterverdnderungen langsam erfol-
gen gegeniiber den Signalinderungen (Annahme der Quasistationaritiit), ist bei nichtli-

nearen Systemen nur eingeschrénkt moglich. Wenn z.B a ein vom Signal y abhéingiger
Parameter ist, folgt aus a(t) = f(y(t)), dass % = Z—Z% und es hingt von d—Z ab, ob
sich das Signal y oder der Parameter a schneller &ndert. Damit sind all diejenigen Identi-
fikationsverfahren nicht anwendbar, die Quasistationaritit der Parameter gegeniiber der
Signaldnderung erfordern. Eine Adaption zum Ausgleich der Nichtlinearitdt gelingt nur
wenn sie unmittelbar mit der Signalinderung erfolgt [Ber99]. Deswegen eignet sich zur
Identifikation nichtlinearer Systeme fast ausschlieBlich die direkte oder indirekte Mes-
sung der Parameter. Bei genauer Kenntnis des Modell des nichtlinearen Systems ist es
moglich, die signalabhénigigen Parameter aus den gemessenen Signalen zu berechnen und
den Regler in Abhingigkeit von diesen Signalen zu modifizieren.

In [Isi89] und [Foe87] werden die Regler mit Zustands- oder Ausgangsriickfiihrung ver-
wendet, die aufgrund eines linearisierten Systems ausgelegt sind. Dies bedeutet, dass sie
nur in einer Umgebung des linearisierten Arbeitspunktes zuverléssig arbeiten. Nichtlinea-
re Regelungskonzepte fiir bestimmte Klassen von Nichtlinearitéiten, die fiir den Einsatz
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in einem adaptiven Regelkreis entwickelt wurden, sind in [Lac83] und [Tui75] enthalten.
In [Bam78] sind Ansitze fiir nichtlineare online Optimierung gegeben, die in eine adap-
tive Extremwertregelung oder -steuerung eingebaut werden konnen. Ein Uberblick iiber
nichtlineare Regelungskonzepte mit dem Einsatz von Neuronalen Netzen ist in [Kno00|
gegeben.

9.3. Algorithmus fiir die Regelung der isometrischen
Muskelkraft

Im Kapitel 8.1.4 ist die Identifikation der Aktivierungsdynamik und der Rekrutierung
durch ein Hammerstein-Modell beschrieben. Mit den Ergebnissen dieser Identifikation
wird im folgenden Ansatz ein Algorithmus fiir die adaptive Kraftregelung des Muskels
unter isometrischen Bedingungen vorgestellt. Die Differenz zwischen vorgegebener und
gemessener Muskelkraft wird als Steuersignal fiir den Kraftregler verwendet, das Signal
am Reglerausgang ist die Stimulationsintensitét. In Anlehnung an [Lac83] wird zunéchst
das Konzept der Regelung eines Hammerstein-Modells geschildert.

e Qa) | xR qp

P(q")

u(k) N XM | B(q)q’ \ y(k)

Regler Strecke

Abbildung 9.4.: Struktur des Regelkreises mit einfachem Hammerstein-Modell

Der in der Abbildung 9.4 dargestellte Regelkreis besteht aus einem Regler mit einem li-
nearen und einem nichtlinearen Teil sowie einem Hammerstein-Modell. Die Nichtlinearitét
der Strecke wird in dem nichtlinearen Teil des Reglers durch ihre vollstindige Inversion
kompensiert. Durch diese Inversion wird erreicht, dass das Signal z(k) identisch ist mit
dem Signal zx(k), und die Parameter eines linearen Regelalgorithmus aus den Parametern
des linearen Prozessteils berechnet werden konnen. Ubertriigt man dieses Vorgehen auf
die Kraftregelung des Muskels, wird der nichtlineare Teil des Reglers durch die Inverse
der Rekrutierung gebildet und damit die Nichtlinearitdt aufgehoben. Im néchsten Schritt
ist dann ein linearer Regler fiir den linearen Teil der Strecke (Aktivierungsdynamik) zu
entwerfen (siehe Abbildung 9.5).

