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Zusammenfassung

Die vorliegende Arbeit stellt einen Bei-
trag zur Erforschung und Weiterent-
wicklung der repetitiven peripheren Ma-
gnetstimulation (RPMS) als innovatives
Verfahren zur Rehabilitation zentraler
spastischer Paresen der oberen Extremi-
tät dar. Dieses Krankheitsbild tritt ty-
pischerweise infolge eines Schlaganfalls
auf und führt derzeitige Rehabilitations-
ansätze an die Grenzen ihrer Möglich-
keiten. Daher ergibt sich ein dringender
Forschungsbedarf im Bereich der Neuro-
rehabilitation.

Entsprechend werden Untersuchungs-
methoden zur Erforschung der Wir-
kungsmechanismen der RPMS entwi-
ckelt und eingesetzt. Dabei werden so-
wohl neurophysiologische Grundlagen
als auch rehabilitationsrelevante Aspek-
te beleuchtet. Durch die hierbei erarbei-
teten Befunde wird ein positiver Effekt
der RPMS auf die sensomotorische Inte-
gration nachgewiesen.

Zur Steigerung des therapeutischen
Nutzens der RPMS wird eine gere-
gelte Induktion von Bewegungen in
der oberen Extremität mittels RPMS
angestrebt. In diesem Zusammenhang
wird eine regelungstechnisch nutzba-
re Modellierung der Bewegungsinduk-
tion entwickelt. Um dabei eine indivi-
duelle Modellanpassung an den jewei-
ligen Patienten zu erreichen, wird eine
nichtlineare Systemidentifikation einge-
führt und an die spezielle Problema-
tik RPMS–induzierter Bewegungen an-
gepasst. Darauf aufbauend wird ein An-
satz zur geregelten Bewegungsinduktion
und zur automatisierten Therapieevalu-
ierung vorgestellt.

Abstract

This thesis is a contribution to the fur-
ther investigation and development of
the repetitive peripheral magnetic sti-
mulation (RPMS), which is an innovati-
ve approach for the treatment of a cen-
tral spastic paresis of the upper limb.
This clinical picture can typically be ob-
served due to a stroke and reveals the
limits of current rehabilitation techni-
ques. Hence there is a high demand for
research activities in the fields of neuro-
rehabilitation.

According to these basic thoughts an
objective of the presented thesis is the
development of experimental set-ups,
which are used to gain more insight
into the fundamental neurophysiologi-
cal mechanisms and therapeutic bene-
fits of the RPMS. In this context clinical-
experimental studies due to RPMS give
evidence of valuable effects in terms of
sensorimotor integration.

In order to optimize the therapeutic
outcome, the RPMS is used to indu-
ce antagonistic movements in the up-
per limb by a closed loop control struc-
ture. Therefore the elaboration of a bio-
mechanic model in connection with the
RPMS-based induction of movements is
the second objective of the presented
thesis. Since a biomechanic model for a
specific patient depends on various in-
dividual factors, the techniques of non-
linear system identification will be intro-
duced. These techniques will be specia-
lized for the application in conjunction
with RPMS-induced movements. Based
on these findings an approach for a clo-
sed loop control structure and an auto-
mated evaluation of the therapeutic ef-
fect will be presented.
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7.2.2 Identifikation unter Berücksichtigung der Bewegungsdifferen-
zialgleichung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 186

7.3 Vereinfachung des Identifikationsansatzes . . . . . . . . . . . . . . . . 190
7.3.1 Anwendung des vereinfachten Identifikationsansatzes . . . . . 191

7.4 Identifikation mit einem neuronalen Beobachter . . . . . . . . . . . . 193
7.4.1 Anwendung des neuronalen Beobachters . . . . . . . . . . . . 198
7.4.2 Identifikation mit experimentellen Daten . . . . . . . . . . . . 200

7.5 Identifikation bei dualer RPMS . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 204
7.5.1 Anwendung der Systemidentifikation bei dualer RPMS . . . . . 206

7.6 Bedeutung der Systemidentifikation für die Weiterentwicklung der
RPMS . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 210
7.6.1 Grundkonzept der geregelten Bewegungsinduktion . . . . . . . 210
7.6.2 Grundkonzept der automatisierten Therapieevaluierung . . . . 218

7.7 Stichpunkte zur Identifikation bei nichtisometrischen Bedingungen . . 220

8 Messung der Muskelaktivität während RPMS 223
8.1 Elektrophysiologische Grundlagen der Oberflächen–EMG–Messung . . 224
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1 Einführung

Allein in Deutschland erleiden pro Jahr fast 500.000 Menschen einen Schlaganfall
[Hahlen & Selbmann 1998], wobei die Deutsche Schlaganfallgesellschaft Bluthoch-
druck und Nikotinkonsum als Hauptrisikofaktoren nennt [Ringelstein 2004]. Wird
die Anzahl der Patienten, die mit den Folgen eines Schlaganfalls leben, einbezogen,
ergibt sich knapp eine Mio. Patienten, deren Schlaganfall nicht länger als fünf Jah-
re zurückliegt [IGES 2001]. Wird zudem berücksichtigt, dass in den kommenden
Jahrzehnten das Durchschnittsalter der Bevölkerung in den Industriestaaten deut-
lich ansteigt [Schirrmacher 2004], und dass das Schlaganfallrisiko im Alter signifikant
zunimmt [Kruse et al. 2002], muss in Zukunft von einer stark wachsenden Patienten-
zahl ausgegangen werden. Daneben berichten Hesse, Werner & Bardeleben [2004],
dass nach einem Schlaganfall ca. 90% der Patienten an einer Parese1 der oberen Ex-
tremität leiden, die in 30 bis 40% der Fälle so schwer ist, dass die Extremität funk-
tionell nicht eingesetzt werden kann. Daraus ergibt sich die dringende Notwendigkeit
der Entwicklung und Erforschung einer effizienten Therapie von zentralen Paresen
nach einer Schädigung des Zentralnervensystems2 (ZNS) beispielsweise durch einen
Schlaganfall oder ein Schädelhirntrauma.

Vor diesem Hintergrund beschäftigt sich die Forschungsgruppe Sensomoto-
rische Integration seit über zehn Jahren [vgl. Struppler et al. 1996] mit der
Entwicklung und Erforschung eines neuartigen Verfahrens zur Rehabilitation von
zentralen Paresen der oberen Extremität. Dabei gilt der Feinmotorik der Hand und
der Finger, d. h. der Rehabilitation von Reich- und Greifbewegungen, besonderes
Augenmerk, da diese nur schwer restituieren, weswegen z. B. Hesse, Werner & Bar-
deleben [2004] einen hohen Forschungsbedarf auf diesem Gebiet konstatieren.

Im Kern des neuen Therapieansatzes steht die repetitive periphere Magnetstimulation
(RPMS), welche einen propriozeptiven3 Zustrom zum ZNS hervorruft, und damit die
Reorganisationstendenzen des ZNS anregt [z. B. Angerer & Struppler 2005, Struppler
et al. 1996]. Voraussetzung für die Wirkung der RPMS ist, dass die peripheren Ner-
venbahnen und die Skelettmuskulatur (abgesehen von einer Inaktivitätsatrophie4)
intakt sind und dass die Parese ihren Ursprung im ZNS hat. Die physiologischen
Grundbegriffe zur Skelettmuskulatur, den motorischen Systemen und der Soma-
tosensorik werden der Vollständigkeit halber in Anhang A erläutert. Im weiteren
Verlauf der Einführung wird das technische und physiologische Grundkonzept der

1motorische Schwäche, unvollständige Lähmung; Plegie: vollständige Lähmung (vgl. Para- und
Tetraplegie) [Pschyrembel 2004]

2faßt Gehirn und Rückenmark zusammen; Abgrenzung vom peripheren Nervensystem
3Propriozeption (Tiefensensibilität): Sinneseindrücke durch Reizung von Muskeln, Sehnen- und

Gelenkmechanosensoren [Handwerker 1998c]
4Muskelschwund aufgrund des Nichtgebrauchs



1 Einführung

RPMS sowie der therapeutische Hintergrund bei der Rehabilitation zentraler Pare-
sen näher beleuchtet. Zum Abschluss der Einführung werden die angestrebten Ziele
und die daraus resultierende Gliederung vorgestellt.

Die vorliegende Arbeit stellt insgesamt einen Beitrag zur Erforschung und Weiterent-
wicklung der RPMS als innovatives Verfahren zur Rehabilitation zentraler Paresen
der oberen Extremität dar. Als Grundlage dienen insbesondere die bisherigen Stu-
dien zur RPMS, die in Zusammenarbeit mit der Forschungsgruppe Sensomo-
torische Integration entstanden sind: Havel [2002], Vachenauer [1998], Jakob
[1996], Weyh [1995], Schmid et al. [1993] sowie der Arbeit von Weyh [2002], die
am Heinz Nixdorf–Lehrstuhl für Medizinische Elektronik (Prof. Dr.
rer. nat. Bernhard Wolf) durchgeführt wurde.

1.1 Grundkonzept der RPMS

Die RPMS selbst ist eine nichtinvasive1 Stimulationsmethode, bei der die motori-
schen und sensorischen Endaufzweigungen des gemischten Muskelnervs durch eine
Folge von Magnetfeldimpulsen depolarisiert werden. Dadurch wird eine klinisch be-
obachtbare Muskelkontraktion und damit eine Bewegung hervorgerufen [Struppler
et al. 1996]. Der schematische Aufbau der Stimulationseinrichtung besteht, wie in
Abbildung 1.1 dargestellt, aus einem signalverarbeitenden Anteil, in dem die Stimu-
lationsimpulsfolge festgelegt wird und einem Energieteil, der die eigentlichen Stimu-
lationsimpulse erzeugt.

Die Signalverarbeitung umfasst im einfachsten Fall ein Steuergerät sowie Schnittstel-
len zum Benutzer und zum Stimulator, der auch oft als Pulsquelle bezeichnet wird.
Je nach mechanischer Ausführung können Steuergerät und Stimulator in einem ge-
meinsamen Gehäuse untergebracht sein und bilden damit ein Stimulationsgerät mit
einer Benutzerschnittstelle und Anschlüssen für die Stimulationsspule. Der Stimu-
lator kann überwiegend dem Energieteil zugeordnet werden, da er Stromimpulse
erzeugt, die mittels einer Stimulationsspule in Magnetfeldimpulse gewandelt und an
der Peripherie (in der Regel die obere Extremität) des Patienten appliziert werden.

Die zentralen Elemente des Stimulators sind ein Kondensator und leistungselektro-
nische Baulemente (typischerweise Thyristoren; [z. B. Schröder 2006]), die zusam-
men mit der Stimulationsspule einen steuerbaren Schwingkreis bilden (vgl. Abb. 1.2,

Stimulationsgerät

Signalverarbeitung Energieteil

SpulenstromSteuersignalEingabe

Ausgabe Rückmeldung

impuls

Stimulationsspule PatientStimulatorSteuergerätBenutzer

Magnetfeld−

Abbildung 1.1: Grundkomponenten der RPMS–Technik bei manueller
Stimulationsauslösung

1keine mechanische Durchdringung der Hautoberfläche
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1.1 Grundkonzept der RPMS

Stimulator Spule

Impulsdauer

1/Repetierrate

Stimulationsspulenstrom

Lade−
schaltung Zeit

Stimulationsintensität

Abbildung 1.2: Schema der Stimulationsimpulserzeugung über einen ge-
steuerten Schwingkreis und des Impulsverlaufs

links). Die Optimierung der Stimulationsparameter und des Stimulators [Vachenauer
1998, Weyh 1995] führt zu einer alternierenden Impulsfolge (vgl. Abb. 1.2, rechts).
Diese Stimulationsimpulsfolge dient als Grundlage für die im Rahmen der vorlie-
genden Arbeit durchgeführten Untersuchungen. Die Dauer eines einzelnen RPMS–
Impulses liegt gemäß Vachenauer [1998] bei 45.5µs (bei einer Stimulationsspule von
Magstim [2003]), wobei die Impulsdauer von Vachenauer zwischen dem Impulsstart
und dem ersten Spulenstromscheitel definiert wird. Die Wiederhol- oder Repetier-
rate der Impulsfolge liegt typischerweise bei 20 Impulsen pro Sekunde. Die Strom-
amplituden, die in der Spule auftreten, werden als Stimulationsintensität bezeichnet
und reichen bis ca. 3 kA. Die zugehörigen magnetischen Flussdichten erreichen je
nach eingesetzter Stimulationsspule bis zu 2T. Eine detaillierte Analyse der Feldbe-
rechnung, eine numerische Auswertung der Feldverteilung sowie eine Optimierung
verschiedener Stimulationsspulentypen und Stimulationsimpulsformen ist z. B. bei
Weyh [2002], Vachenauer [1998] oder Weyh [1995] zu finden. Thielscher & Kam-
mer [2004] analysieren in ihrer Arbeit die Eigenschaften von zwei kommerziellen
Magnetstimulationsspulen.

In Abbildung 1.3 sind schematisch die Anordnung der Stimulationsspule sowie die
räumliche Verteilung des Magnetfeldes für die Stimulation eines Extensormuskels
im Unterarm gezeigt. Bei der weit verbreiteten transkraniellen1 Magnetstimulation
(TMS) werden die Feldimpulse hingegen direkt am Schädel appliziert, womit eine
Depolarisierung auf kortikaler Ebene erfolgt [z. B. Hallett & Chokroverty 2005]. Aus
diesem Grund stellt die RPMS in ihrer physiologischen Wirkung eine gänzlich andere
Methode als die TMS dar.

Im Gegensatz zur TMS kommt die periphere Elektrostimulation der RPMS deutlich
näher. Allerdings werden bei der RPMS praktisch nur dicke markhaltige Nervenfa-
sern (myelinisiert und saltatorisch leitend, siehe Anhang A.3 bzw. [Schmidt 1999])
depolarisiert, wogegen Fasern der Gruppen III und IV, wie z. B. Nozizeptoren2,
nur zu einem sehr geringen Teil bzw. überhaupt nicht aktivert werden [Classen
et al. 2002]. Das bedeutet, dass die RPMS im Vergleich zur Elektrostimulation prak-
tisch keine Schmerzempfindungen hervorruft, worin einer der wesentlichen Vorteile
dieser Stimulationstechnik gegenüber der Elektrostimulation besteht [z. B. Barker
et al. 1987, Kremenic et al. 2004, vgl. Abschnitt 3.1].

1kranial: zum Kopf gehörend, kopfwärts [Pschyrembel 2004]
2Nozizeptoren oder Nozisensoren werden durch Reize erregt, die das Gewebe schädigen; ihre

Stimulation wird als Schmerz empfunden; [vgl. Abschnitt A.3 Handwerker 1998b]
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1 Einführung

Hautoberfläche

Hand / Finger Skelettmuskel

Stimulationsspule

Spulenstrom

Sehne

Endaufzweigungen
sensorische

Muskelnerv
gemischter

Stimulationsspule

motorische
Endaufzweigungen

Magnetfeld

Abbildung 1.3: Schematische Darstellung der Stimulation der motori-
schen und sensorischen Endaufzweigungen des gemisch-
ten Muskelnervs

Ein weiterer Vorteil der RPMS ist die räumliche Ausbreitung des Magnetfeldimpul-
ses. Da das menschliche Gewebe und die umgebende Luft als magnetisch homogener
Bereich mit einer relativen Permeabilität von µr = 1 betrachtet werden kann [z. B.
Krasteva et al. 2002, Krasteva et al. 2003, Miranda et al. 2003] und der Stromimpuls
in der Stimulationsspule eingeprägt ist, kann der Einfluss des menschlichen Gewe-
bes auf den Feldimpuls vernachlässigt werden. Die Ausbreitung eines elektrischen
Stimulationsimpulses hängt dagegen stark von der inhomogenen Leitfähigkeit des
Gewebes zwischen den Stimulationselektroden ab. Als Folge dieser unterschiedli-
chen Feldverteilung und -ausbreitung fällt die Totzeit zwischen dem Stimulus und
der Reizantwort des Muskels im Fall der Magnetstimulation signifikant geringer aus
als bei der vergleichbaren Elektrostimulation (vgl. Abschnitt 3.1).

Die eigentliche Depolarisierung bei der Magnetstimulation erfolgt durch das indu-
zierte elektrische Feld. Bei der Berechnung der Verteilung des elektrischen Feldes
und der Stromdichten, die durch die Magnetstimulation induziert werden, müssen
die inhomogene und anisotrope Leitfähigkeit des Gewebes berücksichtigt werden
[Roth et al. 1991, Miranda et al. 2003]. Dabei zeigt sich, dass sich die induzierten
Stromdichten mehr auf die Gebiete mit hoher elektrischer Leitfähigkeit und weni-
ger auf Gebiete niedriger Leitfähigkeit (Haut) konzentrieren [Krasteva et al. 2003].
Von Mathis et al. [1995] und Seemann [1998] wird der Einfluss eines leitenden Medi-
ums (Kochsalzlösung) anstatt der umgebenden Luft untersucht. Diese Untersuchung
zeigt, dass sowohl die Effektivität der Stimulation, als auch die wirksamste Spu-
lenposition von der Leitfähigkeit des umgebenden Mediums abhängen. Gleichzeitig
bedeutet das, dass auch die inhomogene und anisotrope Leitfähigkeit des stimu-
lierten Gewebes einen Einfluss auf das induzierte elektrische Feld und damit auf
die Stimulationswirkung haben muss. Das Depolarisationsverhalten von peripheren
Nervenfasern ist in den zitierten Arbeiten allerdings nicht berücksichtigt.

– 4 –



1.1 Grundkonzept der RPMS

Weyh & Schreivogel [1992] haben in ihrer Arbeit, ausgehend von der elektrischen
Beschreibung einer Nervenfaser und der Arbeit von Roth & Basser [1990] gezeigt,
dass die Depolarisierung der Nervenfaser vom Gradienten der induzierten elektri-
schen Feldstärkekomponente entlang der Faser abhängt. Dieser wiederum bestimmt
sich aus der Stimulationsspulengeometrie und der zeitlichen Spulenstromänderung,
die bei gegebener Impulsform proportional mit der Stimulationsintensität zusam-
menhängt. Dadurch erklärt sich, dass nur markhaltige Nervenfasern depolarisiert
werden, da der räumliche Gradient des elektrischen Feldes aufgrund des Abstands
(ca. 1.5mm) zwischen den Ranvierschen Schnürringen1 zu höheren Potenzialunter-
schieden führt. Bei marklosen Nervenfasern kann sich hingegen keine ausreichende
Potenzialdifferenz aufbauen.

Von Niehaus et al. [2000] wird der Einfluss der Stromrichtung bei verschiedenen Im-
pulsformen analysiert. Bei einzelnen biphasischen Stimulationsimpulsen zeigt sich
weder bei TMS noch bei peripherer Stimulation ein Einfluss der Stromrichtung auf
die evozierte motorische Antwort. Bei monophasischen Impulsen hängt die Ampli-
tude der evozierten motorischen Antwort leicht von der Stromrichtung ab, während
die Verzögerung der evozierten Antwort keine derartige Abhängigkeit aufweist.

Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass die RPMS wesentlich tiefer ins
Gewebe eindringt und fokussierter als eine transkutane2 Elektrostimulation (oft auch
als TENS bezeichnet; abgeleitet von

”
transcutaneous electrical nerve stimulation“)

appliziert werden kann, ohne ein störendes Schmerzempfinden auszulösen. Durch die
Position und die Ausrichtung der Stimulationsspule kann beeinflusst werden, welcher
Muskel (Muskelgruppe) stimuliert wird [z. B. Struppler et al. 2004]. Der Nachteil
der RPMS besteht in der wesentlich aufwändigeren Stimulationstechnologie, um die
erforderlichen Feldestärken und -gradienten zu erzeugen.

Peripher ausgelöste Stimulationsreize

Als direkte Folge der einzelnen Magnetfeldimpulse erfolgt eine Depolarisierung so-
wohl der motorischen als auch der sensorischen Endaufzweigungen (vgl. Abb. 1.3),
was zu einem propriozeptivem Zustrom zum ZNS führt. Die aus der Depolarisation
resultierenden Impulse laufen sowohl in Richtung des Muskels, als auch in Richtung
des ZNS. Dabei wird zwischen einem orthodromen und einem antidromen Impuls-
strom unterschieden [z. B. Caruso et al. 1999]. Die Impulse, die in den motorischen
Endaufzweigungen in Richtung Muskel laufen, werden als orthodrom bezeichnet,
während die Impulse in Richtung ZNS als antidrom bezeichnet werden. Für die
sensorischen Endaufzweigungen gilt dies in umgekehrter Weise. Diese Impulse sind
aber in jedem Fall eine direkte Folge der Stimulation und werden als inadäquat
bezeichnet, da sie keinen physiologischen Ursprung haben.

Die orthodromen Impulse in den motorischen Endaufzweigungen rufen im Muskel
eine klinisch beobachtbare Kontraktion bzw. Relaxation (Ende der Impulsfolge) so-

1Unterbrechung der Markscheide einer markhaltigen Nervenfaser (vgl. Silbernagl & Despopoulos
[1991], S. 22–28).

2Transkutan od. perkutan: durch die Haut hindurch [Pschyrembel 2004]
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1 Einführung

wie eine Vibrationskomponente hervor, woraus sich eine Aktivierung der Mechano-
rezeptoren (insbesondere Fasergruppen Ia, Ib und II) ergibt. Dieser adäquate pro-
priozeptive Zustrom zum ZNS ist eine indirekte Folge der peripheren Stimulation.
In Tabelle 1.1 sind diese Zusammenhänge zwischen adäquaten, inadäquaten, ortho-
dromen und antidromen Stimulationsanteilen zusammengefasst.

Tabelle 1.1: Direkte und indirekte Folgen der RPMS in den Endaufzwei-
gungen des gemischten Muskelnervs

Endaufzweigungen motorisch (efferent) sensorisch (afferent)

Impulsrichtung
orthodrom

(zum Muskel)
antidrom

(zum ZNS)
orthodrom
(zum ZNS)

antidrom
(zum Muskel)

inadäquat =̂ direkt X X X X
adäquat =̂ indirekt X

Die Folgen der Magnetstimulation können mittels Elektroenzephalogramm1 (EEG)
an der Kopfhaut auch als somatosensorisch evozierte Potenziale (SEP) registriert
werden. Dabei sind Zhu & Starr [1991] davon ausgegangen, dass die SEP durch
die mit der Muskelkontraktion verbundenen Afferenzen ausgelöst werden, während
Kunesch et al. [1993] bei einer Magnetstimulation von niederschwelligen afferenten
Nervenfasern trotz fehlender Muskelkontraktion ein SEP nachweisen konnten.

Der propriozeptive Informationsstrom (sowohl der adäquate als auch der inadäquate
Anteil) zum ZNS stellt die Grundlage der therapeutischen Wirkung der RPMS zur
Rehabilitation von zentralen Paresen dar. Bisherige Therapieverfahren und -ansätze,
insbesondere die Physiotherapie, beruhen ebenfalls auf der Induktion eines proprio-
zeptiven Zustroms zum ZNS. Daher ist die RPMS im Sinne einer Maximierung des
Therapieerfolgs als Ergänzung und nicht als Ersatz zu bisherigen Therapieverfahren,
insbesondere zur Physiotherapie, anzusehen [Struppler & Havel 2002, Havel 2002].

1.2 Therapeutischer Hintergrund

Der Effekt der RPMS beruht in erster Linie auf der Funktion, der Projektion und der
Repräsentation der hervorgerufenen somatosensorischen Zuströme im ZNS. Die Er-
kenntnisse zur Bedeutung des afferenten, insbesondere des propriozeptiven Zustroms
für die sensomotorische Kontrolle haben in den letzten Jahren erheblich zugenom-
men und bilden die Grundlage für die weitere Aufklärung des Wirkungsmechanismus
und des therapeutischen Effekts der RPMS.

Wie bisher vorausgesetzt, stellt die RPMS einen innovativen Ansatz zur Thera-
pie zentraler Paresen dar. Das Wiedererlernen verlorener motorischer Funktionen
kann nur dann erfolgen, wenn auch im erwachsenen Gehirn die Adaptions- und

1Registrierung der Gehirnaktivität in Form von Potenzialschwankungen [Pschyrembel 2004]
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1.2 Therapeutischer Hintergrund

Reorganisationsfähigkeit (Plastizität) der sensomotorischen Kortizes erhalten blei-
ben. Durch morphologische1 und funktionelle Untersuchungen bei zentralen Paresen
kann gezeigt werden, dass Plastizität auch im adulten Gehirn möglich ist [Merzenich
et al. 1983, Sanes et al. 1990, Brasil-Neto et al. 1992, Sadato et al. 1995, Ziemann
et al. 1998]. Ebenso sind die kortikalen Repräsentationen der Extremitäten nicht sta-
tisch, sondern unterliegen einer dynamischen Balance [Liepert & Weiller 1999, Cra-
mer & Basting 2000, Chen et al. 2002], wobei auch im Gehirn eines Erwachsenen
deutliche, zum Teil strukturelle Veränderungen möglich sind [Dettmers et al. 1996,
Weiller & Rijntjes 1999, Stefan et al. 2000, Bütefisch et al. 2003].

Wird eine Extremität aufgrund einer zentralen Parese gar nicht mehr oder nur sehr
eingeschränkt in die Motorik eingebunden, reduziert sich auch der sensorische Zu-
strom aus dieser Extremität. Zusätzlich zur vorhandenen Schädigung des ZNS wird
dadurch die Balance der jeweiligen Repräsentationen verschoben. In diesem Zu-
sammenhang haben Fries et al. [1993] und Binkofski et al. [1996] gezeigt, dass die
Restitution von motorischen Funktionen nach einem Schlaganfall durch die Reduk-
tion bzw. das Fehlen eines propriozeptiven Zustroms zum ZNS negativ beeinflusst
wird. Damit stellt die Kompensation des fehlenden bzw. reduzierten propriozepti-
ven Zustroms zum ZNS einen entscheidenden Mechanismus dar, um eine förderliche
Reorganisation anzutreiben [Binkofski et al. 1996].

Neben den physiologischen Befunden zur kortikalen Erregbarkeit durch den proprio-
zeptiven Zustrom zeigen Untersuchungen der Repräsentation von propriozeptiven
und kutanen Afferenzen auf kortikaler Ebene mittels Bildgebung, dass die Aktivie-
rung des somatosensiblen Kortex weitgehend aus propriozeptiven Afferenzen stammt
[Narici et al. 1989, Rausch et al. 1998, Mima et al. 1999, Bodeg̊ard et al. 2000].
Taktile2 Afferenzen spielen hingegen eine geringere Rolle, was im Zusammenhang
mit der RPMS wichtig ist, da durch diese Stimulationstechnik höchstens indirekt
taktile Afferenzen hervorgerufen werden können. Die Aktivierung sensomotorischer
Areale durch Vibrationsreize [Cordo et al. 1995, Naito et al. 1999] lässt vermuten,
dass beim therapeutischen Effekt der RPMS auch eine Vibrationskomponente be-
teiligt ist. Passiv induzierte Bewegungen am Gesunden zeigen eine Erhöhung der
Aktivität im kontralateralen sensomotorischen Kortex, dem supplementär motori-
schen Kortex und, beidseitig, in den unteren parietalen Arealen [Weiller et al. 1996].
Für eine passive Bewegung der Fingermuskulatur ist auch eine Zunahme der Ak-
tivität im kontralateralen primären Motorkortex nachweisbar. Allerdings ist diese
Zunahme wesentlich schwächer als die Bahnung bei aktiven Bewegungen [Mima
et al. 1999, Lotze et al. 2003].

Grundsätzlich gilt für alle physikalischen (im Gegensatz zu medikamentösen) The-
rapieformen bei zentralen Paresen das Ziel, eine Bahnung willkürmotorischer Leis-
tungen und eine Hemmung der spastischen Tonussteigerung (vgl. Anhang A.2.4)
durch einen propriozeptiven Zustrom zum ZNS zu erreichen [Struppler et al. 1996,
Struppler, Havel & Müller-Barna 2003]. Die jeweiligen Formen der Rehabilitation
unterscheiden sich in der Art der Erzeugung des somatosensorischen Zustroms zum
ZNS. Daher werden im Folgenden einige Therapieformen und Arbeitsgruppen exem-

1Struktur und Form von Organismen [Pschyrembel 2004]
2den Tastsinn betreffend [Pschyrembel 2004]
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plarisch herausgegriffen, um die Vielfalt der Methoden und Ansätze in der Rehabili-
tation motorischer Funktionen aufzuzeigen. Pharmakologische Ansätze werden dabei
nicht berücksichtigt. Einen guten Überblick zu den Forschungsergebnissen interna-
tionaler Arbeitsgruppen zu Plastizität, Erholung und Rehabilitation des motorischen
Systems bietet die Arbeit von Platz [2005].

Physio- und Ergotherapie zählen zu den derzeit etablierten Standardtherapiefor-
men [Bobath 1990]. Wichtig für den Erfolg einer physiotherapeutischen Behandlung
ist ein möglichst früher Beginn der Therapie, um z. B. einer Versteifung und einer
Inaktivitätsatrophie entgegenzuwirken. In der Physiotherapie lernen die Patienten
u. a. sich physiologisch zu bewegen. Dadurch kann dem relativ häufigen Schulter–
Hand–Syndrom, bei dem es zu Schmerzen im Schultergelenk und einer schmerzhaften
Schwellung der paretischen Hand (vgl. Abb. 1.4) kommt, vorgebeugt werden. Durch
die Physiotherapie kann die typischerweise erhöhte Muskelspannung in den Flexoren
(Beugerspastik) verringert werden. Daneben werden auch Störungen der Grob- und
Feinmotorik, Koordinations- und Gleichgewichtsstörungen sowie die Wahrnehmung
des eigenen Körpers (Somatosensibilität) behandelt. Die Arbeit von Shepherd &
Carr [2005] bietet eine Zusammenstellung der verschiedenen Ansätze und Möglich-
keiten der Physiotherapie.

Die Ergotherapie hilft mit vielfältigen Methoden die Selbständigkeit im Alltag trotz
Behinderung zu erreichen. Eine große Rolle spielen dabei Kompensationsstrategien
und die richtige Positionierung des Körpers und der Extremitäten.

Lokomotionstherapie: Die Laufbandtherapie (LBT) mit partieller Körpergewichts-
entlastung ist der Ausgangspunkt für die Weiterentwicklungen im Bereich der Gang-
rehabilitation. Die LBT hat sich bei Patienten nach einem Schlaganfall in mehreren
Vergleichsstudien als gleichwertig gegenüber einer das Gehen forcierenden Physio-
therapie erwiesen. Gangmaschinen sind technische Weiterentwicklungen der LBT,
die auf eine Entlastung der Therapeuten zielen [Hesse, Werner, von Frankenberg &
Bardeleben 2004].

Das Labor für Bewegungsanalyse und -therapie (PD Dr. med. habil.
Stefan Hesse) der Klinik Berlin, Abt. für Neurologische Rehabilita-
tion beschäftigt sich in den letzten Jahren intensiv mit der Entwicklung und Erfor-
schung von Gangtrainern (vgl. Abb. 1.5) bzw. dem

”
Haptic Walker“, einem Gerät

mit physiologischen Bewegungsprofilen und spezieller Haptik zur Gangrehabilitation
[z. B. Uhlenbrock et al. 1997, Werner et al. 2002, Schmidt et al. 2003]. Neben dem
Gangtrainer wird auch ein Armtrainer entwickelt, der im Sinne der automatisierten
motorischen Rehabilitation für passives und aktives Training des Unterarms bzw.
des Handgelenks konzipiert ist [Hesse et al. 2003].

Constraint–Induced Movement Therapy: Bei der CIMT wird der Patient
”
ge-

zwungen“, den paretischen Arm bzw. die paretische Hand zu nutzen, indem die un-
gestörte Extremität immobilisiert wird (vgl. Abb. 1.6). Diese Therapieform soll dem

”
learned non–use phenomenon“ [vgl. André et al. 2004] entgegenwirken und besteht

darin, die paretische Extremität durch gezieltes und wiederholtes Training zu reha-
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Abbildung 1.4: Bei-
spiel zur Physiotherapie
Quelle: http://www.klinikum-osnabrueck.

de/deutsch/physio/aufgaben.htm

Abbildung 1.5: Bei-
spiel zum Gangtrainer
Quelle: http://userpage.fu-berlin.de/

%7Ebhesse/index.html

Abbildung 1.6: Prinzip
der CIMT
Quelle: http://www.taubtherapy.com/show.

asp?durki=30491

bilitieren. Die Arbeiten zur CIMT werden maßgeblich von Edward Taub an der
University of Alabama–Birmingham betrieben [z. B. Taub & Berman 1968,
Mark & Taub 2004]. Daher wird die CIMT oft als

”
Taubsche–Methode“ bezeichnet.

Elektrostimulation: Es gibt eine Vielzahl von Arbeitsgruppen und Ansätzen, die
die Elektrostimulation nutzen,1 da diese Stimulationsmethode bereits mit relativ ein-
fachen technischen Mitteln durchgeführt werden kann. Beispielsweise wird die Elek-
trostimulation bei querschnittsgelähmten Patienten seit Anfang der 60er Jahre ge-
nutzt, um die Funktionen des Stehens und Gehens zu ersetzen [Kantrowitz 1960, Li-
berson et al. 1961]. In diesem Zusammenhang wird meist der Terminus funktionelle
Elektrostimulation (fES) oder funktionelle neuromuskuläre Stimulation (FNS) ge-
braucht. Ein kurzer Abriss der Historie der fES in Bezug auf Steh- und Gehfähigkeit
wird z. B. von Wieler et al. [1999] vorgestellt. Von Agarwal et al. [2003] werden
sehr positive Langzeiterfahrungen (zwischen 13 und 202 Monaten) im Stehen und
Trainieren von 11 Patienten mit einem implantierten fES–Gerät geschildert.

Alternativ zur Wiederherstellung der Gehfähigkeit beschäftigt sich die Arbeitsgrup-
pe um Thomas Brandt an der Neurologischen Klinik und Poliklinik der
Ludwig–Maximilians–Universität München (LMU) mit dem Fahrradfahren
durch fES bei querschnittsgelähmten Patienten. Eine Übersicht des Ansatzes dieser
Arbeitsgruppe wird von Szecsi et al. [2004] vorgestellt.

Ein besonderer Stellenwert kommt der geregelten fES aufgrund der implantierbaren
Stimulationstechnik beim Funktionsersatz der oberen Extremität zu. Maßgebliche
Arbeiten in diesem Zusammenhang stammen von Patrick E. Crago am Depart-
ment of Biomedical Engineering der Case Western Reserve University
[z. B. Crago et al. 1986, Giuffrida & Crago 2005] und Howard J. Chizeck am
Department of Electrical Engineering und Department of Bioengi-
neering der University of Washington [z. B. Bernotas et al. 1987, Erfanian
et al. 1998], wobei sich diese Arbeiten vorwiegend auf Patienten mit einem Quer-
schnittssyndrom beziehen, was in der Regel auch einen Verlust der Sensibilität ein-
schließt.