Als Regler kommt hier ein diskreter PID Regler zur Anwendung:

QT
Gpip = m (9.1)

mit

Pz H)=1-z" (9.2)
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Abbildung 9.5.: Lineare Regelung

und

Q") =g+ @z + gz’ (9.3)

dessen Parameter:

q= [QO; q1, CI2] (9-4)

zu bestimmen sind.
Die Parameteroptimierung wird mit Hilfe eines quadratischen Regelgiitekriteriums durch-
gefiihrt [Ise87]:

M
I=>"[e*(k) + rkpAv’ (k)] (9.5)
k=0
mit der Regelabweichung
e(k) = w(k) —y(k) (9.6)
und der Stellabweichung
Au(k) =u(k) —u (9.7)

wobei u der Endwert © = wu(oo) bei sprungférmiger Stérung und der Erwartungswert
u = E{u(k)} bei stochastischer Stérung ist. e(k) und Au(k) werden aufgrund der Dif-
ferentialgleichungen des geschlossenen Regelkreises berechnet (siehe Abbildung 9.5). Fiir
die z-Transformation dieser Signale gilt:

) — P(z)AG)
PG AR )+ QG DB
P()Q()AG")
PEAGT) + QB

w(z) (9.8)

Au(z) =

w(z) (9.9)

r ist ein StellgroBengewichtsfaktor der in Ubereinstimmung mit [Rad84] in folgenden Be-
reich eingestellt wird: 0,05 < r < 0,2
Je hoher r ist, umso geddmpfter wird der Ausgang des Reglers und damit dar gesamte
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Regelkreis. Kleine Werte fiir 7 bewirken eine hohe Regelgiite. Die Prozessverstirkung k,
wird durch eine Parameterschitzung des Prozessmodells ermittelt. Die Regelparameter
werden so bestimmt, dass das Giitekriterium ein Minimum annimmt:

dl
g Nl
a7 0 (9.10)
und 21
0 9.11
90 (9.11)

Zur Minimierung des Giitekriteriums kénnen verschiedene numerische Optimierungsver-
fahren eingesetzt werden: die Gradientenmethode, bei der die ersten oder auch die zweiten
Ableitungen der I(j) berechnet werden miissen, oder einfache Suchverfahren, bei denen
man nur die Zeitfunktionen I(j) berechnet. Nach [Rad84] hat sich hierbei das modifizierte
Hooke-Jeeves-Suchverfahren als besonders geeignet erwiesen, da es einfache Rechenopera-
tionen erfordert und in vielen Anwendungen gute Konvergenzeigenschaften aufweist. Der
allgemeine Ablauf der numerischen Parameteroptimierung ist in [Ise87] wie folgt gegeben:
Optimierungsschritt j:

1. Annahme von Startwerten ¢(j — 1)

2. Berechnung des zeitlichen Verlaufs von e(k) und u(k) fiir ein bestimmtes Storsignal
des Regelkreises und k = 0...M

3. Berechnung des Giitekriteriums 7(j)
4. Anwendung des numerischen Optimierungsverfahrens liefert neue Regelparameter
q(5)

Optimierungsschritt j + 1

1. Setze als Startwerte ¢(j — 1) = q(4)

2. bis 4. wie oben

Die Optimierung wird bis zu einem vorgegebenen Abbruchkriterium fortgesetzt. Mit die-
sem Regleralgorithmus, konnen die Parameter des PID-Reglers in Realzeit adaptiert wer-
den.

9.4. Konzept fiir den Algorithmus der Lageregelung

Bei der Lageregelung wird grundsétzlich von einer Kaskadenstruktur ausgegangen. Bei der
Kaskadenregelung wird das System in ein Kraft- (Muskel) und Lagesubsystem (Mehrkorper-
system) aufgespalten und dadurch eine Lage-Kraft-Kaskade geschaffen. Die Annahme ei-
ner Kaskadenstruktur bedingt die Auslegung zweier Regler: des Kraftreglers im inneren
Regelkreis und des Lagereglers im #ufleren Regelkreis (sieche Abbildung 9.6).
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Abbildung 9.6.: Kaskadenregelung