1PubMed (http://www.pubmed.com liefert am 16. 3. 2006 zu
”
electrostimulation“ 2104 Publika-

tionen in medizinischen Fachjournalen.
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1 Einführung

Bei der Rehabilitation zentraler Paresen muss jedoch von einer, in der Regel zwar
eingeschränkten, aber vorhandenen Sensibilität ausgegangen werden. Daher wirkt
sich die Erregung von Nozizeptoren durch die Elektrostimulation als Schmerzemp-
findung aus. Dennoch wird die Elektrostimulation vielfach in der Rehabilitation von
zentralen Paresen genutzt. Dabei wird häufig der Terminus neuromuskuläre Elektro-
stimulation (NMES) oder transkutane Elektrostimulation (TENS) genutzt. In diesem
Zusammenhang sind insbesondere die Arbeiten von Sunderland et al. [1994], Powell
et al. [1999], Sonde et al. [2000] und Conforto et al. [2002] zu nennen.

Bei vielen Ansätzen wird die willkürliche Muskelaktivität des Patienten mittels
Elektromyogramm1 (EMG) erfasst und abhängig von diesem Messwert durch eine
Elektrostimulation verstärkt. Bei dieser Art der Anwendung wird meist von EMG–
getriggerter Elektrostimulation oder Automove2 gesprochen. Voraussetzung für diese
Methode ist, dass die Patienten in der Lage sind, in den betreffenden Muskeln eine
messtechnisch erfassbare EMG–Änderung auszulösen. Bolton et al. [2004] geben in
ihrer Meta–Analyse auch einen sehr guten Überblick zu den wesentlichen Aspek-
ten und Publikationen in Bezug auf diese spezielle Stimulationstechnik. Im Fall der
RPMS ist ebenfalls eine EMG–Triggerung möglich, allerdings sollte nicht grundsätz-
lich von der willkürlichen Aktivierung durch den Patienten ausgegangen werden,
um das Potenzial an behandelbaren Patienten nicht wie bei der EMG–getriggerten
Elektrostimulation einzuschränken.

Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass es eine Vielzahl von Ansätzen
zur Rehabilitation zentraler Paresen gibt, wobei alle auf der Reorganisationsfähigkeit
des ZNS aufbauen. In der Fachliteratur sind zum Teil sehr divergierende Beurteilun-
gen der verschiedenen Therapieansätze zu finden, da der Nachweis der Wirksamkeit
in Form einer Placebo- oder Doppelblindstudie prinzipbedingt nur mit starken Ein-
schränkungen möglich ist. In beiden Fällen muss davon ausgegangen werden, dass
der betroffene Patient respektive der Therapeut erkennt, ob eine Behandlung durch-
geführt wird oder nicht. Aufgrund dieser Problematik besteht im Nachweis der Wirk-
samkeit und in der Analyse der Wirkungsmechanismen der RPMS ein wesentlicher
Arbeitsinhalt der Forschungsgruppe Sensomotorische Integration.

1.3 Motivation, Zielsetzung und Gliederung

Die Erforschung der RPMS als innovativer Ansatz zur Rehabilitation zentraler Pa-
resen gründet auf einer fundierten, neurophysiologischen Analyse der Wirkung des
induzierten propriozeptiven Zustroms. Dabei stellen die grundlegende Rolle des pro-
priozeptiven Zustroms in der sensomotorischen Integration und die therapierele-
vanten Auswirkungen der peripheren Stimulation gleichbedeutende Aspekte dar.
Parallel zur Untersuchung der Wirkungsmechanismen bildet die Steigerung des the-
rapeutischen Nutzens einen zentralen Schwerpunkt bei der Erforschung der RPMS.
Hierbei kann angenommen werden, dass die therapeutische Wirkung der RPMS ver-

1Methode zur Registrierung von Muskelaktionspotenzialen [Pschyrembel 2004]
2Produkt der biotec MEDIZINTECHNIK GmbH
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1.3 Motivation, Zielsetzung und Gliederung

stärkt wird, wenn anstatt einer einfachen Stimulation mit konstanter Intensität und
Repetierrate die Stimulationsparameter so bestimmt werden, dass eine gezielte Be-
wegung hervorgerufen wird. Diese Bewegung sollte gleichermaßen Phasen einer Ex-
tension (Streckung) und einer Flexion (Beugung) enthalten. In diesem Zusammen-
hang wird im Weiteren der Terminus geregelte Induktion antagonistischer Bewegun-
gen gebraucht, wobei mehrere unabhängige Stimulationskanäle und eine Regelein-
richtung zur Bestimmung der Stimulationsparameter erforderlich sind [vgl. Koch &
Struppler 2000, Koch & Struppler 2003a].

Die Basis zur Entwicklung einer geregelten Induktion antagonistischer Bewegungen
stellt eine detaillierte Modellierung der Zusammenhänge bei einer Bewegungsinduk-
tion mittels RPMS dar. Grundsätzlich ist dabei eine Variation der Modellbeschrei-
bung zwischen den einzelnen Versuchspersonen zu erwarten, weswegen besonderes
Augenmerk auf die erforderlichen Modellindividualisierungen gerichtet werden muss.
Zu diesem Zweck wird der Einsatz einer Systemidentifikation zur automatisierten
Adaption der Modellbeschreibung und der Regeleinrichtung angestrebt. Im Allge-
meinen muss dabei auch die Aktivität der stimulierten Muskeln bzw. Muskelgruppen
in Form eines Elektromyogramms (EMG) berücksichtigt werden. Aus diesen Über-
legungen resultiert das in Abbildung 1.7 dargestellte Konzept zur Rehabilitation
zentraler Paresen durch eine geregelte Induktion antagonistischer Bewegungen in
Arm und Finger.

Im Sinne dieses Grundkonzepts soll im Rahmen der vorliegenden Arbeit zunächst die
Wirkungsweise der RPMS anhand klinisch–experimenteller Studien dargestellt, auf-
geschlüsselt und durch neue Ergebnisse ergänzt werden. In diesem Zusammenhang
soll auch der therapeutischen Nutzen der RPMS diskutiert werden.

EMG

Muskel−
aktivität

Fasern
afferente

Fasern
efferente

induzierte
Bewegung

Stimulations−
geräte

Spule 2

Spule 1

Fingerposition

System−
identifikation

Regelung
Adaptive

Digitale Signalverarbeitung

Soll−
bewegung

EMG

1

2
Spulen

Abbildung 1.7: Grundlegendes Konzept der geregelten Bewegungsinduk-
tion zur Rehabilitation zentraler Paresen mittels RPMS
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1 Einführung

Für die Entwicklung einer geregelten Bewegungsinduktion soll aus den Ergebnissen
der klinisch–experimentellen Studien eine modellhafte Beschreibung RPMS–indu-
zierter, antagonistischer Bewegungen des Unterarms erarbeitet werden. Dabei müs-
sen die RPMS–induzierte Muskelkontraktion und die biomechanischen Zusammen-
hänge zwischen Kontraktion und assoziierter Bewegung berücksichtigt werden. Im
Zusammenhang mit der Muskelkontraktion sollen die bisher wenig beleuchteten Un-
terschiede zwischen peripherer Elektro- und Magnetstimulation ausgearbeitet wer-
den. Zudem soll im Rahmen der vorliegenden Arbeit auch der Einfluss der Repetier-
rate einbezogen werden, womit sich im Zusammenhang mit der RPMS eine bisher
unberücksichtigte Modellkomponente ergibt. Neben der Muskelkontraktion müssen
die biomechanischen Zusammenhänge in das Gesamtmodell integriert werden. Da
die bisherigen Arbeiten zur RPMS auf einer stark vereinfachten Modellbeschreibung
der biomechanischen Zusammenhänge bei Unterarmbewegungen aufbauen, soll im
Rahmen der vorliegenden Arbeit eine Modellbeschreibung erarbeitet werden, welche
die realen Zusammenhänge für die Entwicklung einer geregelten Bewegungsinduk-
tion ausreichend genau abbildet.

Zusätzlich zur Modellbeschreibung stellt die automatisierte Modelladaption durch
den Entwurf einer geeigneten Systemidentifikation eine zentrale Zielsetzung der vor-
liegenden Arbeit dar. Diese Systemidentifikation soll auf vorhandenen Ansätzen auf-
bauen, und speziell für die Induktion antagonistischer Bewegungen mittels RPMS
angepasst und optimiert werden. Insbesondere soll bei der Systemidentifikation die
parallele Anwendung zweier Stimulationskanäle berücksichtigt werden, was bisher
in keiner Studie zur RPMS explizit beleuchtet wird. Im Zusammenhang mit der Sys-
temidentifikation sollen auch die potenziellen Auswirkungen der RPMS bei Patienten
mit einer zentralen Parese berücksichtigt werden. Dadurch ergibt sich eine Querver-
bindung zwischen der Analyse der Wirkungsmechanismen und der Entwicklung einer
Systemidentifikation.

Als weiterer Aspekt des Gesamtprojekts soll im Rahmen der vorliegenden Arbeit
auch die Erfassung der Muskelaktivität während der RPMS untersucht werden. Da-
bei sollen in der Literatur vorhandene Ansätze analysiert und auf die spezielle Pro-
blematik der EMG–Erfassung während der RPMS übertragen werden.

Gliederung der Arbeit

Aus dem übergeordneten Gesamtprojekt und den Zielsetzungen wird die Gliederung
der vorliegenden Arbeit abgeleitet:

In Kapitel 2 werden die bisherigen Erkenntnisse zur RPMS vorgestellt und durch
neue klinisch–experimentelle Studien ergänzt. In diesem Zusammenhang werden
auch die eigens entwickelten Untersuchungsmethoden vorgestellt. Zudem werden die
Ergebnisse der verschiedenen Studien hinsichtlich ihrer Bedeutung für den thera-
peutischen Einsatz der RPMS diskutiert.

Zur Modellierung der RPMS–induzierten Muskelkontraktion wird in Kapitel 3 das
im Ellenbogengelenk induzierte Drehmoment bei einer Stimulation des Bizeps ein-
gehend untersucht. Dabei werden die Resultate klinisch–experimenteller Studien
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und physiologische Grundlagen sukzessive vorgestellt und in einem Kontraktions-
modell zusammengeführt. In diesem Zusammenhang werden sowohl grundlegende
Vergleiche zwischen Elektro- und Magnetstimulation als auch die Einflüsse der Sti-
mulationsintensität, der Stimulationsimpulsbreite und der Repetierrate betrachtet
und diskutiert. Neben dem Entwurf eines qualitativen Kontraktionsmodells werden
in diesem Kapitel auch die notwendigen und sinnvollen Modellindividualisierungen
analysiert.

Ausgehend von diesen Ergebnissen wird in Kapitel 4 ein Ansatz zur Modellan-
passung im Rahmen einer Systemidentifikation vorgestellt. Hierbei wird von den
Grundzügen der Systemidentifikation ausgehend ein geeigneter Identifikationsansatz
ausgewählt und in seinen theoretischen Grundlagen vorgestellt. Um die praktische
Anwendbarkeit des Identifikationsansatzes sicher zu stellen, wird in diesem Kapitel
insbesondere auf eine Rechenzeitoptimierung der Identifikation eingegangen.

Die Anwendung des Identifikationsansatzes im Zusammenhang mit der RPMS wird
in Kapitel 5 ausführlich vorgestellt. Dabei dient die Modellbeschreibung aus Kapi-
tel 3 als Grundlage zur Überprüfung und Optimierung des Identifikationsansatzes.
In diesem Kapitel werden insbesondere die Ergebnisse experimenteller Anwendun-
gen der Systemidentifikation bei einer variablen Repetierrate und bei der parallelen
Anwendung zweier Stimulationskanäle vorgestellt.

In den Kapiteln 3 bis 5 wird zur besseren Interpretierbarkeit der Ergebnisse vor-
ausgesetzt, dass in den betrachteten Muskeln keine Längenänderung auftritt, was
durch den Terminus isometrische Bedingungen ausgedrückt wird. Entsprechend den
Zielvorgaben sollen die einzelnen Untersuchungen jedoch im Hinblick auf eine ge-
regelte Bewegungsinduktion durchgeführt werden, wobei eine Bewegungsinduktion
mit einer Muskellängenänderung einhergehen muss. Aus diesem Grund wird in Ka-

pitel 6 das Kontraktionsmodell aus Kapitel 3 anhand der einschlägigen Literatur
für nichtisometrische Bedingungen erweitert. Dadurch ergibt sich ein detailliertes
Modell für eine Induktion antagonistischer Unterarmbewegungen mittels RPMS.

Aufbauend auf den Erkenntnissen der Modellerweiterung wird in Kapitel 7 auch
der Identifikationsansatz auf nichtisometrische Bedingungen ausgedehnt. Dabei wird
u. a. die therapeutische Wirkung der RPMS bei Patienten mit einer zentralen Parese
berücksichtigt. Durch die Verknüpfung des erweiterten Identifikationsansatzes mit
verschiedenen Modellanteilen und ergänzenden Methoden der Systemidentifikation
wird ein sinnvoll anwendbarer Identifikationsansatz für die Bewegungsinduktion mit-
tels RPMS ausgearbeitet und anhand experimenteller Ergebnisse bewertet. Darüber
hinaus wird in diesem Kapitel ein detailliertes Konzept zur geregelten Bewegungs-
induktion und ein Vorschlag zur automatisierten Evaluierung des Therapieerfolgs
vorgestellt.

Bei der Modellbildung und bei der Entwicklung einer geeigneten Systemidentifika-
tion gilt bisher prinzipiell die Einschränkung, dass durch die Versuchsperson während
der Bewegungsinduktion möglichst keine Muskelaktivierung intendiert wird. Damit
im Rahmen einer weiterführenden Arbeit eine derartige Muskelaktivierung berück-
sichtigt werden kann, wird in Kapitel 8 die Entwicklung eines Biopotenzialver-
stärkers zur EMG–Erfassung während der RPMS vorgestellt. Dabei wird ausgehend
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1 Einführung

von den bisherigen Ansätzen im Bereich der EMG–Erfassung während der RPMS
ein neuartiges Konzept zur Unterdrückung unerwünschter Störanteile im Messsignal
ausgearbeitet und umgesetzt.

In Kapitel 9 wird die vorliegende Arbeit durch eine Zusammenfassung der erzielten
Ergebnisse und einen Ausblick auf zukünftige Forschungsaktivitäten im Bereich der
RPMS abgeschlossen.

1.4 Stichpunkte zur Einführung

• Die vorliegende Arbeit stellt einen Beitrag zur Entwicklung und Erforschung
der repetitiven peripheren Magnetstimulation (RPMS) als innovatives Verfah-
ren zur Rehabilitation von zentralen Paresen der oberen Extremität dar (vgl.
[Struppler et al. 1996] bis [Angerer et al. 2006]). Vorausgesetzt wird, dass der
periphere Nerv sowie die Skelettmuskulatur intakt sind und die Lähmung ihren
Ursprung im ZNS hat.

• Die RPMS ist eine nichtinvasive Stimulationsmethode, bei der die motorischen
und sensorischen Endaufzweigungen des gemischten Muskelnervs durch eine
Folge von Magnetfeldimpulsen depolarisiert werden, was u. a. zu einer Mus-
kelkontraktion führt, wodurch Mechanorezeptoren aktivert werden. Dies ruft
wiederum einen adäquaten propriozeptiven Zustrom zum ZNS als indirekte
Folge der peripheren Stimulation hervor.

• Die RPMS kann wesentlich tiefer ins Gewebe eindringen und fokussierter als
eine transkutane Elektrostimulation appliziert werden, ohne dabei ein stören-
des Schmerzempfinden auszulösen. Durch die Position und die Ausrichtung der
Stimulationsspule kann der zu stimulierende Muskel bestimmt werden.

• Sowohl der adäquate als auch der inadäquate Anteil des propriozeptiven Infor-
mationsstroms, der durch die RPMS induziert wird, stellt die Grundlage der
therapeutischen Wirkung der RPMS zur Rehabilitation von zentralen Paresen
dar.

• Die Auswirkungen der RPMS beruhen in erster Linie auf der Funktion, der
Projektion und der Repräsentation der hervorgerufenen somatosensorischen
Zuströme im ZNS. Die Erkenntnisse zur Bedeutung des propriozeptiven Zu-
stroms für die sensomotorische Kontrolle bilden die Grundlage für die Analyse
des Wirkungsmechanismus der RPMS.

• Die Arbeitsinhalte der Forschungsgruppe Sensomotorische Integra-
tion bestehen in der Analyse der Wirkungsmechanismen der RPMS durch
physiologisch orientierte klinisch–experimentelle Untersuchungen und in der
Steigerung des therapeutischen Nutzens der RPMS durch die Entwicklung ei-
ner geregelten Induktion antagonistischer Bewegungen.
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der RPMS

Die Analyse der physiologischen Wirkungsmechanismen der RPMS im Rahmen von
klinisch–experimentellen Studien stellt, neben der technischen Weiterentwicklung
der Stimulationsmethode, einen wesentlichen Arbeitsschwerpunkt der Forschungs-
gruppe Sensomotorische Integration dar. Entsprechend ist diese Analyse
als zentraler Bestandteil in den DFG–Projekten Str 11/33–1, –2 und –3 [Koch &
Struppler 2000, Koch & Struppler 2003a, Koch & Struppler 2003b] enthalten. Da-
her werden im vorliegenden Kapitel die neu entwickelten Untersuchungs- und Re-
gistrierungsmethoden sowie die Ergebnisse der klinisch–experimentellen Studien be-
schrieben und diskutiert. Eine knappe Zusammenfassung der Ergebnisse und der
relevanten Literatur wird in [Angerer & Struppler 2005] gegeben.

Grundsätzlich gilt für alle in dieser Arbeit vorgestellten Studien, dass die Versuchs-
personen vor dem Beginn einer Studie ausführlich über den geplanten Versuchsablauf
und mögliche Risiken aufgeklärt wurden, wobei alle Versuchspersonen freiwillig an
den verschiedenen Studien teilgenommen haben. Daneben liegt eine Genehmigung
der Ethikkommission der Fakultät für Medizin der Technischen Univer-
sität München zur Anwendung der RPMS vor. Ebenso werden die Grundsätze
der Deklaration von Helsinki (Deutsches Ärzteblatt 88, Heft 50, 1991) im gesam-
ten Forschungsvorhaben berücksichtigt. Als Versuchspersonen werden je nach Studie
gesunde Probanden oder Patienten herangezogen. In letzterem Fall handelt es sich
meist um Schlaganfallpatienten, die eine dem Untersuchungsparadigma entsprechen-
de Symptomatik (z. B. spastische Parese, Neglekt; vgl. Anhang A.2) aufweisen und
deren Schlaganfall mehr als ein Jahr zurückliegt. Damit kann von einem stationären
Zustand der Patienten ausgegangen werden (keine spontane Teilrestitution).

2.1 Stimulations- und Untersuchungsprotokoll

Zur Analyse der RPMS durch klinisch–experimentelle Studien hat sich eine manuell
kontrollierte Stimulationsserie bewährt, welche im Folgenden als Konditionierung
bzw. konditionierende RPMS bezeichnet wird. Die konditionierende RPMS besteht
aus insgesamt 162 Stimulationsblöcken, die sich jeweils aus 31 Stimulationsimpulsen
bei einer Repetierrate frep von 20 Impulsen pro Sekunde und konstanter Intensität
zusammensetzen. Die Stimulationsintensität wird so an die Versuchsperson ange-
passt, dass eine klinisch deutlich beobachtbare Kontraktion hervorgerufen wird. Im
Mittel entspricht dies einer Intensität zwischen 60 und 80% der maximalen Stimu-
lationsintensität des Stimulators von Weyh [1995] in Kombination mit der 90mm
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Rund- bzw. der 70mm Doppelspule von Magstim [2003]. Zwischen den einzelnen
Stimulationsblöcken liegt eine Pause von ca. drei Sekunden, um abwechselnd eine
Kontraktion (Stimulation) und eine Relaxation (Pause) hervorzurufen. Kontrakti-
on und Relaxation der stimulierten Muskeln führen zu einer repetitiven Bewegung
in den mechanisch assoziierten Gelenken. Durch die Pause zwischen den Stimu-
lationsblöcken wird zudem die Muskelerschöpfung verringert. Der zeitliche Ablauf
der gesamten Stimulationsserie ist in Abbildung 2.1 veranschaulicht, wobei die al-
ternierende Pulsabgabe des optimierten Stimulationsgeräts von Weyh [1995] bzw.
Vachenauer [1998] berücksichtigt ist. Wie aus dieser Abbildung hervorgeht, wird der
Stimulationsblock nach der Pause unter erneuter Angabe der Stimulationsintensität
manuell ausgelöst. In Summe erstreckt sich eine Stimulationsserie über knapp zwölf
Minuten und umfasst insgesamt 5022 Stimulationsimpulse.

Welche Muskeln bzw. Muskelgruppen in die periphere Stimulation einbezogen wer-
den und wie die insgesamt 162 RPMS–Blöcke auf diese verteilt werden, hängt einer-
seits vom Untersuchungsparadigma der klinisch–experimentellen Studie und ande-
rerseits von der individuellen Ausprägung der Symptomatik des jeweiligen Patienten
ab. In jedem Fall ist aber eine leichte Variation der Spulenposition und -ausrichtung
zwischen den einzelnen Stimulationsblöcken sinnvoll, um das Spektrum der stimu-
lierten motorischen Einheiten zu modulieren.

Neben dem Stimulationsprotokoll zur Konditionierung muss für jede Studie auch die
zeitliche Abfolge der verschiedenen Parameterregistrierungen und der Zeitpunkt der
Konditionierung als so genanntes experimental protocol festgelegt werden. Zentraler
Bestandteil eines experimental protocol ist eine dem Studienparadigma entsprechen-
de Aufgabe, die von der Versuchsperson durchzuführen ist und als spezifischer Task
bezeichnet wird. Die Durchfürung dieser Aufgabe wird registriert und anhand der
aufgezeichneten Parameter bewertet. Ein spezifischer Task besteht beispielsweise
darin, dass die Versuchsperson bei geschlossenen Augen die Spitze des Zeigefingers
zur Nasenspitze führt. Die Registrierung dieser Aufgabe kann per Videoaufzeich-
nung erfolgen. Zur Analyse der Aufgabe wird die Qualität der Bewegungstrajektorie
anhand der Videoaufzeichnung bewertet.

Zeit

100 % der Stimulationsintensität
Manuelle Auslösung unter Vorgabe

Stimulationsintensität bezogen auf die maximale Intensität des Stimulators

50 %

(Kontraktion)

1.5 s
31 Impulse

(Relaxation)
Pause
ca. 3 s

Stimulationsblock
manuell ausgelöster

162 Stimulationsblöcke à 31 Impulse; Dauer ca. 730 s

Abbildung 2.1: Zeitliche Struktur der manuell kontrollierten Stimulati-
onsserie zur Untersuchung und Analyse der Wirkungs-
weise der RPMS in klinisch–experimentellen Studien
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Unabhängig vom speziellen Studienparadigma gelten bei der Festlegung des experi-
mental protocol immer folgende Grundsätze:

• Da nach der Stimulation kurzzeitig eine Verstärkung der Spastizität auftreten
kann, erfolgt die Untersuchung im Rahmen der Studie ca. 45 Minuten nach
der Konditionierung (post 1 RPMS) und wird in der Regel 90 Minuten nach
der RPMS (post 2 RPMS) wiederholt.

• Um die Auswirkungen der interpersonellen Unterschiede zwischen den jeweili-
gen Versuchspersonen zu minimieren, werden die zu untersuchenden Parameter
unmittelbar vor der Stimulation (pre RPMS) als Ausgangswert aufgezeichnet
und zur Normierung der post RPMS registrierten Daten genutzt.

• Damit ein Einfluss der Rahmenbedingungen (z. B. Vigilanz1 oder Lerneffekte)
auf die Studienergebnisse ausgeglichen werden kann, wird neben der Verum-
gruppe (mit Konditionierung) eine vergleichbare Kontrollgruppe ohne Kon-
ditionierung untersucht. Innerhalb der Kontrollgruppe werden interpersonelle
Unterschiede ebenfalls durch einen Ausgangswert nivelliert.

• Um die Größe der Versuchspersonengruppen gering zu halten, werden die Mit-
glieder der Verumgruppe eine Woche vor der konditionierenden Stimulation
als Mitglieder der Kontrollgruppe untersucht. Unter diesen Voraussetzungen
ist eine Gruppengröße von ca. neun Versuchspersonen ausreichend, um eine
signifikante Wirkung der RPMS nachzuweisen.

Bei der statistischen Analyse der registrierten Daten wird untersucht, ob ein Un-
terschied zwischen Verum- und Kontrollgruppe nachweisbar ist. Dabei wird davon
ausgegangen, dass kein Unterschied vorhanden ist (Nullhypothese). Das Signifikanz-
niveau p gibt an, inwieweit diese Hypothese erfüllt ist. Entsprechend bedeutet ein
Signifikanzniveau von p < 0.01, dass die Nullhypothese zu weniger als 1% zutrifft,
womit ein statistisch signifikanter Unterschied zwischen Verum- und Kontrollgruppe
vorhanden ist. Die statistische Auswertung der hier vorgestellten Studien wird vom
Institut für Medizinische Statistik und Epidemiologie (Univ.-Prof.
Dr. K. A. Kuhn, TUM) betreut, weswegen für eine detaillierte Betrachtung der
statistischen Methoden in der Medizin auf die spezifische Fachliteratur [u. a. Hilgers
et al. 2003, Trampisch & Windeler 2000] verwiesen wird.

2.2 Registrierungsmethoden zur Analyse der RPMS

In diesem Abschnitt werden die technischen Aspekte einzelner, für die Analyse der
RPMS entwickelter Datenerfassungs- und Datenauswertungsmethoden betrachtet.
Eine vollständige Beschreibung der eingesetzten Untersuchungsmethoden ist in den
Veröffentlichungen zu den jeweiligen Studien enthalten [vgl. Abschnitt 2.3 bzw. Koch
et al. 2004].

1Wachheit, Bewußtseinslage [Pschyrembel 2004]
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2 Klinisch–experimentelle Analyse der RPMS

2.2.1 Erfassung personen- und versuchsbezogener Daten

Zur Erfassung personen- und versuchsbezogener Daten wird eine eigene Datenstruk-
tur und eine graphische Benutzerschnittstelle (graphical user interface — GUI) mit-
tels der plattformunabhängigen1 objektorientierten C++ Bibliothek Qt von Troll-
tech [z. B. Trolltech 2004, Stroustrup 1992] implementiert. Die Datenstruktur wird
objektorientiert in eine Klasse mit der Bezeichnung TExpData eingebettet. In dieser
Klasse werden beispielsweise das Geburtsdatum oder das Datum und die Uhrzeit der
Datenregistrierung gespeichert. Um die Klasse möglichst flexibel zu gestalten, wer-
den die C/C++–üblichen Konstruktionen über Zeiger und verkettete Listen genutzt.
Zur kontrollierten Manipulation der Daten werden neben den gängigen Methoden
zur Ein- und Ausgabe der Datenelemente (set–get–Mechanismus; Datenkapselung)
auch Methoden zum Einlesen und Speichern der Daten als Textdatei bereitgestellt.
Auf diese Weise wird sichergestellt, dass die Daten z. B. auch durch eine Matlab–
Funktion eingelesen und verarbeitet werden können. Grundsätzlich übernimmt die
Klasse TExpData die komplette Beschreibung einer Datenregistrierung und gewähr-
leistet eine nachvollziehbare und flexibel nutzbare Aufzeichnung des Versuchablaufs.

Die Eingabemaske für personenbezogene Daten wird ausgehend von den Qt–Basis-
klassen als eigene Klasse mit der Bezeichnung QExpInformation implementiert und
dient als graphische Schnittstelle zwischen dem Benutzer und den in TExpData ent-
haltenen Daten. Wie aus Abbildung 2.2 ersichtlich ist, beinhaltet QExpInformation
standardisierte Elemente zur Dateneingabe und -anzeige. Als besondere Eigenschaft
der Eingabemaske ist hervorzuheben, dass die Freigabe der weiteren Funktionen zur
Datenregistrierung und -sicherung erst dann erfolgt, wenn alle Felder der Einga-
bemaske ausgefüllt sind. Somit kann die Erfassung der personenbezogenen Daten
durch den Benutzer nicht übergangen werden. Die Freigabe der untergeordneten
Funktionen wird u. a. durch einen Wechsel der Hintergrundfarbe signalisiert. Über
eine Statusfunktion wird angezeigt, welche Eingaben für eine Freigabe der Datenre-
gistrierung noch vorgenommen werden müssen.

Abbildung 2.2: Eingabemaske
zur Erfassung und Darstellung von
personen- und versuchsbezogenen
Daten

1Im vorliegenden Fall wird die Linux–Implementierung von Qt genutzt.
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2.2 Registrierungsmethoden zur Analyse der RPMS

2.2.2 Synchronisierte Erfassung von EMG und Video

Zur Untersuchung von Reich– und Greifbewegungen ist es sinnvoll, neben einer klini-
schen Videoauswertung auch eine Analyse des Oberflächen–EMG mit einer automa-
tisierten Videodatenauswertung zu kombinieren [Struppler, Angerer & Havel 2003b].
Aus diesem Grund wird im Folgenden die synchronisierte Registrierung von Span-
nungsverläufen und Videodaten vorgestellt.

Zur Erfassung der Spannungsverläufe wird ein Analog/Digital–Wandler [ADC; Koch
2005b] des Typs PCI 6023 E von National Instruments [NI 2004] eingesetzt. Als
Schnittstelle zum ADC wird das Linux Control and Measurement Device Interface
[COMEDI 2005] genutzt, wobei das zugehörige Application Programming Interface
(API) von Schleef et al. [2003] beschrieben wird. Auf diese Weise können nicht nur
EMG–Signale (vgl. Kap. 8), sondern jede Art von Spannungsverläufen erfasst wer-
den, wobei die Signalabtastung in Echtzeit erfolgen muss. Aus diesem Grund wird
zunächst ein Echtzeitmodul zur Messwerterfassung und ein GUI zur Messwertan-
zeige entwickelt, bevor die Einbindung einer Kamera zur Videoaufzeichnung näher
betrachtet wird.

Echtzeitmodul

Das Echtzeitmodul basiert auf dem Real–Time Application Interface [RTAI 2004]
des Dipartimento di Ingegneria Aerospaziale der Politecnico di Mila-
no, wobei RTAI eine Erweiterung des Standard–Linux–Kernels darstellt. Eine re-
gelungstechnische Anwendungen von RTAI–Linux wird beispielsweise von Guerra
et al. [2002] vorgestellt. Für die Grundlagen und die Terminologie der Echtzeitpro-
grammierung sei auf die entsprechende Fachliteratur [z. B. Färber 1994] verwiesen.
Auf die speziellen Aspekte der Echtzeitprogrammierung unter Linux wird im RTAI
Programming Guide von Mantegazza [2000] ausführlich eingegangen.

Bei der Programmierung eines RTAI–Echtzeitmoduls muss grundsätzlich beachtet
werden, dass das Modul auf der Ebene des Betriebssystemkerns liegt, und weitgrei-
fende Zugriffsrechte innerhalb der Systemhierarchie besitzt. Dadurch kann ein Soft-
warefehler im Echtzeitmodul einzelne Anwendungen oder das gesamte Betriebssys-
tem blockieren. Aus diesem Grund werden nur die zeitkritischen Aufgaben im Echt-
zeitmodul implementiert, während der überwiegende Programmteil in der Anwen-
dungsebene (User–Space) angesiedelt wird. Zur Kommunikation zwischen Echtzeit-
und Anwendungsebene werden von RTAI unterschiedliche Mechanismen bereitge-
stellt. Einer dieser Mechanismen arbeitet nach dem Prinzip

”
first in first out“ (FIFO)

und kann zugleich als Datenpuffer genutzt werden.

Das entwickelte Echtzeitmodul beinhaltet die nachfolgenden Funktionen, wobei der
Quellcode des Moduls in Anhang D.1 abgedruckt und kommentiert ist.

Initialisierung (init_module): In dieser Funktion können Kommunikationskanäle
zur Anwendungsebene oder zu spezifischen Hardwarekomponenten (ADC, etc.)
geöffnet werden. In dieser Prozedur wird auch die Echtzeitfunktion (Real–
Time–Thread) beim Real–Time–Taskmanager angemeldet und gestartet.
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Echtzeitfunktion (capture_thread): In dieser Funktion sind die zeitkritischen Auf-
gaben enthalten. Im Fall einer Digital/Analog–Wandlung wird in dieser Funk-
tion eine einzelne A/D–Wandlung durchgeführt, und das Ergebnis wird über
einen FIFO in die Anwendungsebene transferiert. Der Real–Time–Taskmana-
ger sorgt dafür, dass diese Funktion in festen zeitlichen Abständen aufgerufen
wird. Sofern die Echtzeitbedingungen eingehalten werden können, ergibt sich
somit eine Abtastung des Analogeingangs mit einer festen Abtastfrequenz.

Terminierung (cleanup_module): In dieser Prozedur wird die Echtzeitfunktion wie-
der gestoppt und abgemeldet. Im Programmabschnitt cleanup_module werden
auch die in init_module geöffneten Kommunikationskanäle wieder geschlos-
sen, um die Freigabe der belegten Ressourcen zu gewährleisten. Aus diesem
Grund müssen cleanup_module und init_module sorgfältig aufeinander ab-
gestimmt sein.

Graphische Schnittstelle zu den abgetasteten Messwerten

Mit dem Echtzeitmodul können die verstärkten EMG–Signale über einen ADC ab-
getastet und in die Anwendungsebene übertragen werden. Zur manuellen Kontrolle
der Signalabtastung und zur Darstellung der Signalverläufe wird ebenfalls auf Qt

basierend eine graphische Schnittstelle entwickelt. Dazu wird zunächst die Basi-
sanzeige QBaseScope entworfen, und zur Anzeige QDataScope eines abgetasteten
Spannungsverlaufs erweitert. Die Kombination von fünf derartigen Anzeigen und
verschiedenen Bedienelementen führt zu der gesamten GUI (QRegistrationWnd)
aus Abbildung 2.3.

Die Methoden dieser Klasse können in die folgenden drei Gruppen eingeteilt werden:

Kontrolle der Anzeige: Grundsätzlich sind die Anzeigefunktionen denen eines Os-
zilloskops nachempfunden. Entsprechend kann die Skalierung der Zeitachse für
alle Kanäle gemeinsam verändert werden, während die Skalierung der Span-
nungsachse für jeden Kanal einzeln variiert werden kann. Der Spannungsoffset
(Ground) kann ebenfalls für jeden Kanal einzeln eingestellt werden.

Kontrolle der Datenregistrierung: Für die Kontrolle der Datenregistrierung ste-
hen drei verschiedene Modi zur Verfügung:

• Die Abtastung und Aktualisierung der Anzeige erfolgt kontinuierlich. Im
Vergleich zu den beiden anderen Modi ist die Signalanzeige bei der kon-
tinuierlichen Darstellung stark vereinfacht, um Rechenleistung für die Si-
gnalabtastung freizuhalten.

• Speichermodus: Dabei werden zunächst alle Messwerte über einen wähl-
baren Zeitbereich (in Abb. 2.3 eine Sekunde) in Echtzeit abgetastet und
im Arbeitsspeicher abgelegt. Danach erfolgt die vollständige Anzeige aller
aufgezeichneten Signalverläufe.
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Abbildung 2.3: GUI zur Signalabtastung, -anzeige und -verwaltung
Kanal 1 enthält das Trigger–Signal, die Kanäle 2 – 5 zeigen

den Verlauf eines Oberflächen–EMG.

• Der dritte Modus entspricht prinzipiell der vorherigen Variante. Der Un-
terschied ist, dass die Signalaufzeichnung erst durch das überschreiten
eines Triggerpegels gestartet wird. Dieser Modus entspricht dem Single–
Shot–Betrieb eines Oszilloskops, wobei auch die Erfassung und Anzeige
von pre–Trigger–Daten berücksichtigt ist.