Die Differenz zwischen erwiinschtem und tatséchlichem Lagewinkel wird als Steuersignal
fiir den Lageregler verwendet, der Reglerausgang ist bei beiden Reglern die Stimulations-
intensitdt. Der Lagewinkel stellt im Gegensatz zur Muskelkraft in dem geschlossenen Re-
gelkreis eine messbare Grofle dar. Die Zeitvarianz der Regelstrecke liegt in erster Linie im
neuromuskuldren System. Das Mehrkorpersystem bleibt bei jedem Menschen unveréndert.
Deshalb wird zur Berechnung der Muskelkrifte aus einer gemessenen Lage ein inverses
Modell des Mehrkorpersystems verwendet. Dadurch, dass dieselbe Lage durch verschie-
dene Koaktivierungszustéinde in den antagonistischen Muskeln (M. biceps, M. triceps)
erreicht wird, kann der tatsichliche Kraftanteil der einzelnen Muskeln nicht eindeutig be-
stimmt werden. Am gesunden Menschen sind die Koaktivierungen vernachldssigbhar, das
gilt jedoch nicht fiir Patienten. Im Rahmen dieser Darstellung wird davon ausgegangen,
dass der Antagonist (M. triceps) keinen Kraftbeitrag leistet.

Zur Realisierung der Regelung werden verschiedene Ansétze in Betracht gezogen.

Eine mogliche Losung ist die Verwendung eines Kompensationsreglers fiir die Regelstre-
cken mit statischen Nichtlinearitdten. Die Funktionsweise dieser Regler ist im Kapitel 9.3
beschrieben worden. Voraussetzung fiir die Anwendung eines Kompensationsreglers ist,
dass die Regelstrecke identifizierbar ist. Wenn die Identifizierbarkeit der Regelstrecke nach-
gewiesen ist, konnen analog der Identifikation der Rekrutierung und Aktivierungsdynamik
(sieche Kapitel 8.1.4) die Modellparameter der gesamten Regelstrecke aus Abbildung 9.1
mit dem RLS-Algorithmus geschitzt werden. Da es sich bei dieser Regelstrecke um ein
nichtlineares System mit mehreren Hammerstein-Modellen handelt, ist die Systemiden-
tifikation sehr komplex. Nach [Hof01la] ist die von uns vorgegebene, nichtlineare Strecke
identifizierbar. Der Nachweis wird in einer fortfiilhrenden Gemeinschaftsarbeit erbracht.
Unter der Bedingung, dass die Regelstrecke identifiziert wurde, kann man dann speziell fiir
statische Nichtlinearititen entwickelte Regelalgorithmen anwenden [Lac83] und [Bam78].

Im Anschluss an die Entwicklung des online-Identifikationsverfahrens wird mit der Ver-
wendung des beobachtbaren Strecken-Modells eine adaptive Zustandsregelung entwickelt.
Die Methoden der Zustandsregelung bieten die Moglichkeit, erstmals ein Regelungskon-
zept fiir das Gesamtsystem am Ellenbogen in Abbildung 1.2 aus Kapitel 1.4 zu entwi-
ckeln. Damit kann ein allgemeiner, adaptiver Algorithmus entwickelt werden, der auch
die willkiirlichen Bewegungen der Patienten mitberiicksichtigt.
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Fiir diesen Ansatz ist eine Riickfiihrung der Strecken-Zustiinde erforderlich. Uber die neu
entwickelten Sensorsysteme (Kapitel 5) werden Bewegungs- und Aktivitits-Messdaten ge-
wonnen, die zum einen dem online-Identifikationssystem zugefiihrt werden. Zum anderen
werden durch Messungen an gesunden Probanden Bahnvorgaben fiir die Bahnplanung im
Regelungssystem gewonnen.

Die erforderlichen Systemzustéinde fiir die Regelung werden durch die online-Systemidentifikation
im lernenden Beobachtersystem bereitgestellt (Kapitel 7.5). Der Regelungsentwurf im Zu-
standsraum beriicksichtigt dann auch die willkiirlichen Bewegungsansitze der Patienten.

Eine Anwendung fiir die Regelung der Fingerbewegungen léisst sich dann iiber die Finger-
Modelle (Kapitel 6.2) aus der Zustandsregelung am Ellenbogen ableiten.



10. Zusammenfassung und Ausblick

In der vorliegenden medizintechnischen Arbeit ist erstmals ein Ansatz zur adaptiven La-
geregelung von magnetisch induzierten Unterarm- und Handbewegungen an Patienten
entwickelt worden. Ziel ist es, durch eine adaptiv geregelte Bewegungsinduktion einen
sensorischen Einstrom in das Gehirn zu erzeugen, der dem der verlorengegangenen Bewe-
gungsmuster entspricht. Hierdurch werden ungeschédigte Teile des Gehirns dazu angeregt,
die verlorengegangenen Bewegungsprogramme neu zu erlernen. Im Gegensatz zu Neuro-
prothesen wird das Gehirn bei diesem Verfahren reprogrammiert. Bei erfolgreicher Thera-
pie kann der Patient die Bewegungen wieder selbststédndig durchfiihren - eine kiinstliche
Bewegungsinduktion ist nicht mehr notwendig.

Die Schwerpunkte der Arbeit lagen dabei auf folgenden Punkten:

e Erstellung von mathematischen Modellen der Regelstreckenelemente Muskel, Un-
terarm und Hand

e Entwicklung von Identifikationsmethoden zur Identifikation der patientenindividu-
ellen Regelstreckenparameter

e Entwicklung neuer Sensortechnologien zur Erfassung aller relevanten Messgrofien an
Unterarm und Hand

e Entwicklung neuer Stimulationstechnologien fiir die repetitive periphere Magnetsti-
mulation, die fiir einen Dauereinsatz im Klinikbetrieb geeignet sind

e Nachweis der therapeutischen Wirksamkeit der Methode

In klinischen Versuchen an Patienten mit lokalen Schidigungen des Gehirns, z.B. nach
einem Schlaganfall, wurde die therapeutische Wirksamkeit der Magnetstimulation an-
hand von funktioneller Bildgebung und Bewegungsanalysen nachgewiesen. Gleichzeitig
erfolgte eine Messung von Stimulationsparametern zur Optimierung der Therapie (siehe
Kapitel 3).

Die Ergebnisse zeigen, dass die Patienten nach der Lision bei Fingerbewegungen zunéchst
eine chaotische Aktivierung des Gehirns aufweisen. Nach Magnetstimulation konzentriert
sich die Aktivierung im Gehirn auf fiir die Sensomotorik und Kognition bekannten Gehirn-
bereiche. Die Bewegungsanalysen demonstrieren, dass bereits mit einer nicht optimierten
Stimulationseinrichtung alle derzeit praktizierten Therapieanséitze in ihrer Wirksamkeit
iiberboten werden. Damit hat dieses Verfahren das Potential in Zukunft Therapiestandard
zur Behandlung zentraler Léhmungen zu werden.

170
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Abbildung 10.1.: Schema des Systems bestehend aus Stimulatoren, Spulen, Positions-, Akti-
vitdts- und Kraftmesssystem

In einem neuen technologischen Ansatz, der auf einer Ausniitzung der Resonanzfrequenz
der Nerven beruht, wurde ein dreikanaliger Magnetstimulator entwickelt und gebaut. Mit
dem neuen Verfahren lassen sich vergleichbare Krifte in den Muskel induzieren wie mit
den kommerziell erhéltlichen resonanten Verfahren. Der wesentliche Vorteil ist, dass die
maximalen Strome durch die Stimulationsspule von 4 — 10 kA auf unter 1 kA gesenkt
werden konnten.

Eine neue Spulenentwicklung mit aktiver Olkiithlung fijhrt erstmals zu einem Stimula-
tionssystem, das fiir einen Dauereinsatz in der Klinik geeignet ist. Mit Hilfe einer me-
thodisch vereinfachten Induktivitdtsberechnung konnte dabei eine besonders kleine Spule
konstruiert werden. Damit wurde das Problem der Uberhitzung kommerzieller Magnet-
stimulationssysteme aufgrund thermischer Verluste in den Stimulationsspulen beseitigt
(siehe Kapitel 4).

In Anlehnung an die Hill’sche Modellierung des Muskel-Sehnen-Komplexes wurde ein
Modell fiir das biomechanische System am Ellenbogen aufgestellt. Mit diesem Modell
werden aus einer gemessenen Bewegung die Muskelkréfte berechnet, die die Bewegung
verursachen.

Fiir das Finger- und Hand-System des Menschen wurde, basierend auf anatomischen Da-
ten, ein neues, detailliertes, statisches Modell entwickelt. Mit Hilfe dieses Modells konnen
aufgrund einer beobachteten Handposition die Kriftegleichgewichte der beteiligten Mus-
keln und ihre Lingen berechnet werden (siehe Kapitel 6). Diese Modelle werden derzeit
im versuch an Probanden optimiert.