Datenverwaltung: Die Datenverwaltung umfasst Funktionen zum Speichern und
Einlesen gemessener Signalverläufe als Textdatei (Weiterverarbeitung z. B.
in Matlab). Die Dateizuordnung erfolgt über die Klasse TExpData (vgl. Ab-
schnitt 2.2.1).

Die Programmmodule zur Analogdatenerfassung, -anzeige und -verwaltung werden
zusammen mit den Modulen zur Versuchsdatenverwaltung u. a. auch in den lau-
fenden Studien von Will [u.p.], Müller [u.p.] und Hafner [u.p.] eingesetzt. Die in
Abbildung 2.3 dargestellten Signale entstammen aus der Arbeit von Hafner [u.p.]
und stellen eine Antizipatory–Silent–Period (ASP) [Struppler et al. 1993, Gerilovsky
et al. 2001] im Bizeps bzw. Trizeps dar.

Schnittstelle zur Kamera

Grundsätzlich steht zur Registrierung der Videobilder eine USB1–Kamera von Lo-
gitech (QuickCam Pro 3000) zur Verfügung. Diese Kamera wird über die Module
pwc.o bzw. pwcx.o [Saillard 2005] direkt vom Linux–Kernel (ab Version 2.4.14)
unterstützt. Allerdings kann die Kamera nicht direkt auf der Echtzeitebene ange-
steuert werden. Daher wird das von Lavrsen [2005] ausführlich beschriebene API der
Kamera–Treiber auf die Klasse TManagePWebCam projiziert, womit eine Schnittstelle

1Universal Serial Bus
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zwischen dem Kamera–Treiber und der objektorientierten Programmierebene von
C++ geschaffen wird. Darüber hinaus beinhaltet TManagePWebCam auch die Metho-
den zur rechenzeitoptimierten Erfassung und Speicherung einer Videosequenz.

Zur Synchronisation der Messwerterfassung und der Videoaufzeichnung wird durch
TManagePWebCam ein zusätzlicher Datenaustausch mit dem Echtzeitmodul etabliert.
Dabei wird jedem aufgezeichneten Bild eine laufende Nummer zugeordnet und un-
mittelbar zum Echtzeitmodul übertragen. Dort wird die Bildnummer als abgetaste-
ter Messwert interpretiert und zusammen mit den Ergebnissen der A/D–Wandlung
gespeichert. Da die Aufzeichnung der Videodaten wesentlich langsamer erfolgt (hier
ca. 25 Bilder pro Sekunde) als die Messwertabtastung (hier 6250 Hz), werden da-
durch jedem Bild ca. 250 Abtastwerte zugeordnet. Im vorgestellten Echtzeitmodul
(Anhang D.1) ist der zugehörigen Datenkanal (FIFO) bereits enthalten.

Zur Konfiguration der Kamera durch den Benutzer werden von den einzelnen Be-
dienelementen der graphischen Benutzerschnittstelle QCamSettings die Methoden
der Klasse TManagePWebCam über den signal–slot–Mechanismus von Qt angespro-
chen. Die Einstellungsmöglichkeiten der Kamera umfassen u. a. die Bildhelligkeit,
den Bildkontrast, den Weißabgleich und diverse Farbeinstellungen. Die Schnittstelle
zur Konfiguration der Kamera ist in Abbildung 2.4 dargestellt.

Abbildung 2.4: Graphische Schnittstelle zur Einrichtung der Kamera
Mit den Bedienelementen können die Eigenschaften der Ka-

mera adaptiert werden, was sich unmittelbar auf das Kame-

rabild auswirkt.

Messaufbau zur Untersuchung von Reich- und Greifbewegungen

Die Wirkung der RPMS im Hinblick auf zielmotorische Leistungen wird an Patien-
ten mit einer spastischen Parese untersucht. Jeder Patient hat die Aufgabe seine
Hand zu einem vorgegebenen Ziel (vgl. Ball in Abb. 2.4) zu bewegen und dieses
zwischen Daumen und Zeigefinger zu greifen. Um die Versuchsdurchführung für den
Patienten möglichst einfach zu gestalten, erfolgt eine partielle Gewichtsentlastung
des Ober- und Unterarms mittels einer flexiblen Schlaufe. Die Schlaufe wird so an
der Decke fixiert, dass die Bewegungsfreiheit und die Sicht des Patienten auf das
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Ziel nicht eingeschränkt werden. Über die mechanische Spannung der Schlaufe kann
die Gewichtsentlastung beeinflusst werden.

Damit die Bewegungen des Patienten durch eine Videoverarbeitung erfasst werden
können, werden vier markante Stellen (Hand, Daumen, Zeigefinger und Ziel) mittels
blauer Punkte markiert (vgl. Abb. 2.4). Die Markierungsfarbe Blau wird gewählt,
da die Farbe der menschlichen Haut kaum Blauanteile enthält. Neben den Bewegun-
gen des Patienten werden die Greifkraft (Druck im Ball) und das Oberflächen–EMG
registriert. Die prinzipielle mechanische Anordnung des Versuchsaufbaus ist in Ab-
bildung 2.5 dargestellt und zeigt die räumliche Zuordnung von Hand und Ziel sowie
die Position der Kamera zur Aufzeichnung der Versuchsdurchführung.

(Video und ADC)
Datenerfassung
synchronisierte

Kamera

Videodaten
Greifkraft

EMG

Ziel

Der Patient hat die Auf-

gabe seine Hand zum

vorgegebenen Ziel zu bewe-

gen und dieses zwischen

Daumen und Zeigefinger

zu greifen. Neben der

Videosequenz werden die

Greifkraft und insgesamt

vier Oberflächen–EMG–

Kanäle registriert.

Abbildung 2.5: Aufbau zur Untersuchung zielmotorischer Leistungen

Durch eine klinische Auswertung der aufgezeichneten Videosequenzen kann die Wir-
kung der konditionierenden Stimulation auf die Durchführung der zielmotorischen
Leistung untersucht werden. Die Ergebnisse dieser klinischen Beurteilung werden
neben anderen Aspekten der RPMS in Abschnitt 2.3 vorgestellt. Die Weiterverar-
beitung der Videodaten wird in den Studienarbeiten von Weber [2002] und Winkler
[2004] ausführlich beschrieben. Daher werden im Folgenden nur die wesentlichen
Aspekte der Videoverarbeitung betrachtet. Da im Versuchsaufbau nur eine Kamera
zur Videoaufzeichnung enthalten ist, kann diese Videoverarbeitung prinzipiell nur
im zweidimensionalen Bereich durchgeführt werden.

2.2.3 Verarbeitung der Videodaten

Bei der digitalen Bild- und Videokompression wird meist das YCbCr–Farbmodell ge-
nutzt [ITU–R BT.601 1995]. Dieses Farbmodell ist von der ITU (International Tele-
communication Union) standardisiert, und berücksichtigt die Besonderheit, dass das
menschliche Auge für grünes Licht besonders empfindlich ist. Darüber hinaus löst
das menschliche Auge Helligkeitsunterschiede wesentlich höher auf als Farbunter-
schiede [Schmidt 1999]. Daher ist es bei digitalen Bild- und Videoformaten üblich,
die Farbinformation gegenüber der Helligkeitsinformation auf die Hälfte bzw. ein
Viertel zu reduzieren. Demgemäß liefert die eingesetzte USB–Kamera für vier Pixel
unterschiedlicher Helligkeit nur eine einzige Cb/Cr–Farbkombination (vgl. Abb. 2.6).
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N
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M Spalten

Y–Ebene (Helligkeit) Cb–Ebene Cr–Ebene

Farbinformation: Die Auflösung der
Farbkomponenten beträgt ein Vier-
tel der Helligkeitsauflösung

Abbildung 2.6: Auflösung der Helligkeits- und Farbinformation der ein-
gesetzten USB–Kamera

Da im YCbCr–Farbmodell die Farbe eines Bildpunktes durch die Komponenten Cb
(gelb bis blau) und Cr (cyan bis rot) beschrieben wird und die Farbe Blau im Ide-
alfall nur in jenen Bildpunkten enthalten ist, die einer Markierung zugeordnet sind,
werden die Markierungen in jenem Ausschnitt der CbCr–Ebene gesucht, der die
Farbe Blau repräsentiert. Um bei dieser Suche den Rechenaufwand möglichst gering
zu halten und um die verschiedenen Markierungen voneinander trennen zu können,
werden für das erste Bild einer Videosequenz so genannte Regions of Interest (ROI)
festgelegt. Somit entspricht der Schwerpunkt aller als

”
blau“ eingestuften Bildpunk-

te innerhalb der ROI dem Zentrum der Markierung. Damit die ROI aufgrund der
zu untersuchenden Bewegung nicht für jedes Einzelbild neu definiert werden muss,
wird anhand der vorausgehenden Bilder die Position einer Markierung im Folgebild
abgeschätzt. Mit dieser Abschätzung können die Position und die Abmessung der
ROI dynamisch an die jeweiligen Erfordernisse adaptiert werden [Winkler 2004].

Bei der Anwendung dieser Methodik zeigt sich, dass die blauen Markierungen nicht
sicher detektiert werden können, da die Farbmarkierung die Haut nicht vollständig
abdeckt. Zudem muss berücksichtigt werden, dass Unregelmäßigkeiten der Haut zu
inhomogenen Markierungen führen. Aus diesen Gründen können die einzelnen Bild-
punkte der Markierung sehr unterschiedliche Farb– und Helligkeitswerte aufweisen,
wie die vergrößerten Darstellung einer Markierung (Abb. 2.7) zeigt. Dieser Effekt
wird durch die zu untersuchende Bewegung der Hand noch verstärkt, da sich durch
die Bewegung sowohl die Projektion der Hand auf das zweidimensionale Videobild,
als auch der Lichteinfall verändern. Daher muss die Markierungssuche mit einem
besser geeigneten Farbmodell bzw. einer besser geeigneten Methodik durchgeführt
werden.

Bei der vergrößerten Darstellung einer einzelnen Markie-

rung ist zu erkennen, dass die Markierung nicht vollständig

deckt und dass die Aufnahme der menschliche Haut ein in-

homogenes Bild ergibt.

Abbildung 2.7: Vergrößerte Darstellung eines Markierungspunktes auf
der Hautoberfläche
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Zur Bildschirmdarstellung bzw. als Repräsentation im Arbeitsspeicher wird übli-
cherweise das RGB–Farbmodell verwendet. In diesem Modell setzt sich die Farb-
und Helligkeitsinformation eines Bildpunktes aus der additiven Überlagerung der
drei Primärfarben Rot, Grün und Blau zusammen. Für die Transformation eines
Bildpunktes (i, j) vom YCbCr–Farbmodell in das RGB–Farbmodell und umgekehrt
gilt nach [ITU–R BT.601 1995] folgende lineare Abbildung als Näherung:



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Zur Extraktion der Markierungen im RGB–Modell wird die Kreuzkorrelationsfunk-
tion (KKF) ΦKKF zwischen der Bildmatrix Q und einem Referenzobjekt Ř gebildet
[Schmidt 2004, Schrüfer 1992]:

ΦKKF(x, y) =
1

N M

N∑

i=1

M∑

j=1

qi,j ři−x,j−y (2.3)

Zur Extraktion der blauen Markierungspunkte im Rahmen der vorliegenden Anwen-
dung, wird für die Referenzmatrix Ř die 9 × 9–Matrix

Ř =

2
666666666664

0 0 0 0 1 0 0 0 0
0 0 1 1 1 1 1 0 0
0 1 1 1 1 1 1 1 0
0 1 1 1 1 1 1 1 0
1 1 1 1 1 1 1 1 1
0 1 1 1 1 1 1 1 0
0 1 1 1 1 1 1 1 0
0 0 1 1 1 1 1 0 0
0 0 0 0 1 0 0 0 0

3
777777777775

(2.4)

gewählt, wobei ři−x,j−y = 0 gilt, wenn (i − x) /∈ [1 9] oder (j − y) /∈ [1 9] ist. Die
Bildmatrix Q ist durch den Blau–Anteil B des RGB–Bildes gegeben.

Bei der Anwendung dieser Methode muss beachtet werden, dass sehr helle Bildpunk-
te im RGB–Modell auch einen hohen Blau–Anteil besitzen, was aber nicht zwangs-
läufig auf eine Markierung hinweist. Um den Einfluss dieses Effekts zu vermindern,
werden die drei Farbkomponenten eines Bildpunktes gemäß

R̄i,j =
Ri,j

Hi,j
Ḡi,j =

Gi,j

Hi,j
B̄i,j =

Bi,j

Hi,j
und Hi,j =

√
R2

i,j + G2
i,j + B2

i,j (2.5)

auf die Helligkeit Hi,j normiert. Dadurch geht in den Blau–Anteil eines Bildpunktes
auch die Information aus dem Rot– und dem Grün–Anteil ein.

Zur Veranschaulichung der Helligkeitsnormierung wird die KKF aus Gleichung (2.3)
für den Blau–Anteil und die Referenzmatrix Ř einmal ohne und einmal mit vorhe-
riger Helligkeitsnormierung gebildet. In Abbildung 2.8 ist das Ergebnis dieser KKF
als Grauwert dargestellt, wobei helle Anteile hohen Funktionswerten entsprechen.
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Ausgangsbild KKF mit
Helligkeitsnormierung

KKF ohne
Helligkeitsnormierung

Abbildung 2.8: Anwendung der Kreuzkorrelationsfunktion auf den Blau–
Anteil des Ausgangsbildes mit und ohne vorheriger Hel-
ligkeitsnormierung

Wie diese Abbildung zeigt, können ohne Helligkeitsnormierung nicht alle Markie-
rungen eindeutig extrahiert werden, insbesondere wenn sie vor einem sehr hellen
bzw. einem grauen Hintergrund liegen. Bei vorheriger Helligkeitsnormierung können
hingegen alle Markierungspunkte eindeutig bestimmt werden. Entsprechend können
mit der Helligkeitsnormierung und der KKF die blauen Markierungen auf der Hand
der Versuchsperson eindeutig extrahiert werden. Zur Separation der einzelnen Mar-
kierungen und zur Rechenzeitoptimierung werden wiederum dynamisch angepasste
ROI genutzt.

Da sich innerhalb einer ROI nur eine Markierung befindet, entspricht das Maxi-
mum der Kreuzkorrelation innerhalb dieser ROI dem Zentrum der Markierung. Auf
diese Weise können die blauen Markierungen auf der Hand der Versuchsperson in
die Punkte ~p B des Bildkoordinatensystems umgerechnet werden, wobei die extra-
hierten Punkte aller Bilder einer Videosequenz den Positionsverlauf der einzelnen
Markierungen widerspiegeln. Allerdings liegen diese Positionsverläufe im Bildkoor-
dinatensystem der Kamera und nicht als tatsächliche Längen vor. Aus diesem Grund
ist zur Bewertung der zielmotorischen Leistung eine Transformation der extrahierten
Punkte ~p B vom Bild- in ein System mit metrischen Koordinaten (~p m) erforderlich.

Koordinatentransformation

Damit eine Transformation vom Bild- in ein metrisches Koordinatensystem eta-
bliert werden kann, wird in der Ebene der blauen Markierungen ein rechtwinkeliges
Gitter mit der bekannten Kantenlänge K positioniert und mittels Kamera aufge-
zeichnet. Abbildung 2.9 zeigt ein derartiges Gitterbild, wobei deutlich die verzerrte
Abbildung der Kamera zu erkennen ist. Wegen dieser Verzerrung kann die Koor-
dinatentransformation mathematisch nicht über eine Transformationsmatrix T als
lineare Abbildung der Form ~p m = T ~p B beschrieben werden.

Zur Transformation eines Bildpunktes ~p B in ein kartesisches System mit metri-
schen Koordinaten werden aus dem Gitterbild zunächst die Rasterpunkte durch
eine Kreuzkorrelation extrahiert. Damit liegen die Rasterpunkte sowohl im Bild- als
auch im metrischen Koordinatensystem vor [Weber 2002]. Ausgehend von den Ras-
terpunkten wird im nächsten Schritt jenes Rasterfeld gesucht, in dem der Punkt ~p B

liegt. Innerhalb dieses, im Vergleich zum Gesamtbild, relativ kleinen Rasterfeldes
wird vereinfachend angenommen, dass die Gitterlinien zwischen den Rasterpunkten
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Abbildung 2.9: Schema zur Transformation eines Bildpunktes ~p B in ein
kartesisches System mit metrischen Koordinaten (~p m)

linear abgebildet werden. In Abbildung 2.9 sind diese Zusammenhänge veranschau-
licht, wobei das Rasterfeld im Bildkoordiantensystem durch seine vier Eckpunkte
~p B

1...4 beschrieben wird. Das korrespondierende Rasterfeld des metrischen Koordina-
tensystems wird entsprechend durch die Eckpunkte ~p m

1...4 repräsentiert.

Ausgehend von diesen Definitionen kann die Transformation innerhalb eines Raster-
feldes hergeleitet werden. Dazu werden mit dem Parameter 0 ≤ λ1 ≤ 1 die beiden
Hilfsgrößen

~p B
A = ~p B

1 +
(
~p B

2 − ~p B
1

)
λ1 und ~p B

B = ~p B
4 +

(
~p B

3 − ~p B
4

)
λ1 (2.6)

(vgl. Abb. 2.9) festgelegt. Der Punkt ~p B kann mit diesen Hilfsgrößen und einem
zweiten Parameter 0 ≤ λ2 ≤ 1 in folgender Form angegeben werden:

~p B = ~p B
A +

(
~p B

B − ~p B
A

)
λ2 (2.7)

Zusammen führen diese Gleichungen auf den Ausdruck:

λ1

( (
~p B

2 − ~p B
1

)
︸ ︷︷ ︸

~p B
a

+λ2

(
~p B

3 − ~p B
4 − ~p B

2 + ~p B
1

)
︸ ︷︷ ︸

~p B
b

)
+λ2

(
~p B

4 − ~p B
1

)
︸ ︷︷ ︸

~p B
c

+ ~p B
1 − ~p B

︸ ︷︷ ︸
~p B
d

= 0 (2.8)

Aufgrund der beiden Richtungskomponenten1 der Koordinatensysteme stellt dieser
Ausdruck ein System aus zwei Gleichungen dar. Zur Bestimmung der Parameter λ1

und λ2 werden die beiden Gleichungen getrennt angegeben, umgeformt und inein-
ander eingesetzt:

λ1

(
pB

a,x + λ2 pB
b,x

)
+

+λ2 pB
c,x + pB

d,x = 0 → λ1 = −λ2 pB
c,x + pB

d,x

pB
a,x + λ2 pB

b,x

(2.9)

↙
λ1

(
pB

a,y + λ2 pB
b,y

)
+

+λ2 pB
c,y + pB

d,y = 0 → −
λ2 pB

c,x + pB
d,x

pB
a,x + λ2 pB

b,x

(
pB

a,y + λ2 pB
b,y

)
+ λ2 pB

c,y + pB
d,y = 0

(2.10)

1Die beiden Richtungskomponenten werden durch die Indizes x bzw y unterschieden.
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Durch Ausmultiplizieren und Zusammenfassen von Gleichung (2.10) ergibt sich die
folgende quadratische Gleichung:

λ2
2

(
pB

b,x pB
c,y − pB

b,y pB
c,x

)
︸ ︷︷ ︸

a

+

+λ2

(
pB

a,x pB
c,y + pB

b,x pB
d,y − pB

a,y pB
c,x − pB

b,y pB
d,x

)
︸ ︷︷ ︸

b

+ (2.11)

+ pB
a,x pB

d,y − pB
a,y pB

d,x︸ ︷︷ ︸
c

= 0 → λ2,1/2 =
−b ±

√
b2 − 4 a c

2 a

Eine der beiden Lösungen dieser Gleichung kann ausgeschlossen werden, da der
Parameter λ2 im Intervall [0 1] liegen muss. Der Parameter λ1 kann ausgehend von
λ2 über Gleichung (2.9) bestimmt werden. Aus den Parametern λ1 und λ2 sowie den
Eckpunkten des Rasterfeldes ~p m

1...4 im metrischen Koordinatensystem kann schließlich
der transformierte Punkt bestimmt werden:

~p m = ~p m
1 + (~p m

2 − ~p m
1 ) λ1 + (~p m

4 − ~p m
1 ) λ2 (2.12)

Auf der Grundlage dieser Koordinatentransformation können die extrahierten Mar-
kerpositionen in reale Bewegungsabläufe umgewandelt werden, wobei diese Trans-
formation auch in den Studienarbeiten von Heise [2003] und Hahn [2003] genutzt
wird, um den Abbildungsfehler eines Kameraobjektivs zu korrigieren.

Zur automatisierten Bewertung dieser Bewegungsabläufe ist es prinzipiell sinnvoll,
die Abweichung zwischen der gemessenen und der optimalen Bewegungstrajektorie
in Form einer quadratischen Fehlersumme heranzuziehen. Wie in der Studienarbeit
von Winkler [2004] ausführlich diskutiert wird, ergibt sich dabei jedoch das Pro-
blem, dass die optimale Bewegungstrajektorie nur idealisiert angenommen werden
kann, woraus Unsicherheiten bei der Bewertung der Bewegungsabläufe resultieren.
Darüber hinaus hat sich die Videoauswertung in der Laborpraxis als sehr aufwändig
und aufgrund des kleinen Sichtfeldes der zur Verfügung stehenden Kamera als einge-
schränkt anwendbar herausgestellt. Daher wird im folgenden Abschnit eine alternati-
ve Versuchsanordnung zur Registrierung und Bewertung zielmotorischer Leistungen
vorgestellt.

2.2.4 Erfassung und Bewertung zielmotorischer Leistungen der
oberen Extremität

Zur Erfassung und Bewertung zielmotorischer Leistungen wird eine handelsübliche
Computer–Maus an der Hand des Patienten fixiert. Der Patient hat die Aufgabe, mit
dem Maus–Zeiger ein Ziel, welches sich über den Bildschirm bewegt, zu verfolgen.
Entsprechend handelt es sich bei diesem spezifischen Task um eine Kursverfolgung
(Tracking–Movement). Um die Versuchsdurchführung für den Patienten zu vereinfa-
chen, erfolgt eine partielle Gewichtsentlastung des Ober- und Unterarms. Dabei wird
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der Unterarm in einer Schlinge gehalten und über eine Feder an der Decke fixiert.
Bei der Versuchsdurchführung muss darauf geachtet werden, dass die Daten nicht
durch ein Abheben der Computer–Maus verfälscht werden. In diesem Fall muss der
Versuch bei leicht veringerter Gewichtsentlastung wiederholt werden.

Da bei diesem Ansatz sowohl die Position des Maus–Zeigers als auch die der Ziel-
vorgabe alle 40 ms erfasst werden, ist neben der Bewegungstrajektorie des Patienten
auch die vorgegebene Bewegung bekannt. Dadurch kann für jeden Abtastzeitpunkt
der Abstand zwischen dem Zielpunkt und dem Maus–Zeiger bestimmt werden. Im
Idealfall geht dieser Abstand für jeden Abtastzeitpunkt gegen Null. Bei der Bewer-
tung der zielmotorischen Leistung muss daher nicht auf eine idealisierte Annahme
zurückgegriffen werden.

Speziell für dieses Studienparadigma wird ebenfalls eine graphische Benutzerschnitt-
stelle ausgearbeitet. Abbildung 2.10 zeigt diese Schnittstelle, deren Hauptbereich
der Darstellung des zu verfolgenden Zielpunktes und des Maus–Zeigers dient. Dem
Benutzer stehen neben einer Funktion zum Speichern der erfassten Daten zwei ver-
schiedene Modi zur Datenregistrierung zur Verfügung:

Üben: Damit sich die Versuchsperson mit dem Aufbau und dem spezifischen Task
vertraut machen kann, wird dieser Modus bereitgestellt. Die vorgegebene Tra-
jektorie wird per Zufallsgenerator bestimmt und am Bildschirm dargestellt.
Der Zielpunkt bewegt sich mit konstanter Geschwindigkeit entlang dieser Tra-
jektorie. Der Patient kann den Zielpunkt mit dem Maus–Zeiger verfolgen.

Messung: In diesem Modus wird die vorgegebene Trajektorie ausgeblendet, d. h.
der Patient sieht nur den Zielpunkt. Damit die einzelnen Ergebnisse vergleich-
bar sind, wird bei der Messung auf eine intern gespeicherte Solltrajektorie
zurückgegriffen. Diese Trajektorie beginnt mit einer geradlinigen Bewegung
des Zielpunktes mit konstanter Geschwindigkeit. Nach 10 Sekunden folgt ein
Sprung des Zielpunktes im rechten Winkel zur bisherigen Bewegungsrichtung.

Der Zielpunkt ist in der Mitte

des Fenster dargestellt; die geplan-

te Trajektorie wird bei der eigentli-

chen Messung nicht angezeigt. Die

Aufgabe der Versuchsperson ist es,

den Maus-Zeiger (schwarzes Qua-

drat rechts oberhalb des Zielpunktes)

so zu bewegen, dass der Zielpunkt

möglichst im Zentrum des Maus–

Zeigers liegt.

Abbildung 2.10: Graphische Benutzerschnittstelle zur Erfassung und Be-
wertung zweidimensionaler zielmotorischer Leistungen
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Im Anschluss an den Sprung bewegt sich der Zielpunkt wieder 10 Sekunden
lang mit konstanter Geschwindigkeit in eine neue Richtung, usw. Die gesamte
Bewegungstrajektorie verläuft über 60 Sekunden, und enthält alle Bewegungs-
richtungen (Beugung, Streckung; vgl. Abb. 2.11).

Datenerfassung und Auswertung

Zur Auswertung der zielmotorischen Leistungen muss zunächst das variable Fenster-
koordinatensystem des GUI (Bildschirmauflösung, Fenstergröße) in ein festes System
transformiert werden. Dazu wird das in Abbildung 2.10 dargestellte Raster auf die
komplexe Ebene im Bereich ±1 ± j projiziert.

Ausgehend von einem Punkt ~p W = [p W
x , p W

y ]T in Fensterkoordinaten kann mit

pC =
pW

x − OW
x

OW
x − CW

x

+ j
OW

y − pW
y

OW
y − CW

y

(2.13)

der Punkt pC in der komplexen Ebene bestimmt werden. In dieser Gleichung reprä-
sentiert [OW

x , OW
x ]T den Ursprung (0+ j 0) und [CW

x , CW
y ]T die Zahl (−1+ j) jeweils

in Fensterkoordinaten.

In Abbildung 2.11 ist die Durchführung einer Zielbewegung einer gesunden Ver-
suchsperson sowohl in der komplexen Ebene (linkes Teilbild) als auch über die Zeit
(rechtes Teilbild) dargestellt. Die Darstellung über die Zeit zeigt auf der Ordinate
den Abstand

∣∣pC
ziel − pC

ist

∣∣ zwischen dem Zielpunkt pC
ziel und der Position des Maus–

Zeigers pC
ist. Da sich der Zielpunkt 10 Sekunden lang mit konstanter Geschwindigkeit

bewegt und danach seine Position sprungartig verändert ergeben sich die Spitzen im
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Abbildung 2.11: Registrierung einer zielmotorischen Leistung einer ge-
sunden Versuchsperson
Links sind die vorgegebene (hell,

”
Vorgabe“) und die gemes-

sene Trajektorie (schwarz,
”
Proband“) dargestellt.

Rechts ist der Verlauf des Abstands zwischen dem Ziel- und

dem Istpunkt abgebildet.
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dargestellten Zeitverlauf. Zur Bewertung der zielmotorischen Leistung wird das qua-
dratische Fehlermaß

E =
1

N

N∑

k=1

∣∣pC
ziel[k] − pC

ist[k]
∣∣2 (2.14)

über alle Abtastschritte N als Gütefunktional definiert. Für die in Abbildung 2.11
dargestellte Kursverfolgung ergibt sich ein quadratisches Fehlermaß von E = 2.3 10−3.
Im Vergleich dazu ergibt sich für einen Patienten mit einer spastischen Parese ein
Fehlermaß von E = 0.11 (vgl. Abb. 2.22).

2.3 Befunde der klinisch–experimentellen Studien

Eine Zusammenfassung der bisherigen Untersuchungen zur Wirkungsweise der RPMS
ist in [Struppler, Angerer & Havel 2003a] und [Angerer & Struppler 2005] enthalten.
Im Einzelnen umfassen die klinisch–experimentellen Untersuchungen die folgenden
Schwerpunkte:

• Die Beugerspastik der oberen Extremität kann unabhängig vom Ort ihres Ur-
sprungs (Rückenmark, Kortex, etc.) durch die RPMS reduziert werden. Die Zei-
gefingerextension bei Patienten mit einer spastischen Parese wird, bei gleich-
zeitiger Abnahme des Innervationsaufwands in den Fingerstreckern, deutlich
verbessert [Struppler et al. 1996, Struppler, Havel & Müller-Barna 2003].

• Im Rahmen einer PET–Studie1 mit radioaktivem Wasser (H2O
15) zeigt sich,

dass durch RPMS die zerebrale Aktivität in sensomotorisch relevanten Arealen
verstärkt wird [Spiegel et al. 2000, Struppler et al. 2006].

• Kognitive Funktionen wie taktile [Heldmann et al. 2000] bzw. räumlich kogni-
tive Leistungen [Liedtke 2003] werden durch die RPMS sowohl bei Probanden,
als auch bei Patienten mit taktil explorativen bzw. räumlich kognitiven Defi-
ziten (bis hin zum Neglekt) verbessert [Struppler, Angerer & Havel 2003b].

• Eine Untersuchung der posturalen Bewegungskomponente am Ellenbogen zeigt,
dass die Stabilisierung im Ellenbogengelenk im entspannten Zustand durch die
RPMS moduliert wird. Dabei wird die Grundaktivität in den Beuge- und in den
Streckmuskeln abhängig vom Stimulationsort (Beuger oder Strecker) verstärkt
oder abgeschwächt [Gündisch 2003, Struppler et al. 2004].

• Bei gestörten Reich- und Greifbewegungen wird durch die RPMS die Bewe-
gungstrajektorie und damit die zielmotorische Leistung bei Patienten mit ei-
ner spastischen Parese (teilweise kombiniert mit somatosensiblen Defiziten)
verbessert [Struppler, Angerer & Havel 2003b].

1Untersuchung mittels Positronen Emissions Tomographie
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2.3.1 Spastik und spastische Parese

Eine erste Studie zur Untersuchung der RPMS [Struppler et al. 1996, Struppler
et al. 1997] zeigt, dass durch die RPMS die tonische Komponente der Beugerspas-
tizität, gleichgültig ob nach zerebralen Läsionen oder nach Querschnittsläsionen,
deutlich vermindert wird. Wie in Abbildung 2.12 dargestellt, wird im Rahmen die-
ser Studie die Wirkung der RPMS an insgesamt 52 Patienten mit einer starken
tonischen Komponente der Spastik untersucht. Die Bewertung der Spastik wird an-
hand der modifizierten Ashworth–Skala [Bohannon & Smith 1987] durchgeführt. Bei
36 der 52 Patienten kann durch die RPMS eine deutliche Verminderung der Spastik
erreicht werden (mehr als ein Punkt der mod. Ashworth–Skala). Bei weiteren 11
Patienten zeigt sich zumindest eine leichte Verminderung der Spastik (bis zu einem
Punkt der mod. Ashworth–Skala). Aufgrund dieser Ergebnisse stellt die RPMS eine
mögliche Methode zur Therapie der Spastik dar. In diesem Zusammenhang wird
von Lieber et al. [2004] auf die generelle Bedeutung einer wirksamen Spastikthe-
rapie hingewiesen, zumal die gängigen Methoden (inklusive Botulinum Toxin) nur
von begrenzer Wirksamkeit sind. Die Effektivität der RPMS als mögliche Behand-
lungsform bei einer Spastik wird auch durch die Arbeiten von Ph. Krause an
der Neurologischen Klinik und Poliklinik der LMU bestätigt [Krause &
Straube 2003, Krause et al. 2004, Krause & Straube 2005].

Nachdem zielmotorische Leistungen (Greifbewegungen) zunächst eine Fingerstre-
ckung (Öffnen der Hand) erfordern, stellt die Verminderung der Spastik bei Willkür-
bewegungen eine Grundvoraussetzung zur Rehabilitation zielmotorischer Leistungen
(Greifbewegungen) dar [Struppler, Angerer & Havel 2003b]. Aus diesem Grund wird,
neben der therapeutischen Beurteilung des spastischen Syndroms, der Zusammen-
hang zwischen Spastik und rascher Willkürbewegung bei spastischen Paresen in den
Fingern untersucht. Zu diesem Zweck wird, wie in Abbildung 2.13 schematisch dar-
gestellt, bei fünf Patienten mittels eines Goniometers [Jakob 1996] eine willkürliche
Zeigefingerstreckung vor und nach der konditionierenden RPMS registriert.

Die zugehörigen Ergebnisse sind in Abbildung 2.14 dargestellt: Die paretischen Fin-
ger können wesentlich rascher, mit größerer Auslenkung und für längere Dauer ge-
streckt werden. Die Abnahme der Spastizität und die Zunahme der Willkürbewegung
ist noch 72 Stunden nach der Stimulation nachweisbar. Diese lang anhaltende thera-
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PSfrag replacements
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Abbildung 2.13: Mechanische Anordnung zur Messung der Zeigefinger-
streckung mittels Goniometer
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Abbildung 2.14: Wirkung der RPMS auf eine willkürliche Zeigefingerstre-
ckung bei 5 Patienten mit spastischer Fingerparese
Angegeben ist der zeitliche Verlauf (zwischen 1 und 72 Stun-

den nach der Stimulation) der relativen Änderung ∆x/x be-

zogen auf den Zustand x vor der RPMS. Der
”
Spastizitäts–

Index“ wird anhand der modifizierten Ashworth–Skala

[Bohannon & Smith 1987] bestimmt.

peutische Wirkung der RPMS lässt bereits eine Aktivierung von Neuromodulatoren
durch die RPMS vermuten [Struppler et al. 1996, Müller-Barna 2000, Struppler,
Havel & Müller-Barna 2003].

Wegen der willkürlichen und raschen Zeigefingerstreckung als spezifischer Task müs-
sen bei der Analyse dieser Erebnisse die reziproke Verschaltung der Ia–Afferenzen auf
spinaler (prämotoneuraler) Ebene sowie der Mechanismus der autogenen Hemmung
bei der Verschaltung der Ib–Afferenzen [Jankowska & Lundberg 1981] berücksichtigt
werden (vgl. Anhang A.2.4). Bei der Physiotherapie werden diese Mechanismen als
Ursache für die Reduktion der Spastik in der distalen Handmuskulatur angesehen
[Hummelsheim & Mauritz 1993]. Ebenso kann die Spastik durch eine Aktivierung
hemmender Hirnstammsysteme reduziert werden (gilt nicht bei einer Paraplegie).
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2.3.2 Zerebrale Aktivität — PET–Studie

In einer PET–Studie mit radioaktivem Wasser (H2O
15) an acht Patienten mit ei-

ner spastischen Parese der oberen Extremität wird gemeinsam mit der Klinik für
Nuklearmedizin (Prof. Dr. M. Schwaiger, TUM) untersucht, ob der von
der RPMS ausgelöste somatosensorische Zustrom auch auf kortikaler Ebene modi-
fizierend wirkt. Zu diesem Zweck werden mehrere PET–Scans vor und nach der
konditionierenden RPMS durchgeführt und nach dem Stand der Technik verarbei-
tet. Während der Scans führen die Patienten eine Zeigefingerstreckung ohne visuelle
Kontrolle durch. Dadurch ergibt sich generell eine Zunahme der regionalen zerebralen
Durchblutung (regional cerebral blood flow, rCBF) in den sensomotorisch relevanten
Kortexarealen (vgl. Anhang A.2). Diese generelle rCBF–Zunahme kann durch die
konditionierende RPMS entweder verstärkt oder abgeschwächt werden.