Da die Streckenelemente Muskel, Sehne sowie das Mehrkérpersystem nichtlineare und
z.T. zeitvariante Teilsysteme sind, sind neue Identifikationsmethoden fiir diese biomecha-
nischen Teilsysteme entwickelt worden (siehe Kapitel 7). Speziell wurde hierfiir die Iden-
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tifikation von Hammerstein-Modellen mit mehrfachen Eingangsgréfien und angeschlos-
senen, mehrfach integrierenden Systemen abgeleitet. In einem lernenden Zustandsbeob-
achter wurde diese Methode fiir die Identifikation von biomechanischen Parametern am
Ellenbogen-System integriert. Sie wird derzeit in der Simulation erprobt. Diese Methodik
ist fiir das gesamte Finger- und Hand-System ausbaufihig.

Fiir die Aktivierung eines Muskels durch Magnetstimulation gab es bisher keine Modelle.
Durch die Messung von Muskelkraftantworten an Probanden wurde ein neues Modell
fiir die Muskelaktivierung durch Magnetstimulation entwickelt, und die Modellparameter
identifiziert (siehe Kapitel 8.1). In einer Simulation ist dieses Verfahren bereits fiir die
online Identifikation ausgebaut worden.

Die Identifikation relevanter Modellparameter am Patienten erforderte die Entwicklung
neuer, nicht invasiver Sensortechnologien und Messverfahren.

Die starken Storfelder der Magnetstimulation haben bisher eine prizise Analyse der Mus-
kelaktivierung verhindert. Fiir die Messung der Muskelaktivierung wihrend der Magnet-
stimulation sind spezielle Biopotentialverstirker entwickelt worden. Mit einer intelligenten
Hardware werden die Storfelder erkannt und herausgefiltert. In einem neuen Messverfah-
ren wird die Aktivierung des Muskels durch Stimulation und durch das zentrale Nerven-
system getrennt berechnet. In weiterfithrenden Arbeiten ist ein Modell zu entwickeln, das
den Zusammenhang zwischen diesen Muskelaktivitdten und der Muskelkraft beschreibt.

Fiir die geregelte Induktion von Reich- und Greifbewegungen ist ein prézises, optisches
Messsystem fiir die Bewegungen von Arm, Hand und Finger entwickelt worden. Uber
ein Mehrfachkamerasystem werden Lichtmarker, die auf Arm und Hand des Patienten
befestigt sind, in ihrer Lage gemessen. Uber ein neues, intelligentes Analyseverfahren
werden die Fingerpositionen, Gelenkwinkel und die anatomischen Mafle von Finger und
Hand vermessen.

Ein weiterer Schwerpunkt ist die Entwicklung nichtlinearer Regelungskonzepte. Die Re-
gelstrecke ist nichtlinear, zeitvariant und personenspezifisch. Aus diesem Grund muss fiir
die Bewegungsinduktion der Regler adaptiv ausgelegt werden.

Im ersten Ansatz wurde eine adaptive Kraftregelung fiir eine isometrische Muskelkontrak-
tion entwickelt. Fiir die nichtlineare Strecke wurde hier ein Kennlinienregler verwendet.

Fiir die Lageregelung wurde ein Kaskadenregelungsansatz diskutiert und ein Regelungs-
konzept fiir die adaptive Regelung vorgeschlagen. Da es sich hier um ein nichtlineares
System mit statischen Nichtlinearititen handelt, kommen hier genauso wie bei der Kraft-
regelung Kennlinienregler in Betracht, die die Nichtlinearitdten kompensieren. Die Vor-
aussetzung fiir die Anwendung solcher Kompensationsregler ist, dass die Regelstrecken-
parameter identifiziert sind.

Derzeit wird die Identifikation der Regelstrecke in der Simulation erprobt. Dabei ist ein
wichtiges Entwickungsmerkmal die Echtzeitfahigkeit des Verfahrens. Derzeit ist eine offline
Identifikation bereits moglich.

Eine online Identifikation ist momentan technisch noch nicht realisiert. Um dieses Ziel zu
erreichen, miissen in weitergehenden Projekten algorithmische Anpassungen und Modell-
vereinfachungen erfolgen. Ohne diese Weiterentwicklungen ist die bené6tigte Rechenleis-
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tung zu hoch.

Ein Realisierungs-Ansatz zu einer solchen Modellvereinfachung ist eine Sensitivitdtsana-
lyse der Modellparameter. Dabei konnen alle diejenigen Parameter aus der Identifikation
entfernt werden, die einen vernachlissigbaren Einfluss auf den Modellfehler haben.

Weiterfithrende Arbeiten sollten, sobald die online Identifikation einsetzbar ist, die zeit-
varianten Parameter fiir die adaptive Regelung ausniitzen. Dabei erméglicht insbesondere
der Einsatz von lernenden Zustandsbeobachtern einen Entwurf eines adaptiven Reglers
mit den einfachen Methoden der Zustandsregelung.

Die oben geschilderte Messmethodik erlaubt eine Aufzeichnung physiologischer Greifbewe-
gungen und der zugehorigen Muskelaktivitdten. Diese Messwerte ergeben die Bahnvorgabe
fiir die adaptive Regelung.

Im weiteren Verlauf ist die adaptiv geregelte Magnetstimulation klinisch an Schlagan-
fallpatienten zu testen. Eine derart geregelte Bewegungsinduktion entspricht weitgehend
einer physiologischen Bewegung eines Gesunden. Der gemessene Therapieerfolg der unge-
regelten Magnetstimulation iibertrifft bereits den Effekt der konventionellen Therapiever-
fahren. Die bisherigen Erfahrungen lassen bei adaptiv geregelter Magnetstimulation einen
noch deutlicheren Therapieerfolg erwarten.
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A. Variablennamen

Vektorpotential an einem Raumpunkt

7 zum Zeitpunkt ¢

Ampere

Objektabstand

Diodenfléiche

Koeffizienten der diskreten Differenzengleichung m-ter
Ordnung

Objektflache

Rotationsmatrizen

Lange des Sehnenabschnitts des Muskels ¢ am Handge-
lenk

Tiefenschirfenweite

Liange des Sehnenabschnitts des Muskels 7 am Gelenk j
auf der Beugeseite

Stimulationsparameter: Stromamplitude des x-ten Tei-
limpulses bei der Magnetstimultion

Vektorpotential einer spiralférmigen Spule

Amplitude der zum Abtastpunkt k berechneten Stimu-
lationsintensitét

Tiefenscharfenweite

Transformationsmatrix von System W in System K1
Bildabstand

Polynome

Koeffizienten einer diskreten Differenzengleichung
Lange des Sehnenabschnitts des Muskels ¢+ am Handge-
lenk

Déampfung im Ellenbogen-Gelenk

Winkel zwischen Phalanx und proximaler Sehnenschei-
denaufhingung im Gelenk j

Linge des Sehnenabschnitts des Muskels 7 am Gelenk j
auf der Streckseite

Muskelviskositét

Vektor der magnetischen Flussdichte

Kurve, die eine Leiteranordnung beschreibt (z.B. Win-
dungen einer Magnetspule)

Liangeninderung des Sehnenabschnitts des EDL durch
den lateralen Anteil
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A. Variablennamen
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relative Strahlstérke

Blendendurchmesser

Innendurchmesser einer runden Stimulationsspule
Fingersegmentlingen

Auflendurchmesser

Innendurchmesser

Stimulationsparameter; Zeitabstand zwischen Teilim-
puls x und Teilimpuls y bei der Magnetstimulation
Wicklungsdurchmesser

Sensorempfindlichkeit

induzierter elektrischer Feld-Vektor
elektrostatischer Feld-Vektor hervorgerufen durch La-
dungsverschiebung

Einheitsvektor in Richtung LED von Kamera 1
Einheitsvektor in Richtung LED von Kamera 2
Einheitsvektor i in Koordinaten des Systems Ki
Verlusstenergie in der Magnetspule

Regelfehler

elektrischer Feldvektor

Brennpunktweite (Objektseite)

lageabhéngiger Hebelarm

Funktion zur Berechnung der Muskelldnge
Ruhe-Dehnungskurve

Rekrutierung

durch Stimulation erzeugte Kraft des Muskels
resultierende Kranft des M. triceps
Kraft-Geschwindigkeitskurve

Brennpunktweite (Bildseite)

resultierende Kraft des M. biceps
Erdbeschleunigung

Versorgungsstrom in den PSD

Elektrodenstrom aus Elelktrode 1-4 des PSD
Elektrodenstrom im PSD

Elektrodenstrom im PSD

maximaler Dunkelstrom

Strahlstarke

maximale Strahlstirke

Stromflufl durch die Stimulationsspule
maximaler Strom durch eine Induktionsspule
azimutale Flichenstrémung