In Abbildung 2.15 (links) sind die Areale mit einer statistisch signifikant verstärkten
rCBF–Zunahmen farblich hervorgehoben. Demgemäß zeigt sich durch die RPMS
eine zusätzliche Aktivitätssteigerung in der hinteren oberen Parietalregion und in
prämotorischen Arealen [Spiegel et al. 2000, Bartenstein et al. 2000]. Im rechten
Teil der Abbildung sind die Areale mit einer statistisch signifikant abgeschwächten
rCBF–Zunahme gekennzeichnet.

Die Befunde der PET–Studie führen zu der Annahme, dass sowohl zielmotorische
Leistungen (parieto frontale Systeme) als auch rein kognitive Leistungen (posterior
parietale Systeme) durch die RPMS moduliert bzw. modifiziert werden. Aufbauend
auf neuen Befunden zur Funktion und Verschaltung kortikaler Areale [Rizzolatti &
Matelli 2003, Shikata et al. 2001] wird von Struppler et al. [2006] eine differenzierte
Interpretation und Diskussion dieser PET–Befunde vorgestellt.

(lateral)
von rechts

von oben
von links
(lateral)

von linksSchnitt entlang der
AC−PC−Linie(medial)

von rechts
(medial)

signifikant stärkere rCBF−Zunahme
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von rechts
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von links
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von links
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Schnitt entlang der

signifikant schwächere rCBF−Zunahme

Abbildung 2.15: Signifikante Veränderung der regionalen Hirndurchblu-
tung (rCBF) durch die RPMS bei acht Patienten mit
einer spastischen Parese
Die AC–PC–Line ist die gedachte Verbindung der Commis-

sura anterior und der Commissura posterior; in dieser Ebe-

ne liegen u. a. Kerngebiete des Thalamus.
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2.3.3 Kognitive Leistungen — taktil

Ausgehend von den Befunden der PET–Studie und klinischer Einzelbeobachtungen
wird der Einfluss der RPMS auf rein kognitive Leistungen an 14 Patienten mit soma-
tosensorischen Defiziten (bis hin zum Neglekt) untersucht. Dabei haben die Patien-
ten die Aufgabe, verschiedene Oberflächenstrukturen (rau, glatt, weich, hart, etc.) zu
differenzieren. Um die Wirkng der RPMS bewerten zu können, wird neben der RPMS
eine alternative Konditionierung angeboten. Diese besteht in der Fokussierung der
Aufmerksamkeit auf das Erkennen verschiedener Oberflächenstrukturen (

”
cueing of

attention“), was eine der derzeit üblichen Therapieformen [z. B. Karnath 1988] bei
taktiler Extinktion1 darstellt. Da insbesondere taktile Leistungen durch Ermüdung
und Lernvorgänge beeinflusst werden [Renzi et al. 1984], wird in die Studie eine
Vergleichsgruppe ohne Konditionierung (weder RPMS noch

”
cueing of attention“)

als Grundlage für die statistische Auswertung eingebunden.

Im linken Teil von Abbildung 2.16 ist nach der RPMS eine signifikante Verbesserung
(p < 0.05) taktiler Leistungen auf der betroffenen Seite (kontralateral zur Läsion) zu
erkennen. Auf der nicht betroffenen Seite (ipsilateral zur Läsion) kann keine signifi-
kante Veränderung festgesellt werden. Das Fokussieren der Aufmerksamkeit (rechter
Teil in Abb. 2.16) zeigt keine signifikante Verbesserung auf der kontralateralen Seite,
aber eine leichte Verschlechterung der taktilen Leistung auf der ipsilateralen Seite
[Heldmann et al. 2000, Struppler & Havel 2001].
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Abbildung 2.16: Wirkung der RPMS auf taktile Leistungen bei 14 Pati-
enten mit somatosensorischen Defiziten
Die Messung des Erkennungsfehlers wird vor (

”
Basis“) und

15 Minuten nach (
”
post . . .“) der Konditionierung durch-

geführt. Statistisch signifikante (p < 0.05) Änderungen sind

mit einem ? gekennzeichnet.

2.3.4 Kognitive Leistungen — spatial

In dieser Studie wird an neun Probanden der Einfluss der RPMS auf die räumliche
Kognition (nur propriozeptiv, d. h. ohne visuelle Kontrolle) unter statischen Bedin-
gungen und während passiver Bewegungen untersucht. Zu diesem Zweck wird im

1Verlust bzw. Auslöschung [Pschyrembel 2004]
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Rahmen der vorliegenden Arbeit ein spezieller Messaufbau (Abb. 2.17) entwickelt,
wobei sowohl die Unterarm- als auch die Referenzposition kontinuierlich gemessen
werden. Darüber hinaus wird die Referenzposition nicht durch eine Richtung [Vallar
et al. 1993], sondern durch die Projektion eines Lichtpunktes vorgegeben [Angerer
et al. 2003, Struppler, Angerer & Havel 2003b].

Bei der Untersuchung sollen die Probanden die Spitze ihres Zeigefingers (rechter
Arm) in möglichst kurzer Zeit bei dem vorgegebenen Lichtpunkt plazieren, ohne
dass der Proband seinen Unterarm bzw. seinen Zeigefinger sehen kann. Zur Beur-
teilung der räumlichen Kognition wird der Abstand (Lagefehler) zwischen der Zei-
gefingerspitze und dem Zielpunkt entlang der Bahn des Zeigefingers in Zentimetern
herangezogen. Die Ergebnisse in Abbildung 2.18 zeigen, dass der Lagefehler 45 Mi-
nuten nach der RPMS des rechten Arms statistisch signifikant kleiner ist (p < 0.01).
Dieser Effekt ist zwar auch bei Stimulation der Gegenseite vorhanden, kann aber
nicht signifikant nachgewiesen werden. Zwei Stunden nach der konditionierenden
Stimulation hat die Abweichung zwischen Zeigefingerspitze und Lichtpunkt wieder
ihren Ausgangswert erreicht.
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Abbildung 2.17: Messaufbau zur Untersuchung der konditionierenden
Wirkung der RPMS auf die räumliche Kognition
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Diese Ergebnisse führen zu der Schlussfolgerung, dass der somatosensorische Zu-
strom durch die RPMS bei gesunden Versuchspersonen vorübergehend die posturale
Armkontrolle positiv beeinflusst [Struppler, Angerer & Havel 2003b]. Eine detail-
lierte Beschreibung, wie die Wirkung der RPMS auf räumlich kognitive Leistungen
untersucht wird, und welche Ergebnisse dabei erzielt werden, ist in der Diplom-
arbeit von Liedtke [2003] enthalten. Darin wird auch die Wirkung der RPMS bei
Patienten mit einem Neglekt–Syndrom untersucht. Aufgrund der dabei erzielten Er-
gebnisse wird die RPMS von Kerkhoff [2003] als mögliches Therapieverfahren bei
einem Neglekt–Syndrom genannt.

2.3.5 Posturale Bewegungskomponente

Um die Wirkungsweise der RPMS auf kortikaler Ebene weiter aufzuschlüsseln, wird
der Einfluss der RPMS auf die tonische Komponente der Halte- und Zielmotorik
untersucht. Zu diesem Zweck wird der Bewegungswiderstand im Ellenbogengelenk
zusammen mit dem Innervationsmodus (EMG) an 13 gesunden Versuchspersonen
erfasst, wobei unter Entspannung der Muskulatur sehr langsame passive alternie-
rende Bewegungen im Unterarm durch einen Torque–Motor [Lautenschlager 1993,
Brammer 1997] aufgeprägt werden. Die mechanische Versuchsanordnung ist im lin-
ken Teil von Abbildung 2.19 schematisch dargestellt. Im rechten Teil ist der Wider-
stand (Drehmoment) gegen die aufgeprägte Bewegung dargestellt, wobei die kondi-
tionierende RPMS den Widerstand um das Ellenbogengelenk moduliert: Durch die
Stimulation der Beugemuskulatur erhöht sich der Widerstand gegen die Bewegung
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Abbildung 2.19: Messung der Gelenkstabilisierung im Ellenbogengelenk
Position: Auslenkung des Unterarms (UA); Ausgangswert:

Drehmoment des UA gegen die Auslenkung vor der RPMS;

RPMS der Flex.: Drehmoment des UA nach der Flexor–

Stimulation; RPMS der Ext.: Drehmoment des UA nach

der Extensor–Stimulation; signif. Änderung: Bewegungsab-

schnitt für den eine signifikante Änderung (p < 0.05) nach-

gewiesen werden kann;
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sowie die tonische Aktivität in Bizeps und Trizeps. Wird umgekehrt die Streck-
muskulatur stimuliert, verringert sich der Bewegungswiderstand sowie die tonische
Aktivität in Bizeps und Trizeps [Gündisch 2003, Struppler et al. 2004]. Beide Än-
derungen sind 45 Minuten nach der konditionierenden Stimulation gegenüber der
Ausgangslage statistisch signifikant nachweisbar (p < 0.05).

Die jüngsten Untersuchungen über die Bedeutung der tonischen Komponente der
primären und besonders der sekundären Muskelspindelafferenzen (Ia und II, vgl.
Anhang A.2.4) spielen eine Schlüsselrolle für die Deutung des Wirkungsmechanis-
mus der RPMS. Dies gilt sowohl für die Regelung des Skelettmuskeltonus als auch für
die Gelenkstabilisierung am Gesunden. Prochazka & Gorassini [1998] haben in die-
sem Zusammenhang gezeigt, dass die sekundären Muskelspindelafferenzen langsame-
ren Bewegungen wesentlich deutlicher folgen als die Ia–Afferenzen. Sie haben einen
großen direkten Zustrom zu den γ–Motoneuronen im Rückenmark, wodurch eine
positive Rückkoppelung (Mitkoppelung) ermöglicht wird. Diese positive Rückmel-
dung kann direkt und indirekt (über Interneurone) moduliert werden [Jankowska &
Gladden 1999].

Zur Interpretation der Befunde zum Skelettmuskeltonus sind die Untersuchungen
über das reziproke modulatorische Verhalten auf prämotoneuronaler Ebene einer-
seits und kortikaler Ebene andererseits von Bedeutung. Eine genaue Darstellung der
Ergebnisse und der Zusammenhänge mit der relevanten Literatur ist in [Struppler
et al. 2004] gegeben.

2.3.6 Zielmotorik

Die bisher vorgestellten Untersuchungsbefunde und klinische Einzelbeobachtungen
lassen die Untersuchung der Zielmotorik an Patienten mit einer spastische Pare-
se (teilweise kombiniert mit somatosensiblen Defiziten) sinnvoll erscheinen. Daher
wird in einer Pilotstudie an 18 Patienten mittels einer Videoaufzeichnung eine geziel-
te Greifbewegung (vgl. Abschnitt 2.2.2, Greifen eines Balls zwischen Daumen und
Zeigefinger) klinisch analysiert [Struppler, Angerer & Havel 2003b]. Dabei wird die
Greifbewegung in die vier Komponeten Transport der Hand, Öffnen der Hand, Grei-
fen des Ziels und Halten des Ziels unterteilt. Auf Grundlage der Greifbewegung vor
der konditionierenden RPMS wird jede Bewegungskomponente einer der Kategori-
en Verbesserung, keine Änderung oder Verschlechterung zugeordnet. Insgesamt wird
die klinische Bewertung von fünf Personen unabhängig voneinander durchgeführt. In
Abbildung 2.20 sind die Ergebnisse dieser klinischen Bewertung zusammengefasst,
wobei sich im Durchschnitt über alle vier Kategorien bei ca. 50% der Patienten eine
Verbessung der zielmotorischen Leistungen zeigt (sowohl 1 als 3 Stunden nach der
RPMS).

Aufgrund dieser Befunde wird die Versuchsanordnung aus Abschnitt 2.2.4 genutzt,
um die Wirkung der RPMS auf das Verfolgen eines beweglichen Zielpunktes mittels
einer Computer–Maus (Tracking–Movement) zu analysieren [Seger u.p.]. Die sieben
beteiligten Patienten befinden sich trotz Anwendung der gängigen Rehabilitations-
methoden seit über einem Jahr in einem klinisch stationären Zustand (keine Verän-
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Abbildung 2.20: Klinische Bewertung einer gezielten Greifbewegung ge-
genüber dem Zustand vor der konditionierenden RPMS
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fen des Ziels;
”
H“: Halten des Ziels

derung der zentralen Parese), wobei die Patienten eine sehr ausgeprägte, meist mit
sensiblen Defiziten kombinierte, zentrale spastische Parese aufweisen. Aus diesem
Grund wird die Konditionierung mittels RPMS gegenüber den bisherigen Untersu-
chungen deutlich intensiviert. In Tabelle 2.1 ist das Versuchsprotokoll zusammen-
gefasst, wobei jeden Tag drei konditionierende RPMS–Serien appliziert werden. Zur
Erfassung von Referenzwerten wird nach dem gleichen Schema eine Kontrollunter-
suchung ohne konditionierde RPMS durchgeführt.

Tabelle 2.1: Protokoll zur Untersuchung zielmotorischer Leistungen

Uhrzeit Mo Di Mi Do Fr

10:00 Untersuchung — — — Untersuchung
10:30 RPMS RPMS RPMS RPMS (RPMS)
10:45 Pause Pause Pause Pause (Pause)
12:15 RPMS RPMS RPMS RPMS (RPMS)
12:30 Pause Pause Pause Pause (Pause)
14:00 RPMS RPMS RPMS RPMS (RPMS)

Wesentlich für das Untersuchungsprotokoll ist, dass die abschließende Datenregis-
trierung (Freitag) zur selben Uhrzeit erfolgt, wie die Erfassung der Ausgangslage
(Montag), da sonst die Ergebnisse durch die nachlassende Konzentration verfälscht
werden.1 Lerneffekte können bei der Untersuchung ausgeschlossen werden, da zwi-
schen den beiden Datenregistrierungen vier Tage liegen, in denen die Patienten kei-
nen Zugriff auf den Versuchsaufbau respektive die Bewegungstrajektorie haben. In

1Die drei RPMS–Serien am Freitag Nachmittag werden appliziert, um den Nutzen für die Patienten
zu maximieren.
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der Untersuchungswoche werden keine anderen Rehabilitationsverfahren angewen-
det, um ausschließlich die Wirkung der RPMS zu untersuchen.

Zum Vergleich der einzelnen Messergebnisse wird die prozentuale Veränderung

∆E% =

(
EFr,RPMS/Ref − EMo,RPMS/Ref

)

EMo,RPMS/Ref

100% (2.15)

des quadratischen Fehlermaßes E aus Gleichung (2.14) definiert, und in Abbil-
dung 2.21 (links) dargestellt. Wie aus dieser Abbildung hervorgeht, zeigen alle Pa-
tienten eine deutliche Verbesserung (negatives Vorzeichen) der untersuchten zielmo-
torischen Leistung nach der RPMS (im Mittel −38%). Bei den Kontrollversuchen
ohne Stimulation zeigt sich im Durchschnitt ebenfalls eine Verbesserung, wobei diese
nur −14% beträgt. Zur besseren Quantifizierung der Stimulationswirkung wird im
rechten Teil von Abbildung 2.21 der Unterschied zwischen den Veränderungen bei
RPMS und unter Kontrollbedingungen (Ref.) angegeben:

∆∆E% =
(EFr,RPMS − EMo,RPMS) − (EFr,Ref − EMo,Ref)

EMo,RPMS
100% (2.16)

Dabei ergibt sich durch RPMS im Mittel eine Verbesserung der zielmotorischen Leis-
tung von 22%.

Zur Veranschaulichung der Ergebnisse wird die Bewegungstrajektorie des Patienten
SKG in Abbildung 2.22 explizit angegeben. Diese Abbildung zeigt, dass die Ver-
suchsperson SKG nach der RPMS der vorgegebenen Trajektorie trotz der geringsten
Verbesserung in Abbildung 2.21 (links) deutlich besser folgen kann. Anzumerken ist,
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Abbildung 2.22: Verfolgungsbewegung des Patienten SKG
Zwischen der Verfolgungsbewegung am Montag (linkes Teil-

bild) und der Bewegung am Freitag (rechtes Teilbild), wird

3 x täglich eine konditionierenden RPMSappliziert.

dass nur bei der Versuchsperson SKG im Rahmen der Kontrolluntersuchung eine
stärke Verbesserung der untersuchten zielmotorischen Leistung auftritt als nach der
Konditionierung. In der Promotionsarbeit von Seger [u.p.] werden die Befunde dieser
Studie zusammen mit der klinischen Bewertung ausführlich beschrieben, analysiert
und diskutiert.

Zusammengefasst zeigen die Befunde zur Zielmotorik, dass durch die RPMS Leis-
tungen wie das Verfolgen eines Zielpunktes verbessert werden, selbst wenn konven-
tionelle Therapieformen seit längerer Zeit keine Wirkung mehr aufweisen. In diesem
Zusammenhang sind die jüngsten Befunde über beeinträchtigte zielmotorische Leis-
tungen von besonderer Bedeutung:

• Die Analysen der Bewegungsdynamik sowie Stimulationsstudien bei spasti-
schen Paresen zeigen, dass die Störung von Zielbewegungen nicht auf Me-
chanismen wie Parese, spastische Hypertonie oder Muskelsynergien beruhen,
sondern auf eine Störung in der Signalkontrolle zu den Extremitätenmuskeln
zurückzuführen sind [Beer et al. 2000].

• Nach Roby-Brami, Jacobs, Bennis & Levin [2003] werden zielgerichtete Be-
wegungen in Endpunktkoordinaten geplant, wobei die Kontrolle der Trans-
portbewegungen nach zerebraler Läsion nicht ausschließlich auf der Erhaltung
relevanter Hirnstrukturen beruht, sondern durch eine kortikale Plastizität ver-
ursacht wird. Dies führt zu einer Reorganisation der Aktivität innerhalb der
weit verzweigten motorischen Areale [Roby-Brami, Feydy, Combeaud, Biryu-
kova, Bussel & Levin 2003].

• Bei Patienten mit umschriebenen Parietallappenläsionen sind Verzögerungen
während der Ausführung einer differenzierten Fingerbewegung zu beobachten.
Visuell geführte Zielgesten lassen im Vergleich zum Gesunden vermuten, dass
der parietale Kortex die Fähigkeit hat, Bewegungen zu repräsentieren. Seine
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Schlüsselrolle besteht dabei in der Aufrechterhaltung der interne Körperreprä-
sentation [Sirigu et al. 1996].

Aufgrund der spezifischen Literatur [u. a. Pisella et al. 2000, Wolpert et al. 1998]
kann angenommen werden, dass die RPMS die Programmbildung und -erhaltung bei
gestörten Zielbewegungen moduliert bzw. verbessert. Da auch dem Kleinhirn (vgl.
Abschnitt A.2.6) eine zentrale Funktion bei der Anpassung und Aufrechterhaltung
eines Zielbewegungsprogramms zukommt, ist es sinnvoll die Rolle des Kleinhirns für
die Wirkungsweise der RPMS in weiterführenden Studien zu untersuchen.

2.4 Diskussion der RPMS

Muskelintrinsische1 Faktoren wie beispielsweise die Viskosität oder die Elastizität
des Muskels können direkt durch die abwechselnde Kontraktion und Relaxation der
Extrafusalfasern während der RPMS verändert werden. Die Untersuchungen zur Sta-
bilisierung im Ellenbogengelenk zeigen jedoch, dass die Stabilisierung abhängig vom
Stimulationsort (Bizeps vs. Trizeps) erhöht bzw. vermindert wird. Wie von Struppler
et al. [2004] ausgeführt wird, kann dieses Verhalten nicht durch muskelintrinsische
Faktoren erklärt werden, weshalb von einer weitergehenden Wirkung der RPMS aus-
gegangen werden muss.

Die mit der RPMS einhergehenden repetitiven Bewegungen bzw. Vibrationen kön-
nen das thixotropische2 Verhalten der Intrafusalfasern (Muskelspindeln) verändern
[Hagbarth et al. 1995, Jahnke et al. 1989]. Wie aus den Ergebnissen klinisch–experi-
menteller Untersuchungen hervorgeht, erreicht der Effekt der RPMS sein Maximum
ca. eine Stunde nach der Stimulation, ist über mehrere Stunden nachweisbar und
hängt nicht von zwischenzeitlichen Bewegungen ab. Daher kann davon ausgegangen
werden, dass neuromodulatorische Effekte in die Wirkungsmechanismen der RPMS
involviert sein müssen, wogegen das thixotropische Verhalten der Muskelspindeln
eine untergeordnete Rolle einnimmt.

Periphere Afferenzen bei passiven Bewegungen oder Elektrostimulation haben einen
konditionierenden Effekt auf die Erregbarkeit des primären motorischen Kortex
(M1). Dieser Einfluss kann durch eine Auswertung von motorisch evozierten Po-
tenzialen3 (MEP) nachgewiesen werden. Sowohl für einen einzelnen peripheren Sti-
mulationsreiz [Chen et al. 1999] als auch für eine kontinuierliche periphere Sti-
mulation über zwei Stunden [Ridding et al. 2000, Ridding et al. 2001, Conforto
et al. 2002, Kaelin-Lang et al. 2002] sind derartige konditionierende Effekte nach-
weisbar. Ein Vergleich zwischen kortikaler und peripherer Stimulation ergibt, dass
die periphere Stimulation die Restitution von Bewegungen im Ellenbogengelenk bes-
ser unterstützt. Eine weitere Differenzierung der Stimulation zwischen elektrischen
und magnetischen Einzelreizen [Colebatch & Wagener 1999] zeigt, dass der magne-
tische Reiz deutlich wirkungsvoller als der elektrische Reiz ist.

1intrinsisch: von innen kommend
2Konsistenzänderung bei Vibration
3Messbare Muskelaktivität, die durch einen kortikalen Stimulationsreiz ausgelöst werden.
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Der Vergleich der vorgestellten Untersuchungen mit den Arbeiten zur Behandlung
der Spastik mittels therapeutischer Elektrostimulation [Sunderland et al. 1994, Con-
forto et al. 2002] zeigt, dass die Wirkung einer einzelnen konditionierenden RPMS–
Serie länger anhält als die Wirkung einer Elektrostimulation mit vergleichbaren Pa-
rametern. In diesem Zusammenhang muss berücksichtigt werden, dass eine RPMS–
induzierte Bewegung einer willkürlich intendierten Bewegung deutlich ähnlicher ist
als eine elektrisch oder passiv induzierte Bewegung.

Powell et al. [1999] zeigen, dass die therapeutische Elektrostimulation des Hand-
gelenk–Strecker–Muskels die Restitution der Streckung unter isometrischen Bedin-
gungen verbessert. Allerdings wird im Rahmen dieser Studie nicht untersucht, wie
lange dieser Stimulationseffekt nach dem Absetzen der Elektrostimulation vorhält.
In einer dreijährigen Verlaufskontrolle haben Sonde et al. [2000] die Wirkung ei-
ner niederfrequenten transkutanen Elektrostimulation (low TENS mit 1.7Hz) auf
die Verbesserung von Spastizität, motorischer Funktionen und den Aktivitäten des
täglichen Lebens untersucht. An der Studie sind insgesamt 28 Patienten beteiligt,
deren Schlaganfall zwischen 6 und 12 Monaten zurückliegt. Damit kann der Ein-
fluss einer spontanen Teilrestitution in den ersten Wochen bis Monaten nach einem
Schlaganfall praktisch ausgeschlossen werden. Der niederfrequenten Elektrostimula-
tion können in dieser Studie jedoch keine signifikaten Effekte zugeordnet werden. In
einer Pilotstudie von Sonde et al. [2001] wird untersucht, inwieweit die Lokalisierung
der Läsion nach einem Schlaganfall mit der Wirkung einer low TENS Therapie zu-
sammenhängt. Aus den Ergebnissen der Untersuchung von insgesamt 14 Patienten
ziehen Sonde et al. die Schlussfolgerung, dass die Lokalisierung der Läsionen im Zu-
sammenhang mit dem erzielbaren Therapieerfolg stehen. Sonde et al. räumen aber
ein, dass weitere Untersuchungen erforderlich sind.

Da die Effekte der RPMS über einen längeren Zeitraum nachweisbar sind, kann die
Wirkung der Stimulation nicht ausschließlich durch Neurotransmitter, sondern nur
durch neuromodulatorische Prozesse erklärt werden. Im Rahmen der vorgestellten
Untersuchungen gibt es einzelne Patienten, die sich seit über fünf Jahren in einem
stationären Zustand befunden haben und keine Restitution der individuellen motori-
schen Funktionen mehr gezeigt haben. Bei diesen Patienten hat die RPMS merkliche
Verbesserungen der motorischen Funktionen sowie des mentalen Zustands hervorge-
rufen. Aus diesem Grund wird angenommen, dass durch die RPMS, unabhängig von
der Zeit zwischen Läsion und Stimulation, eine Reorganisation im ZNS ausgelöst
werden kann.

Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass die Effekte der RPMS auf neurona-
le Kommandos berücksichtigt werden müssen. Der RPMS–induzierte propriozeptive
Zustrom hat modulierende und verändernde Effekte auf spinaler, supraspinaler und
kortikaler Ebene. Zur Zeit gibt es viele Untersuchungen zur Bedeutung des pro-
priozeptiven somatosensorischen Zustroms für die sensomotorische Kontrolle (vgl.
Abschnitt 1.2). Da die RPMS einen solchen Zustrom zum ZNS auslöst, beruhen die
Effekte der RPMS hauptsächlich auf der Funktion, der Projektion und der Reprä-
sentation des propriozeptiven Zustroms im ZNS.
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2.5 Stichpunkte zur klinisch–experimentellen Analyse

der RPMS

• Als Versuchspersonen werden je nach Studie entweder Probanden oder Pati-
enten herangezogen. In letzterem Fall handelt es sich meist um Schlaganfall-
patienten, die eine dem Untersuchungsparadigma entsprechende Symptomatik
(spastische Parese, Neglekt, etc.) aufweisen und deren Schlaganfall mindestens
ein Jahr zurückliegt.

• Zur Analyse der RPMS wird eine Serie von 162 Stimulationsblöcken appliziert,
wobei sich jeder Block aus 31 Einzelimpulsen zusammensetzt. Zwischen den
Blöcken liegt eine Pause von 3 Sekunden, um abwechselnd eine Kontraktion
und eine Relaxation hervorzurufen.

• Wegen kurzzeitig auftretender negativer Effekte direkt nach der RPMS erfol-
gen die Datenregistrierungen ca. 45 Minuten nach der Stimulation und werden
in der Regel 90 Minuten nach der RPMS wiederholt. Zudem wird neben der
Verumgruppe eine Kontrollgruppe ohne Konditionierung untersucht, damit
ein Einfluss der Rahmenbedingungen auf die Untersuchungsergebnisse ausge-
schlossen werden kann.

• Zur Durchführung der klinisch–experimentellen Studien werden spezielle Ver-
suchsanordnungen entwickelt. Insbesondere werden Ansätze zur Untersuchung
und Bewertung zielmotorischer Leistungen vorgestellt. Dabei hat sich die Un-
tersuchung einer Kursverfolgung per Computer–Maus als besonders sinnvoll
erwiesen.

• Der Vergleich der fES mit der RPMS bei der Behandlung der Spastik zeigt,
dass bereits die Wirkung einer einzelnen konditionierenden RPMS–Serie länger
anhält als die Wirkung einer vergleichbaren fES.

• Durch die RPMS wird bei gesunden Versuchspersonen die Stabilisierung im
Ellenbogen abhängig vom Stimulationsort (Bizeps vs. Trizeps) erhöht bzw.
vermindert. Ebenso werden durch die RPMS zielmotorische und räumlich ko-
gnitive Leistungen verbessert, wobei diese Effekte nicht durch muskelintrinsi-
sche Faktoren erklärt werden können.

• Der Effekt der RPMS erreicht sein Maximum ca. eine Stunde nach der Sti-
mulation, ist über einen längeren Zeitraum nachweisbar und hängt nicht von
zwischenzeitlichen Bewegungen ab. Daher kann davon ausgegangen werden,
dass neuromodulatorische Effekte auf ZNS–Ebene in die Wirkung der RPMS
involviert sein müssen.

• Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass die Effekte der RPMS auf
neuronale Kommandos berücksichtigt werden müssen. Der RPMS–induzierte
propriozeptive Zustrom hat modulierende und verändernde Effekte auf spina-
ler, supraspinaler und kortikaler Ebene.
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3 Modellierung des Muskel-
kontraktionsverhaltens bei RPMS

Wie bereits in der Einführung beschrieben, befasst sich die technische Weiterent-
wicklung der RPMS mit der Induktion koordinierter antagonistischer Bewegungen
in der oberen Extremität [Angerer, Schröder & Struppler 2004a, Struppler & Havel
1999]. Dieser zweite zentrale Arbeitsschwerpunkt ist ebenfalls in den DFG–Projekten
Ko 2111/1–1, –2 und –3 [Koch & Struppler 2000, Koch & Struppler 2003a, Koch &
Struppler 2003b] enthalten und basiert auf der vorgestellten physiologischen Analyse
der RPMS. Die fundierte Modellierung des Muskelkontraktionsverhaltens bei RPMS
stellt die Grundlage für den Entwurf einer geregelten Bewegungsinduktion in Form
einer regelungstechnischen Streckenbeschreibung dar.

Das Kontraktionsverhalten menschlicher Skelettmuskeln bei funktioneller Elektro-
stimulation (fES) ist vielfach untersucht und für regelungstechnische Anwendun-
gen modelliert worden [u. a. Veltink et al. 1992, Durfee 1992, Riener et al. 1996].
Aufgrund der unterschiedlichen Stimulationsimpulsform und -ausbreitung muss bei
RPMS aber von einem abweichenden Verhalten des stimulierten Muskels ausgegan-
gen werden, womit das physiologische Kontraktionsverhalten aus Anhang A.1 die
Grundlage für das vorliegende Kapitel darstellt. Hierbei sind insbesondere die Ein-
zelzuckung, der unvollständige Tetanus sowie die Modulation der erzeugten Kraft
über die Aktivitätsrate und die Anzahl der aktiven motorischen Einheiten relevant.

Grundsätzlich gelten bei der hier vorgestellten Modellierung zwei unterschiedliche
Aspekte: Einerseits ist für die Festlegung der Regelungstrategie und einer Regler-
struktur durch Simulationsstudien ein allgemeines nichtlineares Streckenmodell er-
forderlich. Dieses Modell muss das Verhalten der Regelstrecke für ein breites Spek-
trum an Versuchspersonen qualitativ widerspiegeln. Andererseits ist für die Anpas-
sung einer Regelung an das einzelne Individuum eine quantitative Regelstreckenbe-
schreibung für die jeweilige Versuchsperson notwendig. Um beiden Gesichtspunkten
gerecht zu werden, wird im vorliegenden Kapitel durch Mittelung über mehrere
Versuchspersonen ein allgemeines Modell bestimmt. Gleichzeitig wird durch die Be-
trachtung der einzelnen Versuchspersonen das Augenmerk auf die erforderlichen In-
dividualisierungen des Modells gerichtet. Die eigentliche Adaption an die einzelnen
Versuchspersonen wird durch die in den nachfolgenden Kapiteln diskutierte nichtli-
neare Systemidentifikation erreicht [vgl. Angerer, Schröder & Struppler 2004b].

Unter diesen Aspekten wird eine Modellbeschreibung unter isometrischen Bedin-
gungen1 für einen durch Magnetfeldimpulse stimulierten Muskel (m. biceps brachii)
entwickelt. Die Vorgehensweise und die Modellstruktur werden grundsätzlich an die

1keine Längenänderung des untersuchten Muskels
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Untersuchungen bei fES angelehnt [z. B. Abbas & Chizeck 1995]. Entsprechend wird
sowohl das dynamische als auch das statische Verhalten bei verschiedenen Parame-
tern der peripheren Stimulation eingehender untersucht. Das dynamische Verhalten
wird als Aktivierungsdynamik bezeichnet, während der statische Anteil als Rekru-
tierungscharakteristik bzw. Rekrutierung bezeichnet wird. Bei der Analyse dieser
beiden Anteile werden Normierungen eingeführt, um die verschiedenen Versuchsper-
sonen miteinander vergleichen zu können. Anschließend werden die Aktivierung und
die Rekrutierung in ein gemeinsames Modell integriert, wobei der Absolutwert der
Muskelkontraktion durch eine entsprechende Skalierung der Rekrutierungscharak-
teristik berücksichtigt wird. Eine Zusammenfassung der Ergebnisse dieses Kapitels
wird in [Angerer et al. 2006] vorgestellt.

3.1 Aktivierungsdynamik

Aufbauend auf den Studien von Havel [2002], Christova et al. [1999] und Kern [u.p.]
wird die Aktivierungsdynamik des Bizeps bei elektrischer und magnetischer Ein-
zelreizung analysiert. Grundsätzlich kann die Aktivierungsdynamik in die Totzeit
(Latenz ) bis zum Beginn der Muskelkontraktion und den eigentlichen Kontraktions-
verlauf unterteilt werden. Die Datensätze zur Untersuchung dieser beiden Kompo-
nenten werden nach einem gemeinsamen Schema erhoben.

3.1.1 Versuchspersonen und Untersuchungsmethoden

Die Untersuchung zur Analyse des Reizverhaltens bei peripherer Stimulation erfolgt
an acht gesunden Versuchspersonen. Die Anordnung zur Untersuchung des Stimula-
tionsverhaltens ist in Abbildung 3.1 schematisch dargestellt. Die Probanden befinden
sich in einer bequem sitzenden Position, wobei sich die Hand in neutraler Position
(keine Rotation) befindet. Der Unterarm ist zwischen dem Kraftsensor und einer

Stimulationsstrom

Stimulationsspule

Kraftsensor

ca. 100°

Orthese

Unterstützung

90°

Abbildung 3.1: Schematische Anordnung zur Untersuchung der Reizant-
wort des Bizeps unter isometrischen Bedingungen
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Auflage fixiert und über eine Orthese1 mit dem Kraftsensor verbunden. Dadurch
wird eine stabile Kraftübertragung sichergestellt. Der Winkel zwischen Ober- und
Unterarm liegt bei ca. 100◦. Der Kraftsensor wird im rechten Winkel zum Unterarm
fixiert. Entsprechend dieser Versuchsanordnung tritt bei der Stimulation der Unter-
armbeuger keine Bewegung im Ellenbogengelenk auf. Wegen der visko–elastischen
Eigenschaften der Unterarmbeuger (vgl. Anhang A.1) und der endlichen Dehnungs-
steifigkeit der Sehnen, ergibt sich jedoch eine leichte Muskelverkürzung. Da diese
Verkürzung im Vergleich zu einer Bewegung verhältnismäßig gering ist, kann prak-
tisch von isometrischen Bedingungen ausgegangen werden, womit die mechanische
Reizantwort direkt der peripheren Stimulation zugeordnet werden kann.

Die Stimulationsspule (Magnetstimulation) und die Stimulationselektrode (Elektro-
stimulation) werden am Oberarm über dem M. bizeps brachii befestigt. Gemäß die-
ser Anordnung ist davon auszugehen, dass die beiden Bizepsköpfe stimuliert werden,
was sich neben einer Kraftentwicklung in Beugerichtung auch in einer geringen aber
klinisch beobachtbaren Supination2 widerspiegelt. Eine leichte Stimulation des M.
bracialis, der am Unterarm ebenfalls eine Kraft in Beugerichtung hervorruft, kann
zwar nicht ausgeschlossen werden, spielt aufgrund der Lokalisation dieses Muskels
im Vergleich zur Stimulationsposition aber eine untergeordnete Rolle. Aus diesem
Grund wird im Zusammenhang mit der peripheren Stimulation vereinfachend von
einer als Bizeps bezeichneten Flexormuskelgruppe ausgegangen.

Zur Erfassung der Reizantwort wird unter bestmöglicher willkürlicher Entspannung
die mechanische Antwort auf verschiedene periphere Reize als Kraft Fstim in Beuge-
richtung aufgezeichnet. Wegen der Isometrie hängt die gemessene Kraft linear mit
der im Bizeps hervorgerufenen Kraft zusammen. Im Zuge der Datenregistrierung
werden die Messwerte mit einer Abtastzeit von Ts = 0.5 ms zeitdiskretisiert und di-
gitalisiert, womit sich Fstim[k] ergibt. In Tabelle 3.1 sind die eingesetzten Werkzeuge
zur Stimulation, zur Datenerfassung und -auswertung aufgelistet.

Die Elektrostimulation wird mit rechteckigen Stromimpulsen der Dauer 50, 100 und
200 µs durchgeführt. Die Stärke der Stromimpulse wird, beginnend ab der Reiz-
schwelle (es ist gerade eine Antwort sichtbar) bis zum maximal tolerierten Reiz-
strom, der Schmerzgrenze des jeweiligen Probanden, in 5mA–Schritten gesteigert.
Zur besseren Vergleichbarkeit wird eine 10mm Silberchloridelektrode eingesetzt. Die-
se verhältnismäßig kleine Elektrode weist, wie die Magnetstimulation, eine fokussier-
te Stimulationswirkung auf. Die indifferente Elektrode bildet eine Zinnfolie auf der
dorsalen Seite des Oberarms (m. trizeps brachii).

Bei den magnetischen Reizen handelt es sich nach Vachenauer [1998] um monopha-
sische Impulse mit den Anstiegsdauern 45.5, 55.8, 64.4, 78.9, 91.0 und 101.8 µs. Die
Stimulationsintensität wird ab der Reizschwelle in 10%–Schritten (bezogen auf das
Leistungsvermögen des Stimulators von Schmid et al. [1993]) gesteigert. Nachdem
durch die periphere Magnetstimulation praktisch nur dicke markhaltige Nervenfa-
sern erregt werden, wird die Intensität nicht durch ein unangenehmes Schmerzemp-
finden, sondern durch die maximale Intensität des Magnetstimulators begrenzt [z. B.

1Hilfsmittel zur Unterstützung von einzelnen Körperteilen
2Auswärtsdrehung der Hand
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3 Modellierung des Muskelkontraktionsverhaltens bei RPMS

Tabelle 3.1: Komponenten zur Reizauslösung, Datenregistrierung und
Datenauswertung bei der Analyse der Aktivierungsdynamik

Komponente Hersteller Typ Referenz

Magnetstimulator
Lst. f. el. Ma-

schinen u.
Geräte

LEMG
Speisequelle

[Schmid
et al. 1993]

Stimulationsspule Magstim
70mm

Doppelspule
[Magstim 2003]

Elektrostimulator Digitimer Ldt. DS7 [Digitimer 1998]

Kraftsensor Kistler 9301B [Kistler 1996]
Ladungsverstärker Kistler 5011B [Kistler 2004]

ADC
National

Instruments
PCI 6023 E [NI 2004]

Datenaufzeichnung — RTAI–Modul Abschnitt 2.2.2

Datenverarbeitung The MathWorks
Matlab

Release 13

z. B. [Angermann
et al. 2005]

Barker et al. 1987]. Sowohl bei der Magnetstimulation, als auch bei der Elektrostimu-
lation liegt zwischen den Stimulationsreizen jeweils eine Pause von ca. 5 Sekunden,
um eine gegenseitige Beeinflussung der evozierten Muskelzuckungen auszuschließen.

3.1.2 Latenz zwischen peripherem Reiz und Muskelzuckung

Aus den Arbeiten zur fES [z. B. Popovic & Jaukovic 2000] ist eine typische Totzeit Tt

von 20 – 50ms zwischen dem peripheren Reiz und der mechanischen Muskelantwort
bekannt. Zur Modellierung der Aktivierungsdynamik wird daher die Latenz bei un-
terschiedlichen Stimulationsimpulsdauern abhängig von der Stimulationsintensität
sowohl für Elektro- als auch für Magnetstimulation untersucht.

Abbildung 3.2 zeigt eine typische Kraftantwort bei einem deutlich überschwelligen
magnetischen Reiz. Der ungefilterte Verlauf Fstim,raw[k] der Kraftantwort weist auf-
grund einer Einstreuung des Magnetfeldimpulses ein deutliches Artefakt zum Stimu-
lationszeitpunkt auf. Das Maximum dieses Stimulationsartefakts wird zur Bestim-
mung des Stimulationszeitpunktes (t = 0 s) herangezogen. Die Kraftantwort selbst
wird durch Vorwärts- und Rückwärtsanwendung eines gleitenden Mittelwertes über
16 Abtastschritte (entspricht 8ms) phasenfrei geglättet. Die Abtastwerte im Bereich
des Reizartefakts (−0.5 bis 3.5 ms) werden zuvor auf Null gesetzt, um den Einfluss
des Artefakts auf den geglätteten Verlauf zu verringern. Zusammen führt dies auf
den Antwortverlauf Fstim[k], der numerisch nach der Zeit differenziert wird, womit
sich Ḟstim[k] ergibt.
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Abbildung 3.2: Typische isometrische Kraftantwort bei einem magneti-
schen Einzelreiz mit 100% Intensität 45.5 µs Anstiegszeit
Fstim,raw ist die registrierte und Fstim ist die phasenfrei geglät-

tete mechanische Antwort. Ḟstim ist die Differenziation nach

der Zeit.
”
×“ markiert den Stimulationszeitpunkt.

”
∗“ kenn-

zeichnet den Start der Kontraktion (Ḟstim = 0).

Zur Bestimmung des Beginns der Muskelzuckung wird jener Nulldurchgang von
Ḟstim[k] gewählt, der im Anstiegsbereich der Kraftantwort (bis ca. 60ms nach dem
Reiz) zeitlich am weitesten hinter der Stimulation liegt. Für den in Abbildung 3.2
dargestellten Verlauf ergibt dieses Verfahren eine Totzeit von Tt = 1.75 ms.

Untersuchungsergebnisse

Allgemein muss für die beschriebene Latenzbestimmung festgehalten werden, dass
das Verfahren ungenau wird, wenn die Stimulation nahe der Reizschwelle durchge-
führt wird. In diesem Fall kann die zeitliche Änderung der Kraftantwort nicht mehr
sicher vom Messrauschen unterschieden werden. Aus diesem Grund können von den
5092 aufgezeichneten Datensätzen nur 3698 Einzelreizantworten zuverlässig ausge-
wertet werden. Die auswertbaren Reizantworten verteilen sich gemäß Tabelle 3.2 auf
die acht Probanden und die verschiedenen Stimulationsparameter.

In Abbildung 3.3 sind die Ergebnisse der Auswertung über die Scheitelwerte F̂stim der
Muskelzuckung dargestellt. Die einzelnen Messwerte sind auf jenen Zuckungsscheitel-
wert bezogen, der sich bei Magnetstimulation mit maximaler Stimulationsintensität
ergibt und mit F̂stim,max,mag bezeichnet wird. Zur besseren Übersichtlichkeit sind für
die jeweiligen Stimulationsparameter auch die Ausgleichspolynome 3-ter Ordnung
[z. B. Schrüfer 1992] dargestellt.

Gemäß Abbildung 3.3 liegen die Scheitelwerte der Kraftantworten bei Magnetstimu-
lation für alle Probanden höher als bei der vergleichbaren Elektrostimulation. Die
Analyse der einzelnen Probanden zeigt, dass nur eine Versuchsperson bei einer Dau-
er des Elektrostimulationsimpulses von 200 µs ca. 80% des Scheitelwertes gegenüber
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Tabelle 3.2: Anzahl der auswertbaren Datensätze zur Analyse der Latenz
Bei

”
KS“/

”
MR“ können für den 50µs / 55.8µs Impuls keine Reiz-

antworten ausgewertet werden.

Stimulation elektrisch magnetisch
Impuls in µs 50 100 200 45.5 55.8 64.4 78.94 91.0 101.8

Proband Anzahl N der auswertbaren Datensätze

AK 48 50 35 37 45 57 55 57 54
AM 74 75 60 57 65 64 62 62 61
HJ 47 53 43 64 65 56 63 54 57
KS 0 50 48 48 45 50 42 39 49
LP 47 55 52 68 68 65 65 68 66
MP 61 54 48 35 58 57 45 44 47
MR 30 38 30 56 0 47 42 43 33
OM 24 33 34 69 71 64 67 64 59

Ges. 331 408 350 434 417 460 441 431 426
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Abbildung 3.3: Totzeit zwischen dem peripheren Reiz und der mechani-
schen Antwort abhängig vom Zuckungsscheitelwert
Die hellen Punkte sind die einzelnen Totzeiten bei den Stimu-

lationsparametern magnetisch/elektrisch & Impulsbreite. Die

Ausgleichspolynome sind dunkel dargestellt.

der Magnetstimulation erreicht. Im Mittel ergeben sich bei der Elektrostimulation
des Bizeps nur ca. 45% der Antwortstärke gegenüber der Magnetstimulation.

Bei den Totzeiten selbst zeigt sich, dass die Latenz bei Elektrostimulation stark
variiert (14 – 34ms), wobei die Streuung bei größeren Muskelzuckungen abnimmt.
Bei der Magnetstimulation ist die Streuung der einzelnen Messwerte deutlich nied-
riger (0.1 – 6ms) und ändert sich mit zunehmender Kraft nur marginal. Dabei muss
beachtet werden, dass aufgrund der geringen Totzeit bei der Magnetstimulation in
vielen Fällen der Beginn der Kontraktion innerhalb des Stimulationsartefakts (vgl.
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Abb. 3.2) liegt, wodurch das vorgestellte Auswertungsverfahren sehr kleine Totzei-
ten liefert. Reizantworten, bei denen aufgrund des Reizartefakts keine Latenz (0ms)
gemessen werden kann, werden in der beschriebenen Analyse ausgeschlossen, was in
Tabelle 3.2 bereits berücksichtigt ist.

Wie die in Abbildung 3.3 dargestellten Ausgleichspolynome zeigen, hängt die Latenz
praktisch nicht mit dem Scheitelwert der Muskelzuckung zusammen. Aus diesem
Grund werden in Tabelle 3.3 die Latenzen unabhängig vom Scheitelwert zu den
mittleren Totzeiten zusammengefasst.

Tabelle 3.3: Mittlere Totzeit T t bei verschiedenen Impulsparametern

Stimulation elektrisch magnetisch
Impuls in µs 50 100 200 45.5 55.8 64.4 78.94 91.0 101.8

Proband Mittlere Totzeit T t in ms

AK 24.23 24.02 22.32 3.41 2.92 3.07 2.88 2.95 3.04
AM 26.70 23.85 24.05 3.52 3.41 3.61 3.41 3.47 3.71
HJ 23.29 23.78 23.59 3.10 3.33 3.23 3.46 3.50 3.60
KS — 25.20 25.60 3.42 3.20 3.67 3.52 3.63 3.60
LP 24.42 24.86 25.82 3.72 3.62 3.66 3.82 3.82 3.81
MP 21.00 20.83 20.89 3.17 2.71 2.90 3.16 2.52 2.74
MR 26.76 28.24 27.63 3.85 — 3.72 3.84 3.92 3.98
OM 24.97 25.39 26.46 3.53 3.77 3.64 3.83 3.59 3.41

Ges. 24.36 24.30 24.41 3.48 3.32 3.44 3.50 3.44 3.48

Die mittleren Totzeiten bei Elektrostimulation liegen im Bereich um 25ms und
korrespondieren sehr gut mit den aus der Literatur bekannten Werten [Popovic &
Jaukovic 2000, Phillips et al. 1994, Karu 1992]. Die mittleren Totzeiten bei der Ma-
gnetstimulation liegen bei ca. 3.45ms, was mit den Ergebnissen von Schmid et al.
[1993] für eine Magnetstimulation des Nervus ulnaris übereinstimmt. Insgesamt zeigt
sich, dass die Latenz vom Stimulationsreiz bis zum Beginn der Muskelzuckung bei
Magnetstimulation signifikant kleiner als bei einer vergleichbaren Elektrostimula-
tion ist. Es kann jedoch kein signifikanter Zusammenhang zwischen Impulsdauer
und Latenz festgestellt werden. Darüber hinaus zeigt sich, dass die mittleren Tot-
zeiten zwischen den einzelnen Probanden sehr gering variieren, weswegen bei der
Implementierung einer geregelten Bewegungsinduktion der Einfluss der Latenz un-
abhängig von der jeweiligen Versuchsperson berücksichtigt werden kann.

Diskussion der Latenz zwischen peripherem Reiz und Muskelzuckung

Zusammengefasst zeigt die Auswertung der Totzeit zwischen dem peripheren Reiz
und dem Beginn der mechanischen Reizantwort folgende Resultate:

• Die erzielbaren Scheitelwerte der Muskelzuckung sind bei Magnetstimulation
höher als bei der vergleichbaren Elektrostimulation.
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• Die gemessenen Totzeiten sind mit ca. 3.45ms bei der Magnetstimulation um
knapp eine Größenordnung geringer als bei der vergleichbaren Elektrostimula-
tion (ca. 25ms).

• Die Streuung der gemessenen Totzeiten ist bei Magnetstimulation deutlich
geringer als bei Elektrostimulation.

• Die Dauer der Stimulationsimpulse zeigt weder bei Magnet- noch bei Elektro-
stimulation einen Einfluss auf die Latenz.

• Bei Magnetstimulation besteht kein eindeutiger Zusammenhang zwischen der
Latenz und dem Scheitelwert der isometrischen Kontraktion.

• Zwischen den verschiedenen Probanden zeigt sich kein signifikanter Unter-
schied der Totzeiten, weshalb diese bei der Implementierung einer geregelten
Bewegungsinduktion unabhängig von der jeweiligen Versuchsperson berück-
sichtigt werden kann.

Aufgrund der Versuchsanordnung (überschwellige Stimulation über dem Muskel-
bauch des M. bizeps brachii unter isometrischen Bedingungen) können indirekte Wir-
kungen durch Reflexsysteme (z. B. H–Reflex1 oder Ib–Reflex [Schmidt et al. 2000])
auf die Kraftantwort vernachlässigt werden. Für die Muskelerregung durch die Sti-
mulation ist nur die direkte Erregung der α–Motoaxone im Bereich der motorischen
Endaufzweigungen relevant [Lotz et al. 1989].

Die höheren Scheitelwerte der Muskelzuckung bei Magnetstimulation können darauf
zurückgeführt werden, dass die Reizintensität bei der Magnetstimulation nicht durch
ein unangenehmes Schmerzempfinden begrenzt wird. Dies wirkt sich vorteilhaft auf
die Bewegungsinduktion durch die RPMS aus, da bei der Regelung von höheren
tolerierten Stellreserven ausgegangen werden kann.

Zur Bewertung der Latenz müssen die verschiedenen Effekte zwischen der Depola-
risierung der motorischen Endaufzweigungen und dem Beginn der Muskelzuckung
berücksichtigt werden. Zunächst muss das erzeugte Aktionspotenzial vom Ort der
Depolarisation bis zur motorischen Endplatte wandern, wobei die zu überwinden-
de Strecke wenige Zentimeter beträgt und die Nervenleitgeschwindigkeit, für α–
Motoaxone im Bereich von 100 m/s [Schmidt 1999] liegt. An der motorischen End-
platte erfolgt die neuromuskuläre Übertragung des Aktionspotenzials, wofür 0.5ms
[Dudel 1998b, Schmidt 1999] bis 1ms [Schaefer 1940] benötigt werden. Danach brei-
tet sich ein Aktionspotenzial entlang der Muskelfaser mit etwa 6 m/s [Rüdel 1998]
aus und ruft die Muskelkontraktion hervor. Schaefer [1940] gibt zwischen dem Mus-
kelaktionsstrom (tritt nach der neuromuskulären Übertragung auf) und dem Beginn
der Zuckung einer einzelnen Faser des M. sartorius eine Latenz von 1.5ms an. Zu-
sammengenommen ergeben diese Effekte eine Totzeit, die im Bereich der für die
Magnetstimulation gemessenen Latenz liegt.

1Depolarisierung der Ia–Fasern und Aktivierung der motorischen Einheiten über den Reflexbogen
des Muskeldehnungsreflexes; benannt nach Paul Hoffmann.
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Die deutlich größeren Totzeiten bei elektrischer Reizung können nicht ausschließlich
durch diese Effekte erklärt werden, weshalb die unterschiedlichen Ausbreitungsme-
chanismen der beiden Reizarten berücksichtigt werden müssen. Während das ma-
gnetische Feld nur vernachlässigbar vom menschlichen Gewebe beeinflusst wird (vgl.
Abschnitt 1.1), hängt die Ausbreitung des elektrischen Stimulationsreizes stark von
den elektrischen Eigenschaften des menschlichen Gewebes ab. Hierbei spielen insbe-
sondere die resistiven und kapazitiven Eigenschaften der Haut [Schaefer 1940, Dor-
gan & Reilly 1999, vgl. Abschnitt 8.1] eine entscheidende Rolle, wobei diese Eigen-
schaften stark nichtlinear und zeitvariant sind [Dorgan & Reilly 1999]. Damit kann
sowohl die höhere Totzeit bei Elektrostimulation als auch die größere Streuung der
gemessenen Latenzen bei Elektrostimulation erklärt werden.

Zur einfacheren Schreibweise wird im weiteren Verlauf der vorliegenden Arbeit mit
Tt die mittlere Totzeit über alle Probanden gemäß Tabelle 3.3 bezeichnet, wobei für
die Magnetstimulation der Wert Tt = 3.45 ms gilt.

3.1.3 Verlauf der Muskelzuckung bei peripheren Einzelreizen

Neben der Latenz wird zur Modellierung der Kontraktion bei peripherer Stimulation
der zeitliche Verlauf der Muskelzuckung (vgl. Abb. 3.2) eingehender untersucht und
durch eine Referenzfunktion approximiert. In den Arbeiten zur fES (z. B. [Veltink
et al. 1992, Abbas & Chizeck 1995, Riener et al. 1997]) wird in der Regel die Im-
pulsantwort eines linearen zeitinvarianten (LTI) Systems zweiter Ordnung mit zwei
identischen reellen Polstellen bei −1/Ta als Modellfunktion angenommen. Der Vorteil
dieser Funktion liegt darin, dass der Verlauf der Muskelzuckung mit einem einzel-
nen Parameter beschrieben werden kann. Die Übertragungsfunktion lautet entspre-
chend:1

G′
a(s) = K

1

(1 + s Ta)
2 (3.1)

Die Bezeichnung G′
a(s) wird eingeführt, um den Verlauf der Muskelzuckung von der

gesamten Übertragungsfunktion Ga(s) der Aktivierungsdynamik trennen zu können.

Bereits von Havel [2002] wird eine Referenzfunktion mit drei identischen negativ–
reellen Polstellen vorgeschlagen, um die Muskelzuckung bei Magnetstimulation ohne
zusätzliche Parameter besser nachzubilden. Da der Verlauf der Muskelzuckung bei
einem Einzelreiz (vgl. Abb. 3.2) keine oszillierenden Anteile enthält, müssen die Pol-
stellen eines Referenzsystems reell sein. Aus diesen Gründen wird für die nachfolgen-
den Betrachtungen vom allgemeinen Fall einer Referenzfunktion mit n identischen
reellen Polstellen ausgegangen:

G′
a = K

1

(1 + s Ta)
n (3.2)

Da im vorliegenden Abschnitt nur der Verlauf, nicht aber der absolute Scheitel-
wert F̂stim der Muskelzuckung untersucht wird, wird der Verstärkungsfaktor K so

1In vielen Publikationen zur fES wird G′
a(s) = K ω2

a/(ω2

a
+2 ωa s+s2) mit ωa = 1/Ta angegeben.
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bestimmt, dass der Scheitelwert der Impulsantwort bei 1 liegt. Dazu wird die Im-
pulsantwort durch die Transformation von G′

a(s) vom Laplace– in den Zeitbereich
[z. B. R̊ade & Westergren 1997] gebildet:

G′
a •−−◦ K

T n
a (n − 1)!

t(n−1) e−
t/Ta (3.3)

Das Maximum der Impulsantwort liegt bei t = (n−1) Ta, womit K bestimmt werden
kann:

K e−t/Ta

T n
a (n − 1)!

t(n−1)
∣∣∣
t=(n−1) Ta

!
= 1 =⇒ K =

T n
a (n − 1)!

(
(n − 1) Ta

)(n−1)
e−(n−1)

(3.4)

Mit diesem Verstärkungsfaktor kann die allgemeine Referenzfunktion der Ordnung
n durch die inverse Laplace–Transformation (Einsetzen von Gl. (3.4) in Gl. (3.3))
und die Zeitdiskretisierung mit t = k Ts angeschrieben werden:

ya(Ta)[k] =

(
k Ts

)(n−1)
e−

(k Ts)/Ta

(
(n − 1) Ta

)(n−1)
e−(n−1)

(3.5)

Von der normierten Übertragungsfunktion ausgehend, muss die Zeitkonstante Ta

der Aktivierungsdynamik so bestimmt werden, dass der gemessene Verlauf Fstim[k]
durch die Impulsantwort der Modellfunktion möglichst exakt nachgebildet wird. Zur
Bewertung der Approximationsgüte wird über den normierten Verlauf Fstim[k]/bFstim der
Muskelzuckung das dimensionslose Gütefunktional

E(Ta) =

N∑

k=0

(
Fstim[k]

F̂stim

− ya(Ta)[k]

)2

(3.6)

definiert, wobei N hier die Anzahl der zu berücksichtigenden Abtastschritte darstellt.

Die manuelle Inspektion der registrierten Muskelzuckungen zeigt, dass nach der peri-
pher evozierten Muskelkontraktion häufig ein Teil der Kontraktion durch eine stimu-
lationsunabhängige Aktivierung der Unterarmbeuger übernommen wird. Aus diesem
Grund stellt ein Wert von N = 600 (entspricht 300ms bei Ts = 0.5 ms) einen gu-
ten Kompromiss zwischen der Erfassung der induzierten Muskelzuckung und der
Vernachlässigung der Aktivität im Anschluss an die Muskelzuckung dar.

Der registrierte Verlauf Fstim,raw[k] wird durch Vorwärts- und Rückwärtsanwendung
eines gleitenden Mittelwertes über 16 Abtastschritte phasenfrei geglättet und auf sei-
nen Scheitelwert bezogen, was auf Fstim[k]/bFstim führt. Der Beginn der Muskelzuckung
wird von der Latenzbestimmung übernommen und dient als Bezug der Zeitachse.
Im linken Teil von Abbildung 3.4 ist der daraus resultierende Verlauf einer typi-
schen Muskelzuckung bei Magnetstimulation mit maximaler Intensität dargestellt.
Daneben sind in dieser Abbildung die Referenzfunktionen 3-ter Ordnung bei ver-
schiedenen Zeitkonstanten Ta dargestellt. Der rechte Teil Abbildung 3.4 zeigt die
zugehörigen Fehlermaße E.
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Abbildung 3.4: Minimierung des Fehlermaßes durch Adaption der Zeit-
konstante Ta bei einer Referenzfunktion 3-ter Ordnung
links: Verlauf der Muskelzuckung Fstim/bFstim, der Referenzfunk-

tion ya(Ta) bei verschiedenen Ta und der optimalen Referenz-

funktion ya(Ta)|
E(Ta)

!
=min

.

rechts: Abhängigkeit des Gütefunktionals E von Ta. Das Mi-

nimum von 4.09 ergibt sich bei Ta,opt = 34.23ms.

Zur Bestimmung des minimalen Fehlermaßes Emin wird ein rekursives Suchverfahren
implementiert. Dabei wird E(Ta) im Bereich 5 ms ≤ Ta ≤ 175 ms in 10ms–Schritten
(entspricht 18 Werten) berechnet. Im folgenden Rekursionsschritt wird diese Be-
rechnung im Intervall ±10 ms um die Zeitkonstante mit dem geringsten Fehlermaß
erneut durchgeführt, wobei die Schrittweite auf den Bruchteil 10 ms/(18−1) verringert
wird. Die Rekursion wird abgebrochen, wenn die Änderung des Gütefunktionals zwi-
schen zwei Rekursionsschritten kleiner 10−6 ist. Durch die Zuordnung der einzelnen
Fehlermaße zum Parameter Ta ist damit auch der Wert Ta,opt beim kleinsten Feh-
lermaß Emin bestimmt. Für die in Abbildung 3.4 dargestellte Muskelzuckung ergibt
dieses Verfahren eine Zeitkonstante von Ta,opt = 34.32 ms bei einem Fehlermaß von
Emin = 4.09, wobei in Abbildung 3.4 die verschiedenen Referenzverläufe der rekursi-
ven Suche dünn dargestellt sind. Das Ergebnis der Optimierung ist als dicker Verlauf
abgebildet.

Untersuchungsergebnisse

Das vorgestellte rekursive Suchverfahren wird an insgesamt 3143 auswertbaren Reiz-
antworten (i. e. überschwellige Reizung und keine sichtbare willkürliche Kontraktion)
für die Referenzfunktionen 2-ter, 3-ter und 4-ter Ordnung angewendet. Die einzel-
nen Muskelzuckungen verteilen sich gemäß Tabelle 3.4 auf acht Probanden und die
verschiedenen Stimulationskonfigurationen.

Abbildung 3.5 zeigt die ermittelten minimalen Fehlermaße Emin für eine Referenz-
funktion 2-ter Ordnung abhängig vom Scheitelwert der Muskelzuckung. Als Bezugs-
wert zur Normierung der Messwerte wird der maximale Scheitelwert F̂stim,max ab-
hängig vom Probanden und der Stimulationskonfiguration (magnetisch/elektrisch &
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Tabelle 3.4: Anzahl der auswertbaren Datensätze zur Analyse der Impuls-
antwort bei den verschiedenen Stimulationsparametern
Bei

”
KS“/

”
MR“ können für den 50µs / 55.8µs Impuls keine Reiz-

antworten ausgewertet werden.

Stimulation elektrisch magnetisch
Impuls in µs 50 100 200 45.5 55.8 64.4 78.9 91.0 101.8

Proband Anzahl N der auswertbaren Datensätze

AK 33 37 32 28 43 53 56 58 54
AM 64 68 45 56 56 57 64 58 56
HJ 15 18 17 44 54 48 63 50 54
KS — 32 32 43 40 38 34 29 45
LP 41 45 47 65 63 67 65 69 66
MP 23 30 16 25 57 41 31 40 40
MR 23 40 32 54 — 35 24 49 43
OM 18 23 17 69 66 62 60 63 60

Ges. 217 293 238 384 379 401 397 416 418
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Abbildung 3.5: Minimale Fehlermaße bei einer Referenzfunktion 2-ter
Ordnung abhängig vom Scheitelwert der Muskelzuckung
Die hellen Punkte sind die minimalen Fehlermaße Emin bei

den Stimulationsparametern magnetisch/elektrisch & Impuls-

dauer. Die Ausgleichspolynome sind dunkel dargestellt.

Impulsdauer in µs) gewählt. Wie aus den dunkel dargestellten Ausgleichspolynomen
3-ter Ordnung ersichtlich ist, zeigt sich für die Magnetstimulation abhängig von der
Dauer des Stimulationsimpulses kein Unterschied in der Approximationsgüte. Dies
gilt auch für die Referenzfunktion 3-ter bzw. 4-ter Ordnung, was hier nicht gesondert
abgebildet ist.

Da die Dauer des Stimulationsimpulses keinen signifikanten Einfluss auf die Ap-
proximationsgüte aufweist, werden die minimalen Fehlermaße für die verschiedenen
Impulsdauern zusammengefasst und in Abbildung 3.6 abhängig von der Ordnung der

– 56 –



3.1 Aktivierungsdynamik

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
0

10

20

30

40

50

60

70

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
0

10

20

30

40

50

60

70

PSfrag replacements

MagnetstimulationElektrostimulation

normierter Scheitelwert bFstim/bFstim,max normierter Scheitelwert bFstim/bFstim,max

M
in

im
al

es
F
eh

le
rm

aß
E

m
in

M
in

im
al

es
F
eh

le
rm

aß
E

m
in

2-ter Ordnung 2-ter Ordnung

3-ter Ordnung 3-ter Ordnung

4-ter Ordnung 4-ter Ordnung

Abbildung 3.6: Minimales Fehlermaß Emin abhängig vom normierten
Scheitelwert der Muskelzuckung bei Elektro- und Ma-
gnetstimulation
Die hellen Punkte sind die Fehlermaße Emin für die versch.

Ordnungen der Referenzfunktionen. Die Ausgleichspolynome

3-ter Ordnung sind dunkel dargestellt.

Referenzfunktion dargestellt. Gemäß dieser Abbildung kann der Verlauf der Muskel-
zuckung bei Magnetstimulation grundsätzlich besser durch eine Modellfunktion mit
identischen reellen Polstellen nachgebildet werden als bei Elektrostimulation. Bei
beiden Stimulationsarten kann die Muskelzuckung mit einer Referenzfunktion 3-ter
Ordnung deutlich besser (ca. Faktor 4) approximiert werden als mit der üblichen
Modellfunktion 2-ter Ordnung. Bei Elektrostimulation zeigt sich für große Muskel-
zuckungen eine weitere Verbesserung der Approximationsgüte mit einer Referenz-
funktion 4-ter Ordnung. Bei Magnetstimulation ergibt sich für eine Referenzfunktion
4-ter Ordnung eine tendenziell geringere Approximationsgüte, weshalb zur Beschrei-
bung des Verlaufs der Muskelzuckung bei peripherer Magnetstimulation ein LTI–
System mit drei identischen reellen Polstellen angenommen wird [vgl. Havel 2002].
Dieses Modell wird im Folgenden auch für die Elektrostimulation angenommen, um
die Ergebnisse direkt vergleichen zu können.

Durch Einsetzen von Gleichung (3.4) in Gleichung (3.2) bei n = 3 kann, zusammen
mit der Latenz bis zum Beginn der Muskelzuckung, die normierte Übertragungs-
funktion

Ga(s) = G′
a(s) e−sTt =

Ta,opt

2 e−2

1

(1 + s Ta,opt)
3 e−s Tt (3.7)

der Aktivierungsdynamik bei peripherer Magnetstimulation festgehalten werden.
Diese Übertragungsfunktion muss immer dann mit einem Dirak–Impuls (Impuls-
antwort) angeregt werden, wenn der Stimulationsimpuls an der Peripherie der Ver-
suchsperson appliziert wird. Eventuelle Verzögerungen aufgrund der Stimulations–
Hardware sind hier nicht enthalten und müssen gegebenenfalls gesondert berück-
sichtigt werden.

Die mittleren Zeitkonstanten T a,opt der Referenzfunktion 3-ter Ordnung sind in Ta-
belle 3.5 für die verschiedenen Stimulationsparameter zusammengefasst. Wie aus
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Tabelle 3.5: Mittelwert der Zeitkonstante der Aktivierungsdynamik bei
verschiedenen Stimulationsparametern

Stim. elektrisch magnetisch
Imp. in µs 50 100 200 45.5 55.8 64.4 78.9 91.0 101.8

Proband Mittlere Zeitkonstante T a,opt in ms

AK 32.87 35.44 35.68 37.82 38.33 38.52 38.93 39.02 38.22
AM 34.40 32.17 33.20 37.72 38.44 39.00 37.94 37.52 37.11
HJ 22.58 24.76 26.63 26.71 28.26 29.50 29.03 28.74 28.57
KS — 44.71 48.36 47.47 51.03 52.08 52.88 51.72 51.89
LP 40.88 39.87 41.43 41.88 42.13 41.84 42.09 41.72 41.61
MP 38.79 38.85 37.11 40.35 41.84 39.77 40.42 40.35 39.15
MR 36.35 40.64 41.12 38.09 — 38.31 38.58 37.49 36.47
OM 34.74 33.83 31.90 35.22 35.08 33.98 33.55 34.08 34.00

Ges. 35.27 36.65 37.96 38.04 38.84 38.76 38.19 38.11 38.14

dieser Tabelle hervorgeht, weichen die mittleren Zeitkonstanten der einzelnen Pro-
banden merklich voneinander ab und liegen für die Magnetstimulation in einem
Bereich zwischen 26 und 53ms. Daher muss der Einfluss des Verlaufs der Muskelzu-
ckung bei der Implementierung einer Regelung mittels einer geeigneten Systemiden-
tifikation (vgl. Kap. 4, 5 und 7) an die jeweilige Versuchsperson angepasst werden.

Unabhängig vom Verlauf der Muskelzuckung zeigt sich, dass der maximal erreichba-
re Scheitelwert der Muskelzuckung mit der Stimulationsimpulsdauer zunimmt. Bei
45.5 µs Anstiegszeit sinkt der Scheitelwert der Muskelzuckung auf ca. 80% gegen-
über dem Scheitelwert bei 101.8 µs. Damit kann die Impulsdauer theoretisch zur
Modulation der erzeugten Kraft genutzt werden. Bei der Magnetstimulation muss
jedoch beachtet werden, dass die Änderung der Anstiegszeit des Stimulationsimpul-
ses bei einer gegebenen Stimulationsspuleninduktivität mit einem zeitaufwändigen
Umbau des Stimulators verbunden ist [Schmid 1992, vgl. Abschnitt 1.1] und somit
nicht zur Modulation der erzeugten Kraft genutzt werden kann. Darüber hinaus
führt eine höhere Impulsdauer auch zu einer stärkeren Spulenerwärmung, da mit
der Impulsdauer die Verluste in der Spule ansteigen. Aus diesem Grund wird von
Vachenauer [1998] [siehe auch Weyh et al. 1996, Weyh & Vachenauer 1999] der beste
Kompromiss aus Spulenerwärmung und Muskelkontraktion ermittelt, wobei mit ei-
ner Impulsdauer von 45.5 µs die besten Ergebnisse erzielt werden konnten. Im Sinne
einer geregelten Bewegungsinduktion wird damit die erreichbare Betriebsdauer bei
ausreichender Stellreserve maximiert. Aus diesem Grund wird im weiteren Verlauf
der vorliegenden Arbeit nur der Magnetfeldimpuls mit 45.5 µs Anstiegsdauer berück-
sichtigt. Auf die bisherigen Ergebnisse der Modellierung hat dies keinen Einfluss, da
die Untersuchungen der Latenz und des Verlaufs der Muskelzuckung für eine ge-
regelte Bewegungsinduktion keine relevante Wirkung der Stimulationsimpulsdauer
ergeben haben.
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Untersuchungsergebnisse bei 20 Probanden

Wegen der Streuung der Daten werden weitere 12 Probanden in die Versuchsreihe
aufgenommen. Da sich die Analyse der Approximationsgüte unter Berücksichtigung
aller 20 Versuchspersonen gegenüber den bisher beschriebenen Ergebnissen nicht
grundlegend verändert, kann weiterhin ein Referenzmodell mit drei identischen re-
ellen Polstellen zur Beschreibung des Muskelzuckungsverlaufs angenommen werden.
Die optimalen Zeitkonstanten Ta,opt aller 20 Probanden sind in Abbildung 3.7 zu-
sammen mit den Ausgleichpolynomen 3-ter Ordnung dargestellt.