Stromflufl

Tragheitsmoment

Stromdichte

Abtastzeitpunkt kurz fiir k- T

Steifigkeit im Ellenbogengelenk
Muskelsteifigkeit
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Diat,origin

DPiat,union

S gle

Muskelsteifigkeit

proportionaler Verstirkungsfaktor (Regelung)
Sehnensteifigkeit

Sehnensteifigkeit

Induktivitit

Elektrodenabstand im PSD

Hebelarmldngen im Ellenbogensystem

Korrekturwert

Lange des M. Biceps

Muskelruheléinge des M. biceps

relative Muskelldnge des M. triceps

Langen der Muskeln FDS, FDP, EDL, Lu, rIOSS, ulOSS
Muskellénge

Liange des M. triceps

Muskelruhelénge des M. triceps

relative Muskelldnge des M. boceps

Masse

Permeabilitdtskonstante

Permeabilititskonstante des Vakuums 47 - 1072V s/Am
relative Permeabilitidtskonstante

Normale zweier windschiefer Geraden

Storung

statische Nichtlinearitét

dynamische Nichtlinearitét

Schnittpunkt der opt. Achse mit der Hauptebene
Winkelgeschwindigkeit

Raumwinkel

Einheitsraumwinkel

Prézisionsmatrix

Projektion von LED auf Sensor 1

Vektor zum Projektionspunkt

Vektor von Projektion der LED in Kamera 1 zur Nor-
malenmitte

Projektion der LED auf Sensor 2

Vektor zum Projektionspunkt

magnetischer Fluss

einfallende Lichtleistung

Ist-Winkel

Soll-Winkel

Projektion der LED auf Sensor i

Vektor zum Aufzweigungs-Punkt der lateralen und zen-
tralen Sehnenanteile des EDL

Vektor zum Vereinigungs-Punkt der lateralen Senhe-
neanteile des EDL

Messdatenvektor

Blendenradius

Abstand zwischen zwei Projektionspunkten der LED
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Unetz

Innenradius einer runden Stimualtionsspule
Auflenradius einer runden Stimulationsspule
Vektor vom Sensor bis zur LED

Abstand zwischen Sensor 1 und Normalenfufipunkt
Vektor vom Sensor 2 bis zum LED

Abstand zwischen Sensor 1 und Normalenfufipunkt
Innenwiderstand einer Stimulationsspule

Radius des Gelenkkopfs des Gelenks j

Lange der proximalen Sehnenscheiden-Befestigung am
Gelenk j

Linge der distalen Sehnenscheiden-Befestigung am Ge-
lenk j

Vektor zu einem Raumpunkt

Remes-Faktor

Giitekriterium

Leitfahigkeit

Abtastzeit

Abtastpunkt LED-an

Abtastpunkt LED-aus

Winkel im Handgelenk

Winkel im DIP-Gelenk

Winkel im MCP-Gelenk

Winkel in Seitwértsrichtung im MCP

Winkel im MCP-Gelenk in Beuge-Streckrichtung
Vektor bestehend aus Modellparametern

Winkel im PIP-Gelenk

Transformationsmatrix von System j in System k&
Interations-Zeitkonstante (Regelung)

Anstiegszeit des PSD
Differentiations-Zeitkonstante (Regelung)
Ladespannung an einem Kondensator
Netzspannung (240 V)

System-Eingangssignal

elektrostatisches Potential

Liangendnderung des Muskels

Regeldifferenz

zugelassener Abstrahlwinkel

zugelassene Objektneigung

Modell Ausgangsgrofie

k-ter Abtastwert eines Systemausgangssignals



B. Medizinische Ausdriicke

AC — PC — Linie

Agonist

Aktin
Aktiwierungsdynamik
Antagonist

assoziativer Kortex
Basalganglien
Cingulum

closed-loop
EDL

Elektromyogramm

FDP

FDS

Goniometer
Hemiplegiker
Innervationsau fwand

kontralateral
Kortex
local attention

lokale Extinktion

LU

MCP

MI
Muyofibrille

Anterior-Posterior-Kommissur; Gerade, die als Koordi-
natenachse im Gehirn verwendet wird; festgelegt durch
anatomische Merkmale des III. Ventrikels

Muskel, der einem antagonistischen Muskel eine entge-
gengesetzte Bewegung bewirkt

Muskelprotein

Impulsantwort des Muskels

Gegenspieler eines agonistischen Muskels in einem dua-
len funkt. System (z.B. Flexion/Extension)
Hirnrindenregion in der aus einer Verkniipfung von Sen-
sorinformationen Assoziationen entstehen
Gehrinregion; alt angelegtes System zwischen Hirn-
stamm und Hirnrinde

vom Stirnlappen des Gehirns ausgehende Assoziations-
fasern

geschlossener Regelkreis

M. extensor digitorum longus

elektrische Muskelaktivitdt die bei der eletromechani-
schen Wandlung messbare elektrische Felder hervorru-
fen

M. flexor digitorum profundus

M. flexor digitorum profundus

Sensor zur Bewegungsmessung

Patient mit Lihmung einer Korperhilfte

Aufwand an Muskelaktivitdt (EMG), der fiir eine be-
stimmte Bewegung aufgebracht wird

gegeniiber auf der anderen Seite liegend

Grofihirnrinde

gezielte Zuwendung erzeugt Aktivitdt in sensomotori-
schen Gehirnarealen

Unfihigkeit auf der betroffenen Seite einen taktilen Reiz
wahrzunehmen, wenn gleichzietig auf der gesunden Seite
ein Reiz erfolgt; Folge einer Gehirnschidigung

M. lumbricalis

Metacarpo-Phalangeal-Gelenk

primérer Motorkortex

fibrillar differenzierte, kontraktile Elemente im Sarko-

plasma des Muskels
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Myosin
Parese
paretisch

PIP

Potenzial

PPL
Propriozeption

Putamen
QET
Radius

rlIOS
Sarkomer

ST

SIT

soma

tetraplegisch
Thalamus

trans. Magnetstim.

transkutan
ulOS

Ulna

vPM
Willkiraktivitat

zentrales Nervensystem

Muskelprotein

Teilldhmung

unvollstindig geldhmt, d.h. eine bedingte Aktivierung
ist noch moglich

proximales-Interphalangeal-Gelenk

kurz f. Aktionspotenzial im Nervensystem

posterior parietal lobe

Wahrnehmung der Stellung und Bewegung des Korpers
im Raum; durch spezifische Sensoren registrierte In-
formationen iiber Muskelspannung, Muskellinge u. Ge-
lenkstellung bzw. -bewegung

duflere Schicht des Linsenkerns im Endhirn
quantitativer Extinktions-Test

Elle

M. interosseus radialis

der zwischen zwei Z-Scheiben ca. 3 pum lange Abschnitt
der Myofibrillen

primérer somatosensibler Kortex

sekundérer somatosensibler Kortex

Korper

Lahmung aller vier Extremitaten

grofite graue Kernmasse des Zwischenhirns
Magnetstimulation, die {iber dem Kopf erfolgt um durch
den Schédel hindurch die Hirnrinde stimuliert

durch die Oberfliche der Haut hindurch

M. interosseus ulnaris

Speiche

ventraler Premotorkortex

Muskelaktivitit (EMG), die willentlich hervorgerufen
wurde

Gehirn und Riickenmark



C. Abkiirzungen

A/D
BP
EMG
HP

IR

KE
MI
MRAS
MSK
MTA
PE
PET

PID
PNF
PPL
PSD
QET
rCBF
RK
RLS
RPMS
SEP
S1
SI11
sPPL
sr
S/H
TMS
vPM
ZNS

Analog-Digital-Wandler

Bandpass

Elektromyogramm

Hochpass

Infrarot

kontraktile Einheit im Muskel

primérer Motorkortex

modell reference adaptive system
Muskel-Sehnen-Komplex

medizinisch technische Assistentin

passive elastische Eigenschaften des Muskels
Positronen-Emissions-Tomographie; Methode zur Dar-
stellung von Gehirnaktivitéit mit Hilfe eines radioaktiven
Tracers

proportional integral differential (Regelung)
propriozeptive neuromuskulédre Fazilitierung
posterior parietal lobe

position sensitive device

quantitativer Extinktions Test

regional cerebral bloodflow

Rekrutierung

recursive least square

repetitive periphere Magnetstimulation
somatosensibel evozierte Potentiale
primérer somatosensibler Kortex
sekundédrer somatosensibler Kortex

superior posterior parietal lobe (Hirnrindenregion)
Raumwinkel

Sample and Hold

transkranielle Magnetstimulation

ventraler Premotorkortex

zentrales Nervensystem
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