Zur weiteren Analyse werden die Korrelationskoeffizienten r zwischen der Zeitkon-
stante Ta,opt und dem Scheitelwert F̂stim der Muskelzuckung ausgewertet. Mit den
Mittelwerten

T a,opt =
1

N

N∑

i=1

Ta,opt,i und F̂ stim =
1

N

N∑

i=1

F̂stim,i (3.8)

ergeben sich die Korrelationskoeffizienten [z. B. Schrüfer 1992]:

r =

∑N
i=1

(
Ta,opt,i − T a,opt

) (
F̂stim,i − F̂ stim

)
(∑N

i=1

(
Ta,opt,i − T a,opt

)2 ∑N
i=1

(
F̂stim,i − F̂ stim

)2)1/2
(3.9)

In Tabelle 3.6 werden die Korrelationskoeffizienten zusammen mit der jeweiligen
Anzahl N an auswertbaren Datensätzen angegeben. In Übereinstimmung mit den
Ausgleichspolynomen aus Abbildung 3.7 zeigen die Korrelationskoeffizienten über
alle 20 Probanden weder bei Elektro- noch bei Magnetstimulation eine Abhängigkeit
der Zeitkonstante Ta,opt vom Scheitelwert der Muskelzuckung.
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Abbildung 3.7: Zeitkonstante der Aktivierungsdynamik abhängig vom
normierten Zuckungsscheitelwert (20 Probanden)
Die hellen Punkte sind die Zeitkonstanten Ta,opt bei den Sti-

mulationsparametern magnetisch/elektrisch & Impulsdauer.

Die Ausgleichspolynome sind dunkel dargestellt.
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Tabelle 3.6: Anzahl der auswertbaren Datensätze und Korrelationskoeffi-
zienten der Zeitkonstante Ta,opt mit dem Kraftscheitelwert
Bei

”
KS“ können für den 50µs Impuls keine Reizantworten aus-

gewertet werden.

Stimulation elektrisch magnetisch
Impuls in µs 50 100 200 45.5

Proband
Anzahl N der Datensätze /

Korrelationskoeffizient −1 ≤ r ≤ 1

AK 33 / 0.15 37 / 0.90 32 / 0.82 28 / 0.77

AM 64 / -0.78 68 / -0.56 45 / 0.50 56 / 0.06

CP 31 / 0.10 43 / 0.77 35 / 0.84 51 / 0.75

EG 40 / -0.59 47 / -0.37 30 / 0.84 50 / 0.24

FC 37 / -0.48 49 / 0.28 47 / 0.55 56 / -0.01

HG 39 / 0.61 47 / 0.80 36 / 0.78 49 / 0.93

HJ 15 / -0.58 18 / 0.48 17 / 0.69 44 / -0.90

HP 35 / 0.51 37 / 0.76 43 / 0.67 54 / 0.75

HS 15 / 0.09 11 / -0.56 16 / 0.09 30 / -0.21

KP 31 / -0.38 32 / -0.18 30 / -0.50 52 / 0.73

KS 0 / — 32 / 0.56 32 / 0.92 43 / 0.34

LA 41 / 0.00 46 / 0.26 39 / 0.85 49 / 0.83

LP 41 / -0.17 45 / 0.07 47 / -0.44 65 / -0.57

MP 23 / -0.11 30 / -0.32 16 / 0.13 25 / -0.48

MR 23 / 0.65 40 / 0.87 32 / 0.88 54 / -0.61

OM 18 / -0.38 23 / 0.28 17 / -0.16 69 / 0.04

PF 33 / -0.24 46 / 0.66 41 / 0.63 50 / 0.59

RC 14 / -0.60 19 / 0.56 18 / -0.12 38 / 0.59

SA 34 / 0.27 47 / 0.90 45 / 0.87 48 / 0.16

WT 24 / -0.71 35 / -0.66 28 / -0.58 48 / 0.62

Ges. 591 / -0.02 752 / 0.21 646 / 0.22 959 / 0.06

Bei der Betrachtung der einzelnen Versuchspersonen zeigen sich hingegen bei beiden
Stimulationsarten deutliche Zusammenhänge (bis |r| ≤ 0.93) zwischen der Zeit-
konstante und dem Scheitelwert. Für die Systemidentifikation in Kapitel 4 bedeutet
dies, dass es mit dem zu entwerfenden Identifikationsverfahren grundsätzlich möglich
sein muss, Aktivierungsdynamiken nachzubilden, die vom Scheitelwert der Muskel-
zuckung abhängen und damit nichtlinear sind.

Die Zusammenfassung der einzelnen Zeitkonstanten zu Mittelwerten T a,opt und den
zugehörigen Standardabweichungen [z. B. Schrüfer 1992]

sTa,opt =

(
1

N − 1

N∑

i=1

(
Ta,opt,i − T a,opt

)2
)1/2

(3.10)

ist in Tabelle 3.7 enthalten. Werden die Ergebnisse bei Magnetstimulation für die
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Tabelle 3.7: Mittelwert T a,opt und Standardabweichung sTa,opt der Zeit-
konstante der Aktivierungsdynamik
Bei

”
KS“ können für den 50µs Impuls keine Reizantworten aus-

gewertet werden.

Stim. elektrisch magnetisch
Imp. in µs 50 100 200 45.5

Proband Zeitkonstante T a,opt ± Standardabweichung sTa,opt in ms

AK 32.87 ± 1.04 35.44 ± 3.07 35.68 ± 2.70 37.82 ± 1.86

AM 34.40 ± 1.98 32.17 ± 1.26 33.20 ± 2.31 37.72 ± 1.14

CP 49.82 ± 3.32 53.22 ± 4.96 54.70 ± 4.17 49.81 ± 3.98

EG 33.82 ± 1.79 31.80 ± 2.25 34.91 ± 5.37 35.41 ± 1.19

FC 33.64 ± 1.88 32.84 ± 1.43 34.01 ± 2.33 35.14 ± 1.64

HG 35.65 ± 2.21 37.04 ± 4.19 36.25 ± 4.57 37.78 ± 3.63

HJ 22.58 ± 2.69 24.76 ± 2.76 26.63 ± 2.88 26.71 ± 1.25

HP 29.00 ± 2.52 29.54 ± 3.03 30.96 ± 2.26 29.95 ± 2.22

HS 35.67 ± 3.85 33.75 ± 2.94 31.41 ± 4.23 44.37 ± 1.74

KP 37.44 ± 2.23 36.13 ± 2.46 36.11 ± 2.79 43.15 ± 2.83

KS — 44.71 ± 2.17 48.36 ± 5.46 47.47 ± 2.58

LA 30.28 ± 1.43 31.48 ± 3.08 30.96 ± 3.08 34.15 ± 3.07

LP 40.88 ± 3.10 39.87 ± 1.55 41.43 ± 3.56 41.88 ± 1.67

MP 38.79 ± 2.29 38.85 ± 1.18 37.11 ± 0.99 40.35 ± 1.36

MR 36.35 ± 2.77 40.64 ± 5.21 41.12 ± 5.88 38.09 ± 2.67

OM 34.74 ± 2.09 33.83 ± 2.52 31.90 ± 3.07 35.22 ± 2.12

PF 33.35 ± 1.44 34.19 ± 1.54 34.93 ± 2.73 36.04 ± 2.13

RC 38.43 ± 1.72 38.11 ± 1.82 40.09 ± 1.59 37.53 ± 2.71

SA 36.31 ± 1.56 36.47 ± 2.91 37.10 ± 2.83 44.18 ± 2.02

WT 38.08 ± 2.49 36.00 ± 2.58 36.18 ± 3.14 39.83 ± 2.49

Ges. 35.41 ± 5.35 36.18 ± 6.37 36.94 ± 7.02 38.44 ± 5.88

einzelnen Probanden getrennt betrachtet, zeigt sich, dass die Zeitkonstante Ta,opt

der Aktivierungsdynamik im Bereich zwischen 26 und 48ms liegt. Die Standardab-
weichungen sind für die einzelnen Probanden signifikant kleiner (Faktor 2 – 6) als
die Gesamtstandardabweichungen über alle Versuchspersonen. Aus diesen Zusam-
menhängen kann abgeleitet werden, dass das Kontraktionsverhalten für eine ein-
zelne Versuchsperson sehr gut durch die vorgestellte Referenzfunktion nachgebildet
werden kann, wobei die mittlere Zeitkonstante T a,opt = 38.44 ms über alle 20 Pro-
banden eine sehr gute Näherung für ein qualitatives Modell der Muskelzuckung bei
Magnetstimulation darstellt. Andererseits zeigt sich, dass aber der Parameter Ta,opt

der Referenzfunktion zwischen den einzelnen Probanden stark variiert. Aus diesem
Grund muss der zeitliche Verlauf der Muskelkontraktion bei einer Systemidentifika-
tion berücksichtigt werden.

Aus Tabelle 3.7 bzw. Abbildung 3.7 ist ersichtlich, dass bei der Elektrostimulation
eine geringfügig kleinere Zeitkonstante und damit eine kürzere Muskelzuckung auf-
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tritt. Dies gilt insbesondere bei 50 µs Impulsdauer. Zur weiter Analyse dieser Unter-
schiede werden für jeden Probanden die ermittelten Zeitkonstanten abhängig vom
Scheitelwert der Muskelzuckung sowohl für Elektro- (Ta,el) als auch für Magnetstimu-
lation (Ta,mag) abschnittsweise zusammengefasst (Klassifizierung). In Abbildung 3.8
sind die Differenzen dieser Werte für den 50 µs Stromimpuls und den 45.5 µs Ma-
gnetfeldreiz dargestellt,1 wobei die Mittelwerte der Differenzen positiv sind.

Um die statistische Signifikanz der Daten zu bewerten, wird ein zweiseitiger t–Test
für gepaarte Messwerte durchgeführt [z. B. Hilgers et al. 2003]. Dabei wird ange-
nommen, dass die Zeitkonstanten bei Elektro- und Magnetstimulation nicht vonein-
ander abweichen (Nullhypothese). Das Signifikanzniveau p gibt an, inwieweit diese
Annahme zutrifft, womit ein signifikanter Unterschied durch einen sehr kleinen p–
Wert gekennzeichnet ist. Üblicherweise wird für p ≤ 0.01 von einem signifikaten
Unterschied zwischen den untersuchten Werten ausgegangen.

Wie die Ergebnisse des t–Tests in Abbildung 3.8 zeigen, sind die Zeitkonstanten
für große Muskelzuckungen (≥ 0.6 F̂stim,max) bei einem Signifikanzniveau p ≤ 0.001
unterschiedlich. Damit ist die Zeitkonstante zur Nachbildung der Muskelzuckung
bei Magnetstimulation größer als bei der vergleichbaren Elektrostimulation Für die
längeren Elektrostimulationsimpulse (100 und 200 µs) ist dieses Ergebnis aus den
Mittelwerten ebenfalls ersichtlich, aber nicht signifikant nachweisbar.

Zusammenfassend kann aus diesen Ergebnissen abgeleitet werden, dass der abklin-
gende Teil der Muskelzuckung bei der Magnetstimulation flacher als bei der ver-
gleichbaren Elektrostimulation verläuft. Damit dauert die Muskelzuckung bei Ma-
gnetstimulation insgesamt etwas länger als bei der Elektrostimulation.
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Abbildung 3.8: Differenz der Zeitkonstanten Ta bei Elektro- (50 µs–
Impuls) und Magnetstimulation (45.5 µs–Impuls)
Die abschnittsweise gemittelten Differenzen Ta,mag − Ta,el für

die einzelnen Probanden sind hell dargestellt. Die Mittelwer-

te T a,mag − T a,el sind dunkel dargestellt. Signifikante Unter-

schiede (p ≤ 0.005) sind mit
”
?“ gekennzeichnet.

1Für den Bereich 0 ≤ bFstim/bFstim,max ≤ 0.2 sind nur von vier Probanden Datensätze vorhanden,
weswegen diese Werte nicht angegeben werden.
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Diskussion der Modellierung des Muskelzuckungsverlaufs bei peripheren
Einzelreizen

Zusammengefasst zeigt die Auswertung des Verlaufs der Muskelzuckung unter den
beschriebenen Versuchsbedingungen die folgenden Resultate:

• Zur Modellierung des Verlaufs der Muskelzuckung mit einem einzelnen Para-
meter ist bei Magnetstimulation ein LTI–System mit drei identischen negativ–
reellen Polstellen am besten geeignet.

• Weder die Dauer des Stimulationsimpulses noch der Scheitelwert der Muskelzu-
ckung ergeben einen signifikanten Einfluss auf den Verlauf der Muskelzuckung.

• Für die einzelnen Probanden weist die Zeitkonstante zur Beschreibung der
Muskelzuckung bei Magnetstimulation eine geringere Streuung auf als bei
Elektrostimulation.

• Die Zeitkonstanten zur Beschreibung der Muskelzuckungen verteilen sich ins-
gesamt auf einen relativ weiten Bereich von 26 bis 48ms.

• Der Verlauf der Muskelzuckung bei peripherer Magnetstimulation kann qua-
litativ mit einer Zeitkonstante von 38.44ms (bei einem LTI–System mit drei
identischen reellen Polstellen) sehr gut beschrieben werden.

• Bei der Magnetstimulation zeigt sich ein signifikant flacheres (langsameres)
Abklingen der Muskelzuckung als bei Elektrostimulation.

Bei der Interpretation dieser Ergebnisse ist, wie bei der Diskussion der Latenz, nur
die direkte Aktivierung der motorischen Endaufzweigungen relevant, während eine
indirekte Aktivierung (H–Reflex) vernachlässigt werden kann. Zudem muss beachtet
werden, dass ein einzelnes Aktionspotenzial einer Nervenfaser einen binären Charak-
ter aufweist und nicht von der Art seiner Auslösung abhängt. Entsprechend ist auch
der Verlauf der Muskelzuckung einer einzelnen motorischen Einheit nicht von der
Art der Auslösung des Aktionspotenzials abhängig. Bei der peripheren Stimulation
wird aber nicht eine einzelne, sondern eine Vielzahl motorischer Einheiten aktiviert.
Dadurch hat sowohl der Zeitpunkt als auch der Ort der eigentlichen Depolarisation
einen Einfluss auf den zeitlichen Zuckungsverlauf.

Neben diesen grundlegenden Zusammenhängen müssen auch an dieser Stelle die un-
terschiedlichen Ausbreitungsmechanismen von Elektro- und Magnetstimulation be-
rücksichtigt werden. Nachdem der Magnetfeldimpuls durch das menschliche Gewebe
praktisch nicht beeinflusst wird, kann davon ausgegangen werden, dass bei der Ma-
gnetstimulation die Aktivierung der beteiligten motorischen Einheiten synchron er-
folgt. Bei der Elektrostimulation muss hingegen angenommen werden, dass die ei-
gentliche Depolarisation sowohl räumlich als auch zeitlich verschliffen wird, was an
der Abhängigkeit der Stimulationsimpulsausbreitung von den nichtlinearen und zeit-
varianten elektrischen Gewebseigenschaften liegt [Dorgan & Reilly 1999]. Dadurch
erklärt sich die größere Streuung der Zeitkonstanten zur Beschreibung des Muskel-
zuckungsverlaufs bei Elektrostimulation.
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Grundsätzlich führen diese Zusammenhänge bei Elektrostimulation zu einer größe-
ren Modellzeitkonstante. Die statistische Analyse der Zeitkonstanten bei Magnet-
und bei Elektrostmulation zeigt aber, dass die Zeitkonstante bei Elektrostimulation
signifikant kleiner ist als bei Magnetstimulation. Aus diesem Grund muss die Zeit-
konstante zur Beschreibung der Muskelzuckung von weiteren Faktoren abhängen,
wobei in diesem Zusammenhang den Eigenschaften der verschiedenen Muskelfaser-
typen (vgl. Anhang A.1.4) eine entscheidende Rolle zukommt.

Wie Burke [1999] beschreibt, spiegeln sich die verschiedenen Muskelfasertypen auch
in verschieden Typen motorischer Einheiten wider, wobei die Übergänge zwischen
den unterschiedlichen Typen fließend sind. Dennoch wird von Burke bei menschli-
chen Skelettmuskeln die Unterscheidung zwischen langsamen (S–Typ), schnellen er-
müdenden (FF–Typ) und schnellen wenig ermüdenden (FR–Typ) motorischen Ein-
heiten propagiert. Aus physiologischer Sicht liegt die Funktion der S–Einheiten in
der tonischen Grundaktivität (Halteaktivität), weswegen die Vorderhornzellen die-
ser Einheiten (premotoneurale Ansteuerung) eine niedrigere Erregungsschwelle als
die Vorderhornzellen der FF– und FR–Einheiten aufweisen. Aus Sicht der periphe-
ren Stimulation ist aber nicht die Erregungschwelle der Vorderhornzelle, sondern die
Erregungschwelle der peripheren Nervenfasern entscheidend. Diese Schwelle ist bei
den S–Einheiten höher, da die zugehörigen Nervenfasern kleinere Durchmesser als
die Fasern der FF– und FR–Einheiten aufweisen.

Da die Ausbreitung des Reizstroms bei Elektrostimulation stark von den elektri-
schen Gewebeeigenschaften abhängt [Dorgan & Reilly 1999], kann davon ausgegan-
gen werden, dass bei den tiefergelegenen Nervenfasern eher die niederschwelligen
Fasern der FF– und FR–Einheiten depolarisiert werden als die höherschwelligen Fa-
sern der S–Einheiten. Nachdem die Ausbreitung des magnetischen Stimulationsfeldes
nicht vom menschlichen Gewebe beeinflusst wird, wird auch die Erregungsschwelle
der S–Einheiten lokal leichter überschritten, was insgesamt dazu führt, dass bei der
RPMS die verschiedenen Muskelfasertypen gemäß ihrer Repräsentation im stimulier-
ten Muskel erfasst werden [Struppler et al. 1996]. Umgekehrt bedeutet das, dass bei
der Magnetstimulation mehr S–Einheiten aktiviert werden als bei der Elektrostimu-
lation, womit der insgesamt länger andauerende Zuckungsverlauf bei Magnetstimu-
lation erklärt werden kann.

Die Abweichungen zwischen den einzelnen Probanden sind durch die unterschiedlich
ausgeprägte Muskulatur zu erklären. Sowohl die Muskelmasse als auch das Muskel-
faserspektrum der Unterarmbeuger kann intrapersonell stark variieren und hängt
von einer Vielzahl äußerer Faktoren ab. Zudem muss bei Patienten mit einer zentra-
len spastischen Parese von einer Veränderung der Muskeleigenschaften ausgegangen
werden [Lieber et al. 2004]. Aus diesen Gründen muss bei der Systemidentifikation
für die Umsetzung einer geregelten Bewegungsinduktion die individuelle Ausprägung
des Verlaufs der Muskelzuckung berücksichtigt werden.

Zur Veranschaulichung der Ergebnisse sind in Abbildung 3.9 alle ausgewerteten
Muskelzuckungen bei magnetischen Einzelreizen und einer Impulsanstiegszeit von
45.5 µs zusammen mit den Impulsantworten aus Gleichung (3.5) (bei n = 3) mit
Ta = 38.44 ms, Ta = 26 ms und Ta = 48 ms dargestellt. Wie aus der Abbildung zu
erkennen ist, wird das Spektrum der Muskelzuckungen bei 20 Probanden durch die
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Abbildung 3.9: Muskelzuckungen bei magnetischen Einzelreizen
Die normierten Muskelzuckungen aller 20 Probanden sind hell

dargestellt. Die Referenzfunktionen aus Gleichung (3.5) bei

verschiedenen Zeitkonstanten sowie der Mittelwert aus den

Einzelzuckungen sind dunkel dargestellt.

ermittelten Parameter sehr gut beschrieben. Zur übersichtlicheren Schreibweise wird
im weiteren Verlauf der vorliegenden Arbeit mit Ta die mittlere Zeitkonstante über
alle Probanden gemäß Tabelle 3.7 bezeichnet, wobei für die Magnetstimulation der
Wert Ta = 38.44 ms bei einer Übertragungsfunktion nach Gleichung (3.7) gilt.

3.1.4 Aktivierungsdynamik bei peripherer Reizfolge

Bei der bisherigen Analyse der Muskelkontraktion wurden ausschließlich periphere
Einzelreize betrachtet. Daher wird im folgenden Abschnitt untersucht, inwieweit
diese Ergebnisse geeignet sind, um die Muskelkontraktion bei einer repetitiven Sti-
mulation nachzubilden. Wie in Anhang A.1 beschrieben, überlagern sich die ein-
zelnen Muskelzuckungen je nach Aktivierungsrate zu einem unvollständigen bzw.
vollständigen Tetanus, was in der einschlägigen Literatur [z. B. Parmiggiani &
Stein 1981, Riener 1997] als zeitliche Summation bezeichnet wird.

Bei repetitiver Stimulation erfolgt die zeitliche Summation mit der Repetierrate frep.
Bei einer digitalen Implementierung der Stimulationsauslösung und der Datenerfas-
sung ist die Repetierrate nicht frei wählbar, sondern wie die Abtastfrequenz ein
ganzzahliger Bruchteil der Wiederholrate des Echtzeitprozesses. In der Regel kann
davon ausgegangen werden, dass die Abtastfrequenz der Prozesswiederholrate ent-
spricht, wodurch sich für die Repetierrate folgende Beziehung ergibt:

frep =
fs

n
=

1

n Ts
mit n = [1, 2, 3 . . . ] (3.11)

Aus diesem Grund wird zur Beschreibung der Repetierrate die Anzahl der Abtast-
schritte zwischen zwei Stimuli herangezogen. Diese wird als krep bezeichnet, wobei

krep =
1

Ts frep
=

fs

frep
(3.12)
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gilt, was nach Gleichung (3.11) zu einem ganzzahligen Wert führt.

Ausgehend von der Referenzfunktion bei Einzelreizung (Gl. (3.5)) kann die zeitliche
Summation angeschrieben werden:

ya,rep[k] =

∞∑

i=0

ya[k − i krep] mit ya[k] =





0 für k < 0(
k Ts

)2
e−

(k Ts)/Ta

4 T 2
a e−2 für k ≥ 0

(3.13)

Zur Veranschaulichung ist das Prinzip der zeitlichen Summation bei den Repetier-
raten 10 und 20Hz in Abbildung 3.10 dargestellt, wobei die Totzeit Tt hier nicht
berücksichtigt ist. Wie diese Abbildung zeigt, enthält die Überlagerung der Einzel-
zuckungen einen konstanten und einen periodischen Anteil. Der Gleichanteil ŷa,rep

hängt von der Repetierrate ab und kann über Gleichung (3.13) bestimmt werden.
Dazu wird im eingeschwungenen Zustand der Mittelwert von ya,rep[k] über eine Pe-
riode der Überlagerung berechnet. Aus der Analyse des Muskelzuckungsverlaufs bei
Einzelreizen ergibt sich, dass die Muskelzuckung aufgrund eines einzelnen Impulses
nach einer Sekunde (k = 1 s/Ts = fs/1 Hz Abtastschritte) sicher abgeklungen ist. Damit
ist auch der transiente Anteil der Überlagerung sicher abgeklungen (vgl. Abb. 3.10).
Aus diesen Überlegungen kann für den Gleichanteil unter Berücksichtigung der Ab-
tastfrequenz fs folgender Ausdruck abgeleitet werden:

ŷa,rep =
1

krep

krep−1∑

k=0

∞∑

i=0

ya[k − i krep + fs/1 Hz] (3.14)

Zur Auswertung dieses Ausdrucks muss noch die obere Grenze der inneren Summe
festgelegt werden. Da ya[k]|k<0 = 0 gilt (vgl. Gl. (3.13)), liefert ya[k − i krep + fs/1 Hz]
keinen zusätzlichen Beitrag zu ŷa,rep wenn k− imax krep + fs/1 Hz < 0 erfüllt ist. Daraus
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ergibt sich für imax die folgende Bedingung:

krep − 1 − imax krep + fs/1 Hz < 0 =⇒ imax > 1 +
fs/1 Hz − 1

krep
(3.15)

Wegen imax ∈ N
+ wird imax durch Aufrunden von 1 + (fs−1)/(krep 1 Hz) bestimmt, wo-

mit die obige Ungleichung sicher erfüllt ist. Werden diese Bedingungen in Glei-
chung (3.14) eingesetzt kann wegen ya[k]|k<0 = 0 die Beziehung

ŷa,rep =
1

krep

krep−1∑

k=0

imax∑

i=0

ya[k − i krep + fs/1 Hz] =
1

krep

krep−1+ fs
1 Hz∑

k=0

ya[k] (3.16)

abgeleitet werden. Wegen der ursprünglichen Annahme, dass der Beitrag von ya[k]
für k > fs/1 Hz vernachlässigbar ist, kann die obige Beziehung weiter vereinfacht
werden, was auf

ŷa,rep =
1

krep

krep−1+ fs
1 Hz∑

k=0

ya[k] ≈ 1

krep

fs/1 Hz∑

k=0

ya[k] (3.17)

führt, womit der Gleichanteil der zeitlichen Summation auf einfache Weise berechnet
werden kann.

Untersuchungsergebnisse

Zur Verifikation dieser Modellvorstellung werden an 20 Probanden (vgl. Tab. 3.7)
Reizserien mit unterschiedlichen Repetierraten bei deutlich überschwelliger Intensi-
tät sowohl für Elektro- als auch für Magnetstimulation appliziert. Die Repetierraten
liegen zwischen 0 (Einzelreiz) und 40Hz. Die Reizfolge erstreckt sich jeweils über
eine Dauer von 0.75 s. Die abgetasteten Werte Fstim,raw[k] werden durch Vorwärts-
und Rückwärtsanwendung eines gleitenden Mittelwertes über 16 Abtastschritte pha-
senfrei geglättet, was auf den gemessenen Verlauf Fstim[k] der isometrischen Mus-
kelkontraktion führt. In Abbildung 3.11 ist dieser Verlauf exemplarisch für die zwei
Probanden

”
AK“ und

”
HJ“ dargestellt. Der Beginn der Muskelkontraktion wird ent-

sprechend der Latenzbestimmung aus Abschnitt 3.1.2 berechnet und als Bezug der
Zeitachse gewählt. Die abgebildeten Muskelkontraktionen sind jeweils auf den Schei-
telwert F̂stim der Muskelzuckung beim Einzelreiz (frep = 0 Hz) bezogen und müssen
damit den Verläufen aus Abbildung 3.10 entsprechen. Wie der Vergleich der beiden
Versuchspersonen zeigt, ergeben sich trotz der Normierung unterschiedliche Gleich-
anteile. Nachdem dieser Unterschied durch eine lineare Überlagerung der Einzelzu-
ckungen (zeitliche Summation) nicht beschrieben werden kann, wird eine nichtlineare
(zeitliche) Summation abhängig von der Repetierrate eingeführt.

In diesem Zusammehnang wird in der Arbeit von Riener et al. [1996] besonders auf
den so genannten Doubleteffekt [z. B. Cooper & Eccles 1930, Dorgan & O’Malley
1998] eingegangen. Unter diesem Effekt wird verstanden, dass die Antwort auf
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Abbildung 3.11: Isometrische Muskelkontraktion bei RPMS mit deutlich
überschwelliger Intensität und verschiedenen Repetier-
raten zwischen 0 (Einzelzuckung) und 40Hz: nichtlinea-
re zeitliche Summation
Wegen der Bedingung aus Gleichung (3.11) und der Abtast-

zeit Ts = 0.5ms können einzelne Repetierraten nur nähe-

rungsweise angegeben werden.

den zweiten Stimulationsimpuls höher ist, als die Antwort auf den ersten Stimu-
lationsreiz, was einer nichtlinearen zeitlichen Summation entspricht. In dem Kon-
traktionsmodell von Riener et al. [1996] wird der Doubleteffekt durch die Nachbil-
dung einer nichtlinearen Calciumausschüttung (siehe auch Tetanie [Hufschmidt &
Lücking 2002]) berücksichtigt. In der vorliegenden Arbeit wird zur Quantifizierung
der nichtlinearen Summation der Einfluss der Repetierrate auf die stationär erreich-
te Kraft Fstim,stat untersucht. Aufgrund der vorhandenen Daten wird der Mittelwert
der induzierten Kraft Fstim zwischen 0.4 und 0.775 Sekunden (vgl. Abb. 3.11) als
stationäre Kraft definiert. In Abbildung 3.12 sind die stationären Kräfte für die ver-
schiedenen Repetierraten und die verschiedenen Stimulationsparameter dargestellt,
wobei eine deutlich überschwellige Stimulationsintensität appliziert wird. Um die Er-
gebnisse für die verschiedenen Probanden miteinander vergleichen zu können, werden
die Messwerte jeweils auf den Scheitelwert F̂stim der Muskelzuckung beim Einzelreiz
(frep = 0 Hz) bezogen. Der theoretische Gleichanteil wird gemäß Gleichung (3.17)
bei Ta = 38.44 ms bestimmt.

Wie aus Abbildung 3.12 hervorgeht, ergibt sich ein überproportionaler Anstieg der
induzierten Kraft bei Repetierraten zwischen 10 und 25Hz. Bei größeren Repetierra-
ten zeigt sich ein Sättigungseffekt. Für Repetierraten unter 15Hz (vgl. Abb. 3.10 und
3.15) sind die Einzelzuckungen deutlich sichtbar, was sich negativ auf eine geregelte
Bewegungsinduktion auswirkt. Bei hohen Repetierraten muss die Verlustleistung in
der Stimulationsspule beachtet werden, da diese weiterhin linear mit der Repetier-
rate ansteigt, während die induzierte Kraft nur mehr geringfügig zunimmt. Daher
ist der Bereich von 15 bis 25Hz günstig, um die induzierte Muskelkontraktion im
Sinne eines Stelleingriffs bei einer geregelten Bewegungsinduktion zu modulieren.
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Abbildung 3.12: Stationäre Kraft bezogen auf den Scheitelwert einer ein-
zelnen Muskelzuckung abhängig von der Repetierrate
bei verschiedenen Stimulationsparametern
Die einzelnen Messwerte (magnetisch/elektrisch & Impuls-

dauer) sind als hellen Punkte dargestellt, während die

Mittelwerte sowie der theoretische Gleichanteil aus Glei-

chung (3.17) dunkel dargestellt sind.

Als typischer Wert für die Repetierrate bei RPMS können 20Hz festgehalten werden
(vgl. Abschnitt 1.1). Daneben ist in Abbildung 3.12 zu erkennen, dass die stationären
Kräfte bei Elektrostimulation größer sind als bei Magnetstimulation. Die statistische
Auswertung mit einem zweiseitigen gepaarten t–Test ergibt jedoch keine signifikan-
ten Unterschiede. Für Repetierraten ab 15Hz zeigt sich bei Stromreizen mit 50 und
100 µs Impulsdauer lediglich ein tendenzieller Unterschied (0.05 ≤ p ≤ 0.015).

Um die hier vorgestellte Modellierung im Hinblick auf eine spätere Systemidentifika-
tion zu vereinfachen, wird der Einfluss der nichtlinearen Summation in die weiter hin-
ten (Abschnitt 3.2) diskutierte nichtlineare Rekrutierungscharakteristik einbezogen.
Dadurch werden die nichtlinearen Modellanteile in der Rekrutierungscharakteristik
zusammengefasst. Aus diesem Grund werden die Kontraktionsverläufe bei der wei-
teren Bewertung auf ihren Gleichanteil Fstim,stat bezogen. In diesem Fall muss auch
die Referenzfunktion aus Gleichung (3.17) auf den theoretischen Gleichanteil ŷa,rep

bezogen werden, damit die gemessenen Verläufe weiterhin mit der Referenzfunktion
verglichen werden können.

Abbildung 3.13 zeigt die Kontraktionsverläufe der einzelnen Probanden sowie den
arithmetischen Mittelwert der einzelnen Verläufe bei RPMS mit deutlich überschwel-
liger Intensität und einer Repetierrate von 20Hz. Wie aus dieser Abbildung er-
sichtlich ist, wird der mittlere Verlauf der Muskelkontraktion bei frep = 20 Hz sehr
gut durch die Referenzfunktion mit Ta = 38.44 ms nachgebildet. Damit kann die
Muskelkontraktion bei RPMS durch die zeitliche Summation der in Abschnitt 3.1.3
diskutierten Aktivierungsdynamik bei Einzelreizung modelliert werden. Dies gilt in
gleicher Weise für den ermittelten Bereich der Zeitkonstante zwischen 26 und 48ms,
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Abbildung 3.13: Verlauf der Muskelkontraktion bei überschwelliger
RPMS mit einer Repetierrate von 20Hz
Die normierten Kontraktionen aller 20 Probanden sind hell

dargestellt. Die normierten Referenzfunktionen aus Glei-

chung (3.13) sowie der Verlauf der mittleren Muskelkontrak-

tion sind dunkel abgebildet.

der für die Adaption an die jeweilige Versuchsperson relevant ist und bei der Sys-
temidentifikation berücksichtigt werden muss.

Um die Approximationsgüte bei verschiedenen Repetierraten zu untersuchen, wird
unter Berücksichtigung der erforderlichen Normierungen ein dimensionsloses qua-
dratisches Fehlermaß definiert

E(Ta, frep) =

N∑

k=0

(
Fstim[k]

F̂stim,stat

− ya,rep(Ta, frep)[k]

ŷa,rep(Ta, frep)

)2

(3.18)

Zur Berechnung des Fehlermaßes wird der gesamte Kontraktionsverlauf herangezo-
gen (vgl. Abb. 3.13). Mit einer Abtastzeit von Ts = 0.5 ms und einer Kontraktions-
dauer von einer Sekunde ergeben sich N = 2000 Werte zur Fehlermaßberechnung. In
Abbildung 3.14 ist dieses Gütefunktional in Abhängigkeit von der Repetierrate dar-
gestellt. Für die Referenzfunktion zur Bestimmung des Fehlermaßes wird die mittler
Zeitkonstante Ta = 38.44 ms eingesetzt.

Die Auswertung der Fehlermaße bei verschiedenen Repetierraten zeigt, dass die Mus-
kelkontraktion bei RPMS für Repetierraten über 15Hz sehr gut durch die Referenz-
funktion mit Ta = 38.44 ms nachgebildet wird, da das Fehlermaß im Bereich des
Wertes bei frep = 20 Hz liegt (vgl. Abb. 3.13). Für kleine Repetierraten zeigt sich
hingegen eine deutliche Verschlechterung der Approximationsgüte. Bei der Elektro-
stimulation zeigt sich für Repetierraten um 20Hz eine vergleichbare Approximati-
onsgüte wie bei der RPMS.

Zur weiteren Veranschaulichung der Ergebnisse ist in Abbildung 3.15 der Verlauf
der gemessenen Muskelzuckungen und der Referenzfunktion bei RPMS mit deutlich
überschwelliger Intensität und einer Repetierrate von 5Hz dargestellt. In diesem
Fall zeigt sich, dass der Verlauf der Muskelzuckung durch die Referenzfunktion mit
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Abbildung 3.15: Verlauf der Muskelkontraktion bei RPMS mit über-
schwelliger Intensität und einer Repetierrate von 5Hz
Die normierten Muskelkontraktionen aller 20 Probanden

sind hell dargestellt.Die normierten Referenzfunktionen

(Gl. (3.13) sowie der Verlauf der mittleren Muskelkontrak-

tion sind dunkel abgebildet.

Ta = 26 ms deutlich besser nachgebildet wird. Damit erklärt sich auch das hohe Feh-
lermaß aus Abbildung 3.14, da dieses auf der Referenzfunktion mit Ta = 38.44 ms
beruht. Bei der Adaption des Muskelzuckungsmodells durch eine Systemidentifika-
tion muss es daher möglich sein, abhängig von der Repetierrate unterschiedliche
Aktivierungsdynamiken abzubilden.
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Diskussion der Modellierung des Muskelkontraktionsverlaufs bei repetitiven
peripheren Reizen

Die Untersuchung von verschiedenen Reizserien führt zusammengefasst auf folgende
Resultate:

• Abhängig von der Repetierrate ergibt sich ein überproportionaler Anstieg der
induzierten Kraft bis frep = 25 Hz. Für höhere Repetierraten zeigt sich ein
Sättigungseffekt. Damit kann die Repetierrate grundsätzlich als Stelleingriff
zur geregelten Bewegungsinduktion genutzt werden. Als Standardrepetierrate
können 20Hz festgehalten werden.

• Bei der Elektrostimulation ist der Effekt der nichtlinearen Summation ten-
denziell stärker ausgeprägt, weswegen sich bezogen auf die Muskelzuckung bei
einem Einzelreiz höhere induzierte Kräfte ergeben.

• Der Verlauf der Muskelkontraktion bei Repetierraten zwischen 15 und 30Hz
wird durch die Referenzfunktion zur Approximation einer einzelnen Muskel-
zuckung sehr gut nachgebildet.

• Bei kleinen Repetierraten zeigt sich ein Zusammenhang zwischen der Zeit-
konstante des Referenzmodells und der Repetierrate, wobei die Zeitkonstante
des Referenzmodells bei kleineren Repetierraten abnimmt. Bei der Implemen-
tierung einer Systemidentifikation bzw. einer Bewegungsregelung muss diese
Abhängigkeit berücksichtigt werden.

Für die Interpretation dieser Ergebnisse ist ebenfalls die direkte Aktivierung der
motorischen Endaufzweigungen relevant. Darüber hinaus muss wegen der Reizfolge
die Refraktärzeit der einzelnen motorischen Einheiten beachtet werden. Bei den un-
tersuchten Repetierraten bis maximal 40Hz (entspricht einem Reizabstand ≥ 25 ms)
spielt die Refraktärzeit keine Rolle, da diese für menschliche Skelettmuskeln deutlich
kleiner ist [ca. 4ms; Mihelin et al. 1991]. Ein Einfluss der Muskelerschöpfung kann
ebenfalls ausgeschlossen werden, da die Reizserien nur knapp eine Sekunde andauern
und zwischen den Reizserien eine Pause von mehreren Sekunden liegt.

Im Zusammenhang mit der stationären Kontraktionskraft hat sich bei der Analyse
der Latenz gezeigt, dass die Scheitelwerte der Muskelzuckung bei Einzelreizen für
die Elektrostimulation deutlich (ca. 45%) geringer sind als bei Magnetstimulation.
Dadurch werden die höheren induzierten Kräfte bei repetitiver Elektrostimulation
teilweise ausgeglichen. Bei einer geregelten Bewegungsinduktion mittels RPMS kann
daher von einer Stellreserve im Bereich der Stellreserve bei Elektrostimulation ausge-
gangen werden. Dies deckt sich mit den Untersuchungen von Kremenic et al. [2004]
bzw. Polkey et al. [1996], wo die mechanische Spannung des Quadriceps durch trans-
kutane Magnetstimulation des N. femoralis untersucht wird.

Insgesamt zeigt die Untersuchung von Elektrostimulationsserien, dass die beschrie-
benen Ergebnisse sehr gut mit den Daten und den Modellen aus der Literatur über-
einstimmen [z. B. Veltink et al. 1992, Abbas & Chizeck 1995, Riener et al. 1996, Dor-
gan & O’Malley 1998]. Daher kann angenommen werden, dass die Ergebnisse für
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die Magnetstimulation ebenfalls die zu erwartenden Verhältnisse bei der Implemen-
tierung einer Systemidentifikation und einer geregelten Bewegungsinduktion wider-
spiegeln. Anzumerken ist allerdings, dass sich die bisherige Modellierung der Ak-
tivierungsdynamik ausschließlich auf den zeitlichen Verlauf der Muskelkontraktion
bezieht. Aus diesem Grund wird im folgenden Abschnitt der absolute Betrag der
induzierten Kraft näher analysiert.

Zusammenfassend kann zur Modellierung der Aktivierungsdynamik bei RPMS die
Impulsantwort der Übertragungsfunktion

Ga(s) =
Ta/2 e−2

(1 + s Ta)
3 · e−s Tt mit

Ta = 38.44 ms
Tt = 3.45 ms

(3.19)

angegeben werden. Diese Modellgleichung besitzt entgegen der üblichen Modellie-
rung bei Elektrostimulation nicht zwei, sondern drei identische negativ–reelle Pol-
stellen. Dadurch kann die Modellqualität bei der Magnetstimulation deutlich gestei-
gert werden, ohne dass wie bei Riener et al. [1996] oder Dorgan & O’Malley [1998]
zusätzliche Parameter eingeführt werden müssen.

3.2 Rekrutierungscharakteristik

Wie in der Einleitung zu diesem Kapitel ausgeführt, wird die Modellbeschreibung der
Muskelkontraktion bei RPMS in die Aktivierungsdynamik und die Rekrutierungscha-
rakteristik aufgeteilt. Die Aktivierungsdynamik beschreibt dabei den zeitlichen Ver-
lauf einer Einzelzuckung und die zeitliche Summation bei einer repetitiven Reizfolge.
Die Rekrutierung beschreibt hingegen die Anzahl der aktivierten motorischen Ein-
heiten und damit die räumliche Summation abhängig von der Stimulationsintensität.
Neben der Anzahl der aktivierten Einheiten wird in der vorliegenden Arbeit auch
die nichtlineare Summation bei einer repetitiven Reizfolge durch die Rekrutierung
beschrieben. Da die nichtlineare Summation mit der Repetierrate zusammenhängt,
wird die Rekrutierung zu einem zweidimensionalen Rekrutierungsfeld erweitert.

Zusammengefasst beschreibt die Rekrutierung den Absolutwert der Muskelkontrak-
tion abhängig von der Stimulationsintensität und der Repetierrate, wogegen der
zeitliche Verlauf der Kontraktion durch die Aktivierungsdynamik nachgebildet wird.

3.2.1 Versuchspersonen und Untersuchungsmethoden

Die Rekrutierung wird unter isometrischen Bedingungen an sieben gesunden Ver-
suchspersonen erhoben. Der Versuchsbaufbau und die Messinstrumente werden von
der Untersuchung der Aktivierungsdynamik übernommen (vgl. Abb. 3.1 u. Tab. 3.1),
wobei nur mit monophasischen Impulsen mit einer Anstiegsdauer von 45.5µs [nach
Vachenauer 1998] gearbeitet wird. Die Elektrostimulation wird in diesem Abschnitt
nicht weiter untersucht.

Zur Messung der Rekrutierungscharakteristik wird die Stimulationsintensität von
0 bis 100% in 20%–Schritten gesteigert, wobei sich die maximale Intensität auf
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das Leistungsvermögen des Stimulators von Schmid et al. [1993] bezieht. Bei jeder
Intensitätsstufe erfolgt eine 5–sekündige Stimulation mit konstanter Repetierrate,
gefolgt von einer kurzen Pause. Um die Datenregistrierung für die Probanden an-
genehmer zu gestalten, wird die Stimulationsintensität nicht sprungartig sondern
rampenförmig (+10% je Stimulationsimpuls) aufgeschaltet. Nach der Registrierung
einer Intensitätsreihe wird die Repetierrate angepasst und die einzelnen Intensitäts-
stufen werden nach einer Pause von mehreren Sekunden erneut durchlaufen. Die
Repetierrate wird dabei im Bereich von 15 bis 30Hz in 2.5Hz–Schritten gesteigert,
wobei die Bedingung (frep Ts)

−1 ∈ N+ aus Gleichung (3.11) eingehalten werden muss.

Diese Messungen werden bei 80◦, 100◦ und 120◦ im Ellenbogengelenk durchgeführt
(vgl. Abb. 3.1). Um die Muskelerschöpfung während der Datenregistrierung mög-
lichst gering zu halten, wird die Messung nach der Änderung des Ellenbogenwinkels
erst nach einer Pause von 60 Sekunden begonnen. Insgesamt ergeben sich dadurch
6 Intensitäten × 7 Repetierraten × 3 Winkel = 126 tetanische Muskelkontraktion
je Versuchsperson. Um dabei die Datenmenge zu reduzieren, wird die induzierten
Kraft Fstim nicht mehr mit Ts = 0.5 ms, sondern mit Ts = 1 ms abgetastet.

Damit die einzelnen Messergebnisse miteinander verglichen werden können, muss
die Position und die Ausrichtung der Stimulationsspule während des gesamten Ver-
suchsablaufs konstant bleiben. Da die kommerziellen Spule von Magstim [2003] wäh-
rend der Stimulationsserien zu stark erwärmt, wird die von Havel [2002] entwickelte
ölgekühlte Stimulationsspule [Havel & Struppler 2002] eingesetzt. In der Studienar-
beit von Vikoler [2004] wird die Datenerfassung und -auswertung zur Untersuchung
der Rekrutierungscharakteristik ausführlich vorgestellt und beschrieben.

3.2.2 Untersuchungsergebnisse

Im Rahmen der Datenauswertung wird, wie bei der Untersuchung von repetitiven
Reizserien (Abschnitt 3.1.4), die stationäre Kraft Fstim,stat durch Mittelung der ab-
getasteten Werte Fstim[k] bestimmt. Da zur Analyse der Rekrutierung längere Reiz-
serien appliziert werden, kann die Mittelung im Bereich zwischen 2.25 und 4.75
Sekunden nach Stimulationsbeginn durchgeführt werden. Dabei ergeben sich ab-
hängig von der jeweiligen Versuchsperson stark unterschiedliche stationäre Kräfte.
Aus diesem Grund wird, wie bei der Untersuchung der Aktivierungsdynamik, eine
geeignete Normierung eingeführt und eine relative Rekrutierungscharakteristik als
Mittelwert über alle Probanden bestimmt. Für die Gesamtmodellierung wird diese
relative Rekrutierung mit dem Bezugswert des jeweiligen Probanden skaliert, um
auf diese Weise den Absolutwert der induzierten Kraft nachzubilden.

Relative Rekrutierung bei RPMS abhängig von der Stimulationsintensität

Zunächst wird der Verlauf der Rekrutierungscharakteristik abhängig von der Stimu-
lationsintensität untersucht. Zu diesem Zweck werden die gemessenen stationären
Kräfte auf den Wert bei maximaler Stimulationsintensität Fstim,stat,max bezogen und
in Abbildung 3.16 dargestellt. Dieses Vorgehen entspricht zusammen mit der Ver-
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Abbildung 3.16: Relative Rekrutierung abhängig von der Stimulations-
intensität
Die einzelnen Messwerte sind hell dargestellt. Die Mittel-

werte und die relative Rekrutierung sind dunkel abgebildet.

suchsdurchführung den üblichen Experimenten zur Analyse der Rekrutierungscha-
rakteristik [z. B. Durfee & MacLean 1989, Crago, Mortimer & Peckham 1980, Crago,
Peckham & Thrope 1980].

Im Mittel über alle sieben Probanden zeigt sich das von der fES bekannte typische
Rekrutierungsverhalten [z. B. Durfee & MacLean 1989, Hunt et al. 1998], wobei die
grundsätzliche Form der Rekrutierung von der Repetierrate und vom Winkel im El-
lenbogengelenk unabhängig ist. Für kleine Stimulationsintensitäten zeigt sich keine
Muskelkontraktion. Erst ab der Reizschwelle bei ca. 35% ergibt sich eine merkliche
Muskelkontraktion. Für hohe Intensitäten zeigt sich ein beginnender Sättigungsef-
fekt. Wie die einzelnen Messwerte zeigen, hängt die Reizschwelle und der Beginn
der Sättigung stark vom jeweiligen Probanden ab, und muss daher bei der Adaption
an die jeweilige Versuchsperson berücksichtigt werden. Daneben zeigt der Verlauf
der Rekrutierung abhängig von der Stimulationsintensität, dass die induzierte Kraft
über die Intensität zwischen 0 und dem maximal erreichbaren Wert moduliert wer-
den kann. Damit stellt die Stimulationsintensität den primären Stelleingriff bei einer
geregelten Bewegungsinduktion mittels RPMS dar (vgl. Abschnitt 7.6).

Zur qualitativen Nachbildung der Rekrutierung gibt Riener [1997] (nach [Crago,
Mortimer & Peckham 1980]) folgende nichtlineare Näherung abhängig von der Sti-
mulationsintensität u an:

prec,u(u) = β1

(
(u − uthr) arctan

(
αthr (u − uthr)

)
−

−(u − usat) arctan
(
αsat (u − usat)

))
+ β2 (3.20)

Gemäß dieser Gleichung wird die relative Rekrutierungscharakteristik abhängig von
der Stimulationsintensität durch sechs Parameter beschrieben: uthr und usat bestim-
men die Intensitäten der Reizschwelle (threshold) bzw. der Sättigung. Die Parameter
αthr und αsat beeinflussen die Krümmung der Rekrutierung im Bereich der Schwel-
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lenwerte. Die Größen β1 und β2 dienen der Anpassung der relativen Rekrutierung
prec,u an den Bereich 0 bis 1 für Stimulationsintensitäten zwischen 0 und 100%. In
Abbildung 3.16 ist der angenäherte Verlauf der Rekrutierung ebenfalls dargestellt,
wobei die Parameter uthr = 48 %, usat = 98 %, αthr = 5, αsat = 4, β1 = 0.74 und
β2 = 0.54 manuell an die Messwerte angepasst sind. Mit dieser Parametrierung kann
die Rekrutierung bei RPMS qualitativ sehr gut für die eingesetzte Kombination aus
Stimulationsspule [Havel & Struppler 2002] und Stimulator [Schmid et al. 1993]
beschrieben werden.

Relative Rekrutierung bei RPMS abhängig von der Repetierrate

Neben der Stimulationsintensität hat auch die Repetierrate frep Einfluss auf die Re-
krutierungscharakteristik. Da eine Repetierrate von 20Hz den typischen Wert bei
RPMS darstellt (vgl. Abschnitt 1.1 und 3.1.4), wird frep = 20 Hz als Bezugswert ge-
wählt. Dadurch ergeben sich im typischen Arbeitsbereich der RPMS die geringsten
Modellungenauigkeiten. Demgemäß werden die einzelnen Messwerte auf die statio-
näre Kraft bei u = 100 % und frep = 20 Hz bezogen.

Wie aus Abbildung 3.17 ersichtlich ist, zeigt sich die bereits in Abschnitt 3.1.4 (vgl.
Abb. 3.12) diskutierte nichtlineare Summation abhängig von der Repetierrate. Der
Verlauf der Rekrutierung abhängig von der Repetierrate zeigt, dass die induzierte
Kraft durch Repetierraten zwischen 15 und 30Hz nur in einem relativ geringen
Bereich moduliert werden kann. Damit stellt die Repetierrate aus technischer Sicht
den sekundären Stelleingriff bei einer geregelten Bewegungsinduktion mittels RPMS
dar (vgl. Abschnitt 7.6). Aus physiologischer Sicht sind die Stimulationsintensität
und die Repetierrate als gleichwertige Eingriffe zu betrachten, womit die Modulation
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3.2 Rekrutierungscharakteristik

der Repetierrate einen erheblichen Einfluss auf den therapeutischen Nutzen einer
geregelten RPMS–Bewegungsinduktion aufweist.

Der Einfluss der Repetierrate wird analog zur Rekrutierung durch eine nichtlineare
Funktion approximiert:

prec,f(frep) = δ1

(
frep − (frep − fsat)

(
1

π
arctan

(
γsat (frep − fsat)

)
+ 0.5

))
+ δ2

(3.21)

Entsprechend dieser Gleichung wird die relative Rekrutierungscharakteristik abhän-
gig von der Repetierrate durch vier Parameter beschrieben: fsat bestimmt die Repe-
tierrate der Sättigung. Der Parameter γsat beeinflusst die Krümmung der Rekrutie-
rung im Bereich der Sättigung. Die Größen δ1 und δ2 dienen der Anpassung an den
Wertebereich 0 bis 1 für Repetierraten zwischen 0 und 20Hz. In Abbildung 3.17 ist
diese Approximation als dunkle Linie dargestellt, wobei die Parameter fsat = 25 Hz,
γsat = 0.05, δ1 = 0.0597 und δ2 = −0.321 wiederum manuell an die einzelnen Mess-
werte angepasst sind.

Wie die einzelnen Messergebnisse zeigen, kann die Abhängigkeit der Rekrutierung
von der Repetierrate und damit die nichtlineare Summation zwischen den einzelnen
Versuchspersonen stark variieren, weswegen der Einfluss der Repetierrate bei der
Adaption an eine einzelne Versuchsperson durch eine Systemidentifikation berück-
sichtigt werden muss.

Relatives Rekrutierungsfeld bei RPMS

Im folgenden Schritt werden die beiden diskutierten Einflussgrößen der Rekrutierung
zu einem gemeinsamen relativen Rekrutierungsfeld zusammengefasst. Dabei wird
angenommen, dass das Rekrutierungsfeld analytisch durch

prec = prec,u prec,f (3.22)

beschrieben werden kann. Mit den Parametern aus Tabelle 3.8 ergibt sich das in
Abbildung 3.18 dargestellte qualitative Modell der Rekrutierung bei RPMS. Zur
Veranschaulichung und Bewertung der Ergebnisse zeigt Abbildung 3.19 das mess-
technisch bestimmte Rekrutierungsfeld. Der Vergleich der gemessenen Werte mit
dem approximierten Rekrutierungsfeld zeigt, dass die Ergebnisse sehr gut überein-
stimmen, womit die ursprüngliche Annahme der multiplikativen Überlagerung des
intensitäts- und des repetierratenabhängigen Rekrutierungsanteils als Modellvorstel-
lung bestätigt wird.

Tabelle 3.8: Parameter aus Gleichung (3.20) und (3.21) zur der Approxi-
mation der relativen Rekrutierung bei RPMS

Parameter uthr usat / fsat αthr αsat / γsat β1 / δ1 β2 / δ2

prec,u 48 % 98 % 5 4 0.738 0.539
prec,f — 25 Hz — 0.05 0.0597 −0.321
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Abbildung 3.18: Nichtlineare Approximation der relativen Rekrutierung
Der Bezugspunkt bei u = 100% und frep = 20Hz ist schwarz

hervorgehoben.
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Abbildung 3.19: Rekrutierungsfeld abhängig von der Stimulationsinten-
sität und der Repetierrate
Die einzelnen Messwerte sind hell dargestellt. Die Mittel-

werte bzw. die approximierten Werte sind dunkel abgebildet.

Absolute Rekrutierung bei RPMS

Ziel der in diesem Kapitel vorgestellten Modellierung ist die Beschreibung der Mus-
kelkontraktion des M. biceps brachii bei RPMS, wobei für die geregelte Induktion
antagonistischer Bewegungen im Unterarm das Drehmoment im Ellenbogengelenk
maßgebend ist. Da mit den bisherigen Ergebnissen der relative Verlauf der Rekru-
tierung modelliert ist, fehlt zur vollständigen Beschreibung der Rekrutierung noch
der Absolutwert des Drehmoments im Ellenbogengelenk. Entsprechend der Analyse
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3.2 Rekrutierungscharakteristik

der relativen Rekrutierung wird das stationäre Drehmoment Mstat,rec,norm bei RPMS
mit maximaler Intensität und 20Hz Repetierrate als Absolutwert der Rekrutierung
(vgl. Abb. 3.18; Bezugswert) herangezogen.

Aufgrund der mechanischen Versuchsanordnung (vgl. Abb. 3.1) wird jene Kraft ge-
messen, die sich durch die Stimulation im Unterarm ergibt. Nachdem die einzelnen
Messungen unter isometrischen Bedingungen durchgeführt werden, kann die gemes-
sene Kraft über den Hebelarm `F des Kraftsensors bezogen auf das Ellenbogengelenk
in das Drehmoment im Gelenk umgerechnet werden. In Tabelle 3.9 sind die zugehö-
rigen Zahlenwerte für die sieben untersuchten Probanden abhängig vom Winkel im
Ellenbogengelenk zusammengefasst.

Tabelle 3.9: Normierungswert Mstat,rec,norm des rel. Rekrutierungsfeldes

RPMS mit max. Intensität Winkel im Ellenbogengelenk in Grad
und frep = 20 Hz 80 100 120

Proband Hebelarm `F in cm Drehmoment Mstat,rec,norm in Nm

BA 26.0 10.76 10.42 6.39
BG 23.5 7.02 6.05 4.57
FX 26.0 13.19 12.30 8.08
KX 26.0 15.50 14.69 16.07
MH 27.5 15.61 14.18 13.25
MX 24.5 9.99 9.18 7.30
UX 27.5 22.38 10.97 9.34

Ges. 26.06 13.50 11.11 9.29

Wie diese Tabelle zeigt, ergeben sich starke Unterschiede zwischen den einzelnen
Probanden, die bei der Implementierung einer geregelten Bewegungsinduktion in
jedem Fall berücksichtigt werden müssen. In Summe kann aber mit den Daten aus
dieser Tabelle das stationäre Drehmoment im Ellenbogengelenk bei RPMS der Un-
terarmbeuger als qualitative Modellgleichung angegeben werden:

Mstat,rec(u, frep) = Mstat,rec,norm prec,u(u) prec,f(frep) (3.23)

Neben den Daten aus Tabelle 3.9 beinhaltet dieser Ausdruck die Modellgleichun-
gen (3.20) und (3.21) der relativen Rekrutierung sowie die Parameter der relativen
Rekrutierung aus Tabelle 3.8.

3.2.3 Diskussion der Rekrutierung bei RPMS

Die vorgestellte Untersuchung der Rekrutierung zeigt zusammengefasst folgende Re-
sultate:

• Der Einfluss der Stimulationsintensität und der Repetierrate werden getrennt
betrachtet und durch relative Rekrutierungen nachgebildet. Damit können die
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Ergebnisse mehrerer Probanden verglichen werden, womit eine analytische Be-
schreibung des relativen Rekrutierungsfeldes angenähert werden kann.

• Zur Berücksichtigung des Absolutwertes der Muskelkontraktion wird das Dreh-
moment bei einer Repetierrate von 20Hz und maximaler Stimulationsinten-
sität gewählt. Damit wird die Modellierung auf den typischen Arbeitsbereich
der RPMS optimiert.

• Die Rekrutierungsfelder der einzelnen Versuchspersonen zeigen signifikante
Unterschiede, weswegen das Rekrutierungsfeld im Rahmen einer Systemiden-
tifikation an die einzelnen Versuchspersonen adaptiert werden muss.

Soweit diese Ergebnisse mit den Untersuchungen der Muskelkontraktion bei fES ver-
gleichbar sind, stimmen diese sehr gut mit den Resultaten der einschlägigen Literatur
überein [z. B. Dorgan & O’Malley 1998, Hunt et al. 1998, Durfee & MacLean 1989].
In diesem Zusammenhang muss festgehalten werden, dass die Übereinstimmungen
die grundsätzliche Modellierung der hervorgerufenen Muskelkontraktion betreffen
und keine Aussage über die Wirkungsweise der RPMS aus physiologischer Sicht (vgl.
Kap. 2) implizieren.

Speziell bei Durfee & MacLean [1989] wird auf den starken Einfluss der Muskel-
erschöpfung bei der Untersuchung der Rekrutierung durch tetanische Muskelkon-
traktionen hingewiesen, weswegen bereits im Versuchsablauf entsprechende Pausen
zwischen den einzelnen Reizserien berücksichtigt sind. Auf der Grundlage der vor-
handenen Daten kann ein Resteinfluss der Muskelerschöpfung jedoch nicht mit Si-
cherheit ausgeschlossen werden. Aus diesem Grund ist es sinnvoll, in weiterführen-
den Studien speziell für die RPMS den Einfluss des Winkels im Ellenbogen und
den Einfluss der Muskelerschöpfung zu untersuchen [Graf 2002]. Insbesondere bei
der Muskelerschöpfung ist aufgrund der unterschiedlichen Stimulationstechniken ein
abweichendes Verhalten zur Elektrostimulation zu erwarten.

3.3 Integrierte Modellbeschreibung der isometrischen

Muskelkontraktion

Zur Gesamtmodellierung der Muskelkontraktion bei RPMS werden die beiden bis-
her diskutierten Anteile der Rekrutierung und der Aktivierungsdynamik in ein ge-
meinsames Modell integriert. Die Darstellung des Gesamtmodells erfolgt zeitdiskret,
wodurch das Modell direkt in Simulink übernommen werden kann.

3.3.1 Modellstruktur

Im Signallauf der Gesamtmodellierung muss die Aktivierungsdynamik hinter der
Rekrutierung angeordnet sein, da die Rekrutierung im wesentlichen die Anzahl der
aktivierten Einheiten repräsentiert, während die Aktivierungsdynamik den zeitli-
chen Zuckungsverlauf nachbildet. Damit ergibt sich für das Gesamtmodell die in
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Aktivierungs−
dynamikRekrutierung

PSfrag replacementsu[k]

frep[k]

urec[k] MRPMS[k]

Abbildung 3.20: Modellierung der Muskelkontraktion als Hammerstein–
Struktur [Hammerstein 1930]
Die Stimulationsintensität u wird über die Rekrutierung ab-

hängig von der Repetierrate nichtlinear skaliert und durch

die Aktivierungsdynamik in den zeitlichen Verlauf des Dreh-

moments MRPMS umgeformt.

Abbildung 3.20 dargestellte Hammerstein–Struktur [Hammerstein 1930] (vgl. Ab-
schnitt 4.2). Diese Struktur wird gemäß der einschlägigen Literatur [Überblick z. B.
in Durfee & MacLean 1989, Hunt et al. 1998] üblicherweise auch in den Muskelkon-
traktionsmodellen bei fES angenommen.

Aus physiologischer Sicht greift die nichtlineare Summation abhängig von der Repe-
tierrate erst nach der Aktivierung einer motorischen Einheit, was der Hammerstein–
Struktur widerspricht. In sehr spezialisierten Muskelkontraktionsmodellen bei fES
[z. B. Riener 1997, Dorgan & O’Malley 1998] wird dies berücksichtigt. Die Analyse
des Muskelzuckungsverlaufs bei repetitiven Reizserien (Abschnitt 3.1.4) hat gezeigt,
dass der Verlauf der Kontraktion mit der entworfenen Aktivierungsdynamik sehr gut
approximiert werden kann. Durch die Normierungen im Zuge dieser Untersuchungen
wird indirekt bereits ein Hammerstein–Modell unterstellt. Damit kann, sofern der
stationäre Anteil der nichtlinearen Summation in der Rekrutierung berücksichtigt
wird, für ein qualitatives Modell von einer Hammerstein–Struktur ausgegangen wer-
den. Die Auswirkung dieses strukturellen Modellfehlers beschränkt sich somit auf
geringe Abweichungen bei transienten Vorgängen und kann unter den gegebenen
Bedingungen vernachlässigt werden.

In der Arbeit von Hunt et al. [1998] wird die Qualität eines Muskelkontraktionsmo-
dells mit Hammerstein–Struktur bei fES untersucht. Hunt et al. kommen dabei zu
dem Ergebnis, dass die Beschreibung der Muskelkontraktion durch mehrere lokale
lineare Teilmodelle bessere Ergebnisse liefert. Allerdings wird in dieser Studie mit
einer Abtastzeit von 50ms gearbeitet, womit transiente Vorgänge nur bedingt ab-
gebildet werden können. Zudem muss berücksichtigt werden, dass die nichtlineare
Summation bei fES tendenziell stärker ausgeprägt ist, wodurch auch die Modellfehler
bei fES stärker ausgeprägt sind.

3.3.2 Lineare zeitliche Summation

Bei der Kombination des Rekrutierungsfeldes und der Aktivierungsdynamik muss
der lineare Anteil der zeitlichen Summation beachtet werden, da dieser bei der bishe-
rigen Analyse sowohl in der Rekrutierung als auch in der Aktivierungsdynamik ent-
halten ist. Gemäß Gleichung (3.13) und (3.17) wird dieser Anteil in Abschnitt 3.1.4
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abhängig von der Zeitkonstante Ta eingeführt. Da die Aktivierungsdynamik als LTI–
System nachgebildet wird, kann der Gleichanteil abhängig von der Repetierrate wie
folgt ausgedrückt werden:

ŷa,rep(frep) = ŷa,rep,20 Hz
frep

20 Hz
(3.24)

Dabei stellt ŷa,rep,20 Hz den Bezugswert bei einer Repetierrate von 20Hz dar. Gemäß
Abschnitt 3.1.4 kann bei RPMS für ein qualitatives Modell die Zeitkonstante Ta =
38.44 ms angenommen werden, wodurch sich nach Gleichung (3.17) ŷa,rep,20 Hz = 2.84
ergibt. Wird dieser Anteil in die Rekrutierung aus Abschnitt 3.2 einbezogen, ergibt
sich der Ausdruck:

urec(u, frep)[k] =
Mstat,rec,norm

ŷa,rep,20 Hz

prec,u(u[k]) prec,f(frep[k])
frep/20 Hz︸ ︷︷ ︸
prec(u,frep)

(3.25)

Das relative Rekrutierungsfeld prec(u,frep), welches sich unter Berücksichtigung der
linearen zeitlichen Summation ergibt und damit für das Gesamtmodell maßgebend
ist, ist in Abbildung 3.21 dargestellt.
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Abbildung 3.21: Nichtlineare Approximation der relativen Rekrutierung
bei Berücksichtigung der linearen zeitlichen Summation
Der Bezugspunkt bei u = 100% und frep = 20Hz ist schwarz

hervorgehoben.

3.3.3 Impulserzeugung

Zusätzlich zur linearen Summation, die durch die Aktivierungsdynamik impliziert
wird, wird bei der Analyse der Aktivierungsdynamik davon ausgegangen, dass die
Übertragungsfunktion Ga(s) immer dann mit einem Dirak–Impuls angeregt wird,
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wenn an der Peripherie der Versuchsperson ein Stimulationsreiz appliziert wird. Da-
her muss in der Gesamtmodellierung ein Block zur Impulserzeugung berücksichtigt
werden. Um die Modellierung an den realen Bedingungen bei RPMS zu orientieren,
wird die Impulserzeugung vor der Rekrutierung in das Gesamtmodell eingebunden,
was zu der in Abbildung 3.22 dargestellten Modellstruktur führt.

Die Impulserzeugung wird so definiert, dass die vorgegebene Stimulationsintensität
u? über die vorgegebene Repetierrate f ?

rep in zeitdiskrete Stimulationsimpulse der
Höhe u? und dem zeitlichen Abstand 1/f?

rep gewandelt wird. Damit entspricht die
tatsächliche Intensität u dem Wert u? zum Zeitpunkt der Impulsauslösung. Zu al-
len anderen Zeitpunkten gilt u = 0. Der Ausgang frep der Impulserzeugung ist der
Kehrwert des zeitlichen Abstands zum vorhergehenden Impuls, wobei die Bedingung
(frep Ts)

−1 ∈ N+ aus Gleichung (3.11) berücksichtigt wird. Der Wert frep entspricht
somit der tatsächlichen Repetierrate zum Stimulationszeitpunkt. Dieses Arbeitsprin-
zip der Impulserzeugung ist in Abbildung 3.23 an einem Beispiel veranschaulicht:

• Die vorgegebene Stimulationsintensität hat bis t = 0.22 s den konstanten Wert
0.75 und springt dann auf den Wert 0.25, was durch die Impulserzeugung erst
mit dem folgenden Stimulationsimpuls übernommen wird.

• Die vorgegebene Repetierrate hat bis t = 0.16 s einen konstanten Wert (20Hz),
welcher durch die Impulserzeugung bei einer Abtastzeit von Ts = 1 ms exakt
nachgebildet wird. Zwischen 0.16 und 0.33 Sekunden steigt die vorgegebene
Repetierrate von 16Hz linear auf 30Hz an. Ab t = 0.33 s hat die vorgegebene
Repetierrate einen konstanten Wert von 30Hz. Dieser wird ab t ≈ 0.35 s durch
die Impulserzeugung übernommen, wobei durch die Bedingung (frep Ts)

−1 ∈
N+ die vorgegebene Repetierrate nicht exakt nachgebildet werden kann.

Bei der Implementierung einer geregelten Bewegungsinduktion kommt der Impuls-
erzeugung eine besondere Bedeutung zu, da diese aus der vorgegebenen Stimulati-
onsintensität und der vorgegebenen Repetierrate die Steuersignale für den Magnet-
stimulator erzeugt.

Aktivierungs−
dynamikRekrutierungImpulserzeugung

PSfrag replacements

u?[k]

f ?
rep[k]

u[k] urec[k]

frep[k]

MRPMS[k]

Abbildung 3.22: Modellierung der Muskelkontraktion bei RPMS unter
Berücksichtigung der Impulserzeugung
Die vorgegebene Stimulationsintensität u? wird durch die

Impulserzeugung über die vorgegebene Repetierrate f ?
rep in

zeitdiskrete Impulse der Höhe u? und dem zeitlichen Abstand
1/f?

rep gewandelt. Der Ausgang u stellt die Impulsfolge dar.

Der Ausgang frep ist der Kehrwert des aktuellen zeitlichen

Abstands zum vorhergehenden Impuls.
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Abbildung 3.23: Funktionsschema der Impulserzeugung

3.3.4 Implementierung der Aktivierungsdynamik

Der Ausgang urec der Rekrutierung (vgl. Abb. 3.22) stellt die Anregung der Aktivie-
rungsdynamik dar. Unter Berücksichtigung der Impulserzeugung entspricht dieser
Wert zum Stimulationszeitpunkt dem Wert urec(u, frep) aus Gleichung (3.25). Zu
allen anderen Zeitpunkten gilt urec = 0.

Gemäß der Übertragungsfunktion aus Gleichung (3.19) wurde die Aktivierungs-
dynamik bisher im Laplace–Bereich angegeben (vgl. Abschnitt 3.1.4). Damit die
Anregung mit zeitdiskreten Impulsen bei der Modellimplementierung zu korrekten
Resultaten führt, wird die Aktivierungsdynamik durch eine Faltungssumme in das
Gesamtmodell integriert. Die zeitdiskrete Impulsantwort (ohne Totzeit) der Aktivie-
rungsdynamik ist durch folgenden Ausdruck gegeben (vgl. Gl. (3.13)):

ya[k] =





0 für k < 0(
k Ts

)2
e−

(k Ts)/Ta

4 T 2
a e−2 für k ≥ 0

(3.26)

Die Latenz Tt der Aktivierungsdynamik kann bei einer zeitdiskreten Implementie-
rung nur als ganzzahliges Vielfaches der Abtastzeit berücksichtigt werden. Entspre-
chend wird kt Ts ≈ Tt mit kt ∈ N+ als zeitdiskrete Näherung der Totzeit definiert.

Mit Ta = 38.44 ms ist die Impulsantwort nach einer Sekunde bereits auf einen Wert
unter 10−8 abgesunken, womit die Faltungssumme nach fs/1 Hz Zeitschritten ohne
nennenswerten Fehler abgebrochen werden kann (es gilt limk→∞ ya[k] = 0). Damit
ergibt sich zur Implementierung der Aktivierungsdynamik eine endliche Faltungs-

– 84 –



3.4 Stichpunkte zur Modellierung des Muskelkontraktionsverhaltens

summe:

MRPMS[k] =

fs/1 Hz∑

i=0

urec[k − kt − i] ya[i] (3.27)

Zusammen mit den Parametern aus Tabelle 3.8, dem Bezugswert aus Tabelle 3.9
und dem Anteil ŷa,rep,20 Hz = 2.84 bei Ta = 38.44 ms ergibt sich mit der Struktur aus
Abbildung 3.22 und der Rekrutierung aus Gleichung (3.25) ein qualitatives Modell
der isometrischen Muskelkontraktion des M. biceps brachii bei repetitiver peripherer
Magnetstimulation. Da dieses Modell auf experimentellen Daten mehrerer Versuchs-
personen beruht, kann es als Grundlage für weitere Studien genutzt werden.

3.4 Stichpunkte zur Modellierung des

Muskelkontraktionsverhaltens

• Die Untersuchungen zur Analyse des Muskelkontraktionsverhaltens bei RPMS
werden an gesunden Versuchspersonen unter isometrischen Bedingungen am
M. bizeps brachii durchgeführt. Aufgrund der Stimulationstechnik ist für die
Muskelerregung nur die direkte Aktivierung der α–Motoaxone im Bereich der
motorischen Endaufzweigungen relevant. Die Refraktärzeit der motorischen
Einheiten spielt bei den angestrebten Repetierraten keine Rolle.

• Die mittleren Totzeiten bei Elektrostimulation liegen im Bereich um 25ms und
korrespondieren mit den aus der Literatur bekannten Werten. Die mittleren
Totzeiten bei der Magnetstimulation liegen bei ca. 3.50ms und sind damit
signifikant kleiner als bei der vergleichbaren Elektrostimulation. Dieser Un-
terschied kann auf die verschiedenen Ausbreitungsmechanismen zurückgeführt
werden, da die räumliche Ausbreitung des Magnetfeldimpulses nicht wie die
Ausbreitung des Reizstroms von den elektrischen Eigenschaften des menschli-
chen Gewebes abhängt.

• Die Latenz bis zum Beginn der Muskelkontraktion ist bei RPMS sehr stabil und
zeigt abhängig von den Versuchspersonen nur eine geringe Variation. Aus die-
sem Grund muss die Latenz bei der Adaption des Muskelkontraktionsmodells
an eine einzelne Versuchsperson nicht angepasst werden.

• Zur Beschreibung der Muskelkontraktion bei RPMS ist ein LTI–System mit drei
identischen negativ–reellen Polstellen sehr gut geeignet. Entgegen der üblichen
Modellierung mit zwei identischen negativ–reellen Polstellen (fES) kann die
Modellqualität ohne zusätzliche Parameter deutlich gesteigert werden.

• Der zeitliche Kontraktionsverlauf bei RPMS kann qualitativ mit einer Zeit-
konstante von Ta = 38.44 ms sehr gut beschrieben werden. Für die einzel-
nen Probanden verteilen sich die Zeitkonstanten in einem Bereich zwischen
26 und 48ms. Wegen dieser Spannweite muss die Aktivierungsdynamik bei
der Modelladaption an eine einzelne Versuchsperson berücksichtigt werden.
Bei Elektrostimulation sind die Zeitkonstanten statistisch signifikant kleiner.
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• Abhängig von der Repetierrate ergibt sich ein überproportionaler Anstieg der
induzierten Kraft zwischen 10 und 25Hz. Bei größeren Repetierraten zeigt sich
ein Sättigungseffekt. Für Repetierraten unter 15Hz sind die Einzelzuckungen
deutlich sichtbar, was sich negativ auf eine geregelte Bewegungsinduktion aus-
wirkt. Daher ist der Bereich von 15 bis 25Hz (kurzzeitig 30Hz) günstig, um
die induzierte Muskelkontraktion zu modulieren. Als typischer Wert für die
Repetierrate bei RPMS können 20Hz festgehalten werden.

• Die Rekrutierung beschreibt den Absolutwert der Muskelkontraktion abhän-
gig von der Stimulationsintensität und der Repetierrate. Neben der indivi-
duellen Ausprägung der Muskulatur hat die Stimulationsspulenposition und
-ausrichtung einen starken Einfluss auf die Rekrutierung. Daher muss die Re-
krutierung bei der Modelladaption an eine einzelne Versuchsperson in jedem
Fall berücksichtigt werden, wobei die Stimulationsspule während der Identifi-
kation am Stimulationsort fixiert werden muss.

• Die Untersuchung der Rekrutierung zeigt, dass die Stimulationsintensität aus
technischer Sicht den primären Stelleingriff bei der geregelten Bewegungsin-
duktion durch RPMS darstellt, während die Repetierrate als sekundärer Stell-
eingriff zu werten ist. Aus physiologischer Sicht sind die Stimulationsintensität
und die Repetierrate als gleichwertige Eingriffe zu betrachten.

• Zur Gesamtmodellierung der Muskelkontraktion bei RPMS werden die Rekru-
tierung und die Aktivierungsdynamik in ein gemeinsames Modell integriert.
Die Darstellung dieses qualitativen Modells erfolgt zeitdiskret, wodurch das
Modell direkt in Simulink übernommen und für Simulationsstudien genutzt
werden kann.

• Bei der Modellintegration muss der Anteil der linearen zeitlichen Summation
abhängig von der Repetierrate gesondert berücksichtigt werden, weshalb das
Rekrutierungsfeld entsprechend adaptiert wird. Da die Rekrutierung den Ab-
solutwert des induzierten Drehmoments beschreibt, fließt in diese Adaption
auch die absolute Verstärkung der Aktivierungsdynamik mit ein.

• Wegen der Muskelerschöpfung muss davon ausgegangen werden, dass das Ge-
samtmodell der Muskelkontraktion eine Abhängigkeit von der Stimulations-
dauer aufweist. Um diese Zeitvarianz zu berücksichtigen, muss grundsätzlich
eine online–fähige nichtlineare Systemidentifikation entworfen werden.

• Mit der entwickelten Gesamtmodellierung wird die isometrische Muskelkon-
traktion bei RPMS der Unterarmbeuger sehr gut nachgebildet, wobei auch die
dynamischen Anteile aufgrund der einzelnen Muskelzuckungen und der nicht-
lineare Einfluss der Repetierrate im Modell enthalten sind.
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Die vorgestellte Untersuchung der isometrischen Muskelkontraktion bei peripherer
Magnetstimulation zeigt, dass die induzierte Kraft zwischen den einzelnen Versuchs-
personen stark variieren kann. Dies betrifft sowohl den Kontraktionsverlauf, als auch
den Absolutwert der Muskelkontraktion. Eine individuelle Beschreibung dieser bei-
den Anteile ist die Grundlage für den Entwurf einer geregelten Bewegungsinduktion,
worin aus technischer Sicht das übergeordnete Ziel in der Erforschung der RPMS liegt
[Koch & Struppler 2003a, Angerer & Struppler 2005]. Aus diesem Grund wird in den
folgenden Kapiteln die automatisierte Adaption des Muskelkontraktionsmodells an
eine einzelne Versuchsperson ohne zeitaufwändige Voruntersuchungen betrachtet.

Zu diesem Zweck erfolgt eine grundlegende Betrachtung der nichtlinearen System-
identifikation mit künstlichen neuronalen Netzen (KNN) als lernfähige technische
Systeme. Ausgehend von den erforderlichen Individualisierungen aus Kapitel 3 wird
ein geeignetes Identifikationsverfahren gewählt und eingehend vorgestellt. Diese theo-
retische Beschreibung der Systemidentifikation wird in einer Rechnerumgebung im-
plementiert. Dabei wird besonderes Augenmerk auf die Rechenzeitoptimierung ge-
legt, um eine praktikable Anwendung der Systemidentifikation zu ermöglichen. Unter
anderem wird hierbei der Identifikationsansatz mit Methoden aus der Theorie der
adaptiven Filter kombiniert. Auf die spezielle Problematik der Anwendung der Sys-
temidentifikation im Zusammenhang mit der RPMS wird in den Kapiteln 5 und 7
eingegangen.

4.1 Allgemeine Betrachtung der Systemidentifikation

Ausgehend von einem unzureichend bekannten Systemverhalten wird ein KNN als
Systemmodell entworfen. Die Gewichte des KNN werden durch einen speziellen Al-
gorithmus so adaptiert, dass das dynamische Modellverhalten mit den gemessenen
Systemausgängen möglichst gut übereinstimmt. Auf diese Weise ergibt sich ein Mo-
dellparametersatz, mit dem das Systemverhalten für die Festlegung einer Regelung
besser abgeschätzt werden kann. Im Allgemeinen haben dabei sowohl die Systemein-
gänge als auch die Systemausgänge Einfluss auf das Modellverhalten. Die Para-
meteradaption wird zusätzlich auch von den Modellausgängen beeinflusst. Dieses
Grundschema der Systemidentifikation ist in Abbildung 4.1 veranschaulicht.

Wie Hofmann [2003] referiert, wird die Identifikation linearer dynamischer Systeme
seit den sechziger Jahren untersucht. Als Literatur können beispielsweise die Bücher
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Modellparameter

Systemeingänge Systemausgänge

Modellausgänge

Systemidentifikation

Parameteradaption

Modell (KNN)

System

Abbildung 4.1: Prinzip der Systemidentifikation

Theory and Practice of Recursive Identification von Ljung & Söderström [1987] oder
Identifikation dynamischer Systeme 1/2 von Isermann [1992] genannt werden.

Mit den Fortschritten der Rechnertechnik haben auch die Aktivitäten auf dem Ge-
biet der Identifikation nichtlinearer dynamischer Systeme zugenommen, wobei die
theoretischen Ansätze bis in die ersten Dekaden des letzten Jahrhunderts zurückrei-
chen. Auch die Anfänge der KNN gehen bis in diese Zeit zurück und erleben seit
Mitte der achtziger Jahre ihre erste Renaissance [Zell 2000]. Seither werden stati-
sche neuronale Netze zur Approximation nichtlinearer Funktionen eingesetzt. Als
Beispiele können das Multi–Layer–Perceptron Network (MLP–Network) von Rosen-
blatt [1958], das Radial Basis Function Network (RBF–Network) von Broomhead &
Lowe [1988] oder das Harmonic Activation Neural Network (HANN) von Beuschel &
Schröder [1999] genannt werden.

4.1.1 Modellansätze zur Systemidentifikation

Eine ausführliche Beschreibung der verschiedenen Ansätze und Vorgehensweisen bei
der Identifikation (nichtlinearer) dynamischer Systeme mit KNN wird beispielswei-
se von Schröder [2005] vorgestellt. Allgemein muss festgehalten werden, dass in der
einschlägigen Literatur eine immense Vielfalt an verschiedenen Ansätzen (Netzstruk-
turen) vorhanden ist.1 Bei kritischer Sichtung der Literatur zeigt sich, dass sich diese
Ansätze sehr ähneln und in wenige Kategorien eingeteilt werden können. Grundsätz-
lich kann bei der Modellbildung für die Systemidentifikation zwischen einem Black–
Box– und einem White–Box–Ansatz unterschieden werden, wie der Überblick in
Abbildung 4.2 veranschaulicht.

Bei einem Black–Box–Ansatz wird nur das Ein-/Ausgangsverhalten des zu untersu-
chenden Systems analysiert und durch ein dynamisches neuronales Netz nachgebil-
det. Hierbei kann zwischen Netzen mit interner und Netzen mit externer Dynamik
unterschieden werden. Zu den Netzen mit interner Dynamik gehören voll und parti-
ell rekurrente Netze [z. B. Zell 2000]. Bei den Netzen mit externer Dynamik handelt
es sich um statische Funktionsapproximatoren, die mit externen Filterketten erwei-
tert werden. Als Beispiele können das Time–Delay–Neural–Network [TDNN, z. B.

1http://citeseer.ist.psu.edu/ liefert am 1. 9. 2005 zu
”
neural networks“ über 10000 Einträge.
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dynamische neuronale Netze

z. B. Kombination aus neuronalem Beobachter,
Volterra−Reihe, OBF und RBF

rekurrentes Netz
z. B. voll od. partiell

interne Dynamik
stat. Nichtlinearität
lin. Dynamik undexterne Dynamik

z. B. TDNN od. Nichtlinearität
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z B. SRNN z. B. RBF

Grey−Box−Ansatz
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Volterra−Reihe, OBF und RBF

Volterra−R. (OBF)

Abbildung 4.2: Modellansätze zur Identifikation nichtlinearer dynami-
scher Systeme im Überblick

Zell 2000] oder die Volterra–Funktionalpotenzreihe [Schetzen 1980] genannt wer-
den. Letztere weist eine NFIR–Struktur (Nonlinear Finite Impulse Response) auf.
Erfolgt eine Komprimierung des Eingangsraums durch orthonormale Basisfunktio-
nen [Kurth 1995], kann von einer OBF–Struktur (Orthonormal Basis Function) ge-
sprochen werden. Der Vorteil des Black–Box–Ansatzes besteht darin, dass in die
Modellierungsphase nur ein geringes Maß an Vorwissen eingebracht werden muss.
Nachteilig ist, dass die Modellparameter nicht physikalisch interpretierbar sind, wo-
mit die Systemzustände nicht im Modell abgegriffen werden können.

Im Gegensatz dazu werden bei White–Box–Ansätzen, wie z. B. dem neuronalen Be-
obachter [Schröder 2000b], statische KNN in eine Zustandsbeobachterstruktur ein-
gebunden, womit statische Nichtlinearitäten innerhalb eines bekannten dynamischen
Systems identifiziert werden können. Somit wird die Struktur der Differenzialglei-
chungen, die die Systemeingänge mit den -ausgängen verknüpfen, als Vorwissen in
die Identifikation eingebracht. Damit haben die Modellparameter eine physikalische
Bedeutung und interne Systemzustände können im Modell abgegriffen werden. Die-
ser Ansatz hat sich bei einer Vielzahl verschiedener Anwendungen als vorteilhaft er-
wiesen [z. B. Hintz et al. 2001, Strobl & Schröder 1999]. Der Nachteil dieses Ansatzes
ist die zeitaufwändige Modellierung, bei der die physikalischen Zusammenhänge als
Modellstruktur abgebildet werden müssen. Die Erweiterung des neuronalen Beob-
achters zu einem strukturierten rekurrenten neuronalen Netz (SRNN) wird von Hintz
[2003] beschrieben. Damit können neben den statischen Nichtlinearitäten auch die
linearen dynamischen Systemanteile bei der Parameteridentifikation berücksichtigt
und physikalisch interpretiert werden.

Bei den Grey–Box–Ansätzen (vgl. Abb. 4.2) werden die verschiedenen Eigenschaften
der Black– und der White–Box–Ansätze kombiniert, um trotz unbekannter Struk-
turanteile möglichst viel Vorwissen in die Identifikation einbringen zu können und
ein physikalisch interpretierbares Ergebnis zu erhalten. In der Arbeit von Hofmann
[2003] wird der neuronale Beobachter [Schröder 2000b] auf Basis der Volterra–Reihe
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so erweitert, dass neben statischen Nichtlinearitäten auch dynamische nichtlinea-
re Systemanteile ohne exakte Kenntnis ihrer inneren Struktur berücksichtigt werden
können. In diesem Zusammenhang kann auch die Kombination aus SRNN, Volterra–
Reihe, OBF und RBF–Netz genannt werden [u. a. Angerer, Hintz & Schröder 2004].
Der Nachteil dieses Ansatzes ist, dass er im Vergleich zum Ansatz von Hofmann
[2003] nichtlinear in den Parametern ist, weswegen ein nichtlineares Parameteradap-
tionsverfahren eingesetzt werden muss.

4.1.2 Parameteradaptionsverfahren zur Systemidentifikation

Neben dem Modellansatz stellt der Algorithmus zur Adaption der Gewichte des KNN
den zweiten Bestandteil der Systemidentifikation dar. Im Zusammenhang mit neu-
ronalen Netzen wird die Parameteradaption auch als Lernen bezeichnet. Nach Zell
[2000] können dabei das überwachte, das bestärkende und das unüberwachte Lernen
unterschieden werden. In der vorliegenden Arbeit wird ausschließlich das überwach-
te Lernen betrachtet. Ein tieferer Einblick in die verschiedenen Lernverfahren wird
z. B. von Nelles [2001] gegeben.

Beim überwachten Lernen wird davon ausgegangen, dass zu jedem Eingangsmuster
das korrekte Ausgangsmuster (abgesehen von einem normalverteilten Messfehler) be-
kannt ist. Durch das Parameteradaptionsverfahren sollen die unbekannten Gewichte
Θ̂ des neuronalen Netzes so verändert werden, dass der Modellausgang möglichst
dem Systemausgang entspricht. Daher wird meist das quadratische Fehlermaß

E(Θ̂) =
1

2

N∑

k=1

(
y[k] − ŷ(Θ̂)[k]︸ ︷︷ ︸

e[k]

)2 !
= min (4.1)

für N Trainingspaare als Gütefunktional definiert. Dabei repräsentiert y den ge-
messenen Systemausgang und ŷ den geschätzten Modellausgang, welcher von den
Gewichten des neuronalen Netzes abhängt. Beim überwachten Lernen können nach
Nelles et al. [1998] die drei Klassen lineare, nichtlinear–lokale und nichtlinear–globale
Adaptionsverfahren unterschieden werden.

Lineare Adaptionsverfahren führen immer zum globalen Minimum des Gütefunktio-
nals [Becker 1989] und können eingesetzt werden, wenn die Parameter linear in den
Modellausgang1 eingehen. Aufgrund dieser Eigenschaften wird in der Mathematik
auch von der Lösung eines linearen Quadratmittelproblems gesprochen. Innerhalb
der linearen Verfahren kann zwischen direkten (Least–Squares, LS, vgl. Anhang B),
rekursiven (Recursive–Least–Squares, RLS) und iterativen (Least–Mean–Squares)
Ansätzen unterschieden werden.

Bei nichtlinear–lokalen Adaptionsverfahren wird das Minimum des Gütefunktio-
nals ausgehend von einem Startpunkt anhand der Information in der Umgebung
des Startpunktes gesucht, was nicht zwingend zum globalen Minimum des Güte-
funktionals führt. Beispiele sind gradientenbasierte Adaptionsvorschriften (Gradi-

1Das heißt der Modellausgang kann abhängig vom Modelleingang u über die Aktivierung A(u)

in der Form ŷ = Θ̂
T A(u) dargestellt werden.
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entenabstieg oder Newton–Verfahren), bei denen die negativen partiellen Differen-

ziationen −∇E(Θ̂) als Minimum–Suchrichtung eingesetzt werden [z. B. Endisch &
Schröder 2005]. Als typisches Verfahren zur Berechnung des Gradienten ist die Back-
propagation von Rumelhart et al. [1986] zu nennen, bei der das neuronale Netz

”
rückwärts“ ausgewertet wird.

Nichtlinear–globale Adaptionsalgorithmen beinhalten in der Regel neben einem lo-
kalen Adaptionsverfahren stochastische Elemente, um die Attraktionsumgebung ei-
nes lokalen Minimums verlassen zu können. Als Beispiel kann die Particle–Swarm–
Optimization von Kennedy & Eberhart [1995] genannt werden.

Bei der Parameteradaption kann auch unabhängig von den Adaptionsverfahren zwi-
schen einer so genannten off–line und einer on–line Adaption unterschieden werden.
Bei einer off–line Parameteradaption werden zunächst alle N Trainingspaare aufge-
zeichnet. Anschließend wird jener Parametersatz bestimmt, für den das Gütefunktio-
nal aus Gleichung (4.1) einen minimalen Wert annimmt. Grundsätzlich können alle
genannten Arten von Lernverfahren für eine off–line Optimierung eingesetzt werden.

Bei einer on–line Adaption wird ein einzelnes Trainingspaar unmittelbar zur Para-
meteradaption genutzt, womit die Parameteradaption zwischen zwei Abtastschritten
in Echtzeit erfolgt. In diesem Fall wird das Modellverhalten mit jedem Abtastschritt
näher an das Systemverhalten herangeführt. Bei einer on–line Parameteradaption ist
es möglich, ein zeitvariantes Systemverhalten zu berücksichtigen, sofern die Variati-
on des Systems gegenüber der eigentlichen Systemdynamik sehr langsam ist, womit
eine adaptive Regelung aufgebaut werden kann. Als typisches on–line Adaptionsver-
fahren ist der RLS–Algorithmus zu nennen (vgl. Abschnitt 4.3).

4.1.3 Auswahl eines Identifikationsansatzes bei RPMS

Wie in Kapitel 3 diskutiert, kann die Muskelkontraktion bei RPMS allgemein durch
ein Modell mit Hammerstein–Struktur beschrieben werden (Vorwissen). Dabei wird
die Struktur der linearen Übertragungsfunktion als ein System mit drei identischen
negativ–reellen Polstellen angenommen. Dieses LTI–System stellt jedoch eine Nä-
herung dar und kann bei der Systemidentifikation nicht als innere Modellstruktur
vorausgesetzt werden (unbekannter Strukturanteil). Zudem zeigt die Modellierung
der Muskelkontraktion, dass sowohl das Rekrutierungsfeld, als auch der Kontrak-
tionsverlauf stark von der jeweiligen Versuchsperson abhängen und aufgrund der
Muskelerschöpfung zeitvariant sind. Diese Zeitvarianz ist deutlich langsamer als die
Dynamik der Muskelkontraktion. Somit können durch eine on–line Adaption die
Modellparameter nachgeführt werden.

Aufgrund dieses teilweise vorhandenen Vorwissens ist die Kombination der Volterra–
Funktionalpotenzreihe, der orthonormierten Basisfunktionen und eines statischen
neuronalen Netzes besonders geeignet, um die nichtlineare Systemidentifikation des
Muskelkontraktionsverhaltens bei RPMS aufzubauen. Dabei soll der on–line–fähige
RLS–Algorithmus zur Parameteradaption eingesetzt werden, da dieser eine verhält-
nismäßig hohe Konvergenzgeschwindigkeit aufweist [Nelles 2001]. In den Arbeiten
von Angerer, Schröder & Struppler [2004b], Hofmann [2003] und Felgen [2002] wer-
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den bereits erste Anwendungsbeispiele bei RPMS vorgestellt, weswegen in der vor-
liegenden Studie dieser Systemidentifikationsansatz aufgegriffen und speziell für die
Erfordernisse bei RPMS optimiert wird.

4.2 Systemidentifikationsansatz bei RPMS

Die Volterra–Funktionalpotenzreihe ist einer der ersten allgemeinen Ansätze zur
Beschreibung nichtlinearer dynamischer Systeme mit einem Ein- und einem Aus-
gang (Single Input Single Output, SISO) [Volterra 1930]. Die Volterra–Reihe dient
als Grundlage zahlreicher aktueller Forschungsarbeiten zur Identifikation nichtlinea-
rer dynamischer Systeme im Bereich der Regelungs– und Steuerungstechnik [z. B.
Hofmann 2003, Doyle et al. 2002, Wellers & Kositza 1999].

Die allgemeinste Form der Volterra–Reihe ist durch die Gleichung

y[k] = g0 +
∞∑

i1=0

g[i1] u[k − i1] +
∞∑

i1=0

∞∑

i2=0

g[i1, i2] u[k − i1] u[k − i2] + · · ·+

+
∞∑

i1=0

· · ·
∞∑

ij=0

g[i1 . . . ij] u[k − i1] . . . u[k − ij] + . . . (4.2)

gegeben [Schetzen 1980]. Die Parameter g[i1], g[i1, i2] . . . g[i1 . . . ij] . . . werden da-
bei als Volterra–Kerne ersten, zweiten und j-ten Grades bezeichnet. Die Konstante
g0 ∈ R ist der so genannte Beharrungswert. Der erste Summenterm dieser Gleichung
entspricht der linearen Faltungssumme, womit die Volterra–Reihe als Verallgemei-
nerung der zeitdiskreten Faltung angesehen werden kann.

Bei der Herleitung und Beschreibung des Modells zur Systemidentifikation wird
davon ausgegangen, dass das nichtlineare System durch eine Volterra–Funktional-
potenzreihe dargestellt werden kann. Zudem wird von einem System mit abklingen-
der Impulsantwort ausgegangen, wodurch die Kerne nach der Antwortlänge m ∈ N

+

und dem Kern q-ten Grades bei einem vernachlässigbaren Restfehler abgebrochen
werden können. Unter diesen Voraussetzungen weist die Volterra–Reihe eine endli-
che Anzahl an Parametern auf, womit der Ansatz prinzipiell zur Systemidentifikation
genutzt werden kann. Die Anzahl der Parameter ist für die praktische Anwendung
allerdings viel zu groß. Aus diesem Grund werden von Hofmann [2003] bzw. Treichl
et al. [2002] verschiedene Modellstrukturen (Hammerstein–, Wiener–Modell und ge-
mischte Modelle) mit dem Ziel einer Vereinfachung der Volterra–Reihe betrachtet.

4.2.1 Vereinfachung bei einer Hammerstein–Struktur

Aufgrund der Anwendung der Systemidentifikation zur Bestimmung eines Muskel-
kontraktionsmodells bei RPMS ist für die vorliegende Arbeit nur die Hammerstein–
Struktur (vgl. Abschnitt 3.3) maßgebend, weswegen diese in Anlehnung an Treichl
et al. [2002] näher betrachtet wird.

Abbildung 4.3 zeigt ein System mit Hammerstein–Struktur, bei dem der System-
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PSfrag replacements

u[k] y[k]v[k]NL(.) G(z)

Abbildung 4.3: Hammerstein–Modell
Der Systemeingang u wird durch eine reelle nichtlineare Funk-

tion NL(.) auf die Zwischengröße v abgebildet. Diese wird

durch einen lineare Funktion G(z) auf den Systemausgang

übertragen.

eingang u durch eine statische reelle nichtlineare Funktion auf die Zwischengröße
v = NL(u) abgebildet wird. Diese Zwischengröße wird durch eine LTI–Übertra-
gungsfunktion auf den Systemausgang y(z) = G(z) v(z) projiziert. Wird dabei die
nichtlineare Funktion durch ein Polynom q-ter Ordnung und die Übertragungsfunk-
tion durch die zeitdiskrete Faltungssumme mit der Impulsantwort h[i] dargestellt,
kann das System durch die Gleichungen

y[k] =
m∑

i=0

h[i] v[k − i] und v[k] = NL(u[k]) =

q∑

j=0

aj uj[k] (4.3)

beschrieben werden. Die Größe m ist dabei die Anzahl der Abtastschritte bis zum
Abklingen der Impulsantwort auf einen vernachlässigbaren Restwert. Durch Einset-
zen der Polynombeschreibung in die Faltungssumme ergibt sich der Ausdruck:

y[k] =

m∑

i=0

h[i]

q∑

j=0

aj uj[k − i] = a0

m∑

i=0

h[i] + · · ·+ aq

m∑

i=0

h[i] uq[k − i] (4.4)

Von Treichl et al. [2002] wird dieser Ausdruck auf Systeme mit einem Relativgrad
n ≥ 2 reduziert, womit h[0] = 0 gelten muss. In der vorliegenden Arbeit wird auf
diese geringe Einschränkung verzichtet.

Ein Koeffizientenvergleich zeigt, dass Gleichung (4.4) eine vereinfachte Form der
allgemeinen Volterra–Reihe aus Gleichung (4.2) darstellt. Dabei gilt:

g0 = a0

m∑

i=0

h[i] Beharrungswert

g[i] = a1 h[i]

und

g[i1 . . . ij . . . iq] =

{
aq h[i] ∀ i = i1 = · · · = ij = · · · = iq
0 sonst

(4.5)

In Worten ausgedrückt bedeuten diese Gleichungen, dass bei einer Hammerstein–
Struktur nur die Diagonalelemente der Volterra–Kerne besetzt sind. Zur übersichtli-
cheren Schreibweise werden für das Hammerstein–Modell die reduzierten Volterra–
Kerne

g0 =

m∑

i=0

h[i] a0 g1[i] = h[i] a1 g2[i] = h[i] a2 . . . gq[i] = h[i] aq (4.6)
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definiert. Damit kann die Volterra–Reihe für ein System mit Hammerstein–Struktur
in folgender vereinfachten Form angeschrieben werden:

y[k] = g0 +
m∑

i=0

g1[i] u[k − i] + · · · +
m∑

i=0

gq[i] u
q[k − i] (4.7)

Mit der Definition eines Aktivierungsvektors A[k] ∈ R1+(m+1) q zu

A[k] =
[
1, u1[k] . . . u1[k − m] . . . uq[k] . . . uq[k − m]

]T
(4.8)

und eines zugehörigen Parametervektors

Θ =
[
g0, g1[0] . . . g1[m], . . . , gq[0] . . . gq[m]

]T ∈ R
1+(m+1) q (4.9)

kann Gleichung (4.7) als Skalarprodukt y[k] = ΘT A[k] geschrieben werden. Die-
se Darstellung kann direkt in einem Modell zur Systemidentifikation übernommen
werden. Für das Modell wird analog

ŷ[k] = Θ̂
T A[k] (4.10)

geschrieben, wobei
”
“̂ die geschätzten Modellgrößen (Modellausgang und Modellpa-

rameter) kennzeichnet.

Der Modellausgang ŷ hängt über den Aktivierungsvektor A[k] nur vom aktuellen
Systemeingang u[k] und dessen Vergangenheit u[k − i], nicht aber vom System-

ausgang y oder dessen Vergangenheit ab. Die Parameter Θ̂ werden bei dieser Be-
trachtung als konstant angenommen. Damit entspricht der Ansatz grundsätzlich der
Ausgangsfehleranordnung (Output Error Model), die im Gegensatz zur Gleichungs-
fehleranordnung auf echt parallele Modelle führt. In Abbildung 4.4 sind Gleichungs-
und Ausgangsfehleranordnung schematisch dargestellt.

Bei der Ausgangsfehleranordnung kann der Modellausgang ŷ grundsätzlich auf den
Modelleingang rückgekoppelt sein (gestrichelte Linie in Abb. 4.4; rekurrente KNN),
was der Systemmodellierung als Differenzengleichung (White–Box) entspricht. In
diesem Fall gehen die Parameter nichtlinear in den Modellausgang ein. Eine der-
artige Modellierung weist theoretisch eine unendlich lange Impulsantwort (Infinite

Ausgangsfehleranordnung Gleichungsfehleranordnung

Modell

System

Modell

SystemPSfrag replacements
u u yy

ŷŷ

Abbildung 4.4: Ausgangs- und Gleichungsfehleranordnung
Bei der Ausgangsfehleranordnung (Output Error Model)

hängt der Modellausgang ŷ vom Systemeingang u ab. Bei

der Gleichungsfehleranordnung fließt zusätzlich der System-

ausgang y in das Modellverhalten ein.
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Impulse Response, IIR) und eine relativ geringe Parameteranzahl (Koeffizienten der
Differenzengleichung) auf.

Bei der hier dargestellten Modellbeschreibung handelt es sich um ein NFIR–Modell,
da das System durch eine endliche nichtlineare Impulsantwort nachgebildet wird, was
ohne Rückkoppelung des Modellausgangs erfolgt. Damit ist die Modellbeschreibung
linear in den Parametern und kann dennoch in einer Ausgangsfehleranordnung abge-
bildet werden. Der Nachteil ist die hohe Parameteranzahl, da der Modellansatz in der
bisherigen Darstellung N = 1+(m+1) q Gewichte aufweist. Diese Parameteranzahl
ist im Vergleich zu IIR–Ansätzen trotz der Vereinfachung zum Hammerstein–Modell
sehr hoch. Darüber hinaus muss berücksichtigt werden, dass die Länge m der zeit-
diskreten Impulsantwort von der Abtastzeit Ts abhängt.

4.2.2 Parameterreduktion durch orthonormale Basisfunktionen

Zur weiteren Reduktion der Parameteranzahl wird nach Kurth [1995] der Eingangs-
raum der Volterra–Reihe durch orthonormale Basisfunktionen (OBF) komprimiert.
Dies entspricht einer Approximation der Impulsantwort durch eine gewichtete Über-
lagerung spezieller Basisfunktionen, die an die Erfordernisse der jeweiligen An-
wendung angepasst werden. Eine allgemeine Beschreibung der Parameterreduktion
durch OBF bei [N]FIR–Modellen ist z. B. in [Nelles 2001] enthalten. Dort werden die
Basisfunktionen als orthonormale Filter im z–Bereich dargestellt. Durch die Struk-
tur und die Parametrierung dieser Filter kann Vorwissen über die Dynamik des zu
identifizierenden Systems eingebracht werden. Als typische Filter werden in der Li-
teratur Laguerre– und Kautz–Filter genannt. Dabei sind Laguerre–Filter für stark
gedämpfte Systeme geeignet [Wahlberg 1991], wogegen Kautz–Filter bei schwach ge-
dämpften bzw. schwingungsfähigen Systemen genutzt werden [Wahlberg 1994]. Von
Heuberger et al. [1995] bzw. Nelles [2001] werden verallgemeinerte Filter vorgestellt,
in denen sowohl die Laguerre– als auch die Kautz–Filter als Sonderfälle enthalten
sind.

Als besonders geeignete Basisfunktionen werden von Killich [1991] und von Kurth
[1995] die verzerrten Sinusfunktionen

r1[i] =
√

m
2

exp
(
−(i−0.5)/ζ

)
mit i = 0 . . .m

und rl[i] =
√

m
2

sin

((
l − 1

)
π
(
1 − exp

(
−(i−0.5)/ζ

)))
mit

i = 0 . . .m
l = 2 . . .mr

(4.11)
vorgeschlagen. In diesen Gleichungen stellt rl[i] ∈ R die Werte der Basisfunktionen,
ζ ∈ R den Verzerrungsfaktor und mr ∈ N+ die Anzahl der Basisfunktionen dar.
Mit dem Formfaktor ζ wird der Grad der Verzerrung bestimmt. Damit können die
Basisfunktionen grob an die Systemdynamik angepasst werden (vgl. Abschnitt 5.1).
Aus diesem Grund sind diese Basisfunktionen gleichermaßen für die Identifikation
von stark und schwach gedämpften Systemen geeignet.
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Zur übersichtlicheren Schreibweise werden die einzelnen Basisfunktionen gemäß

R =




r1[0] r1[1] . . . r1[m]
r2[0] r2[1] . . . r2[m]

...
...

. . .
...

rmr [0] rmr [1] . . . rmr [m]


 =




r1

r2
...

rmr


 (4.12)

zur Rekonstruktionsmatrix R ∈ Rmr×(m+1) zusammengefasst. Allerdings muss die
Rekonstruktionsmatrix zur eindeutigen Systemidentifikation orthonormal sein. Ma-
thematisch wird diese Bedingung durch R̃ R̃T = E beschrieben. Um diese Bedin-
gung zu erfüllen, wird die Rekonstruktionsmatrix R mit den Cholesky–Faktoren
C ∈ Rmr×mr orthonormalisiert [z. B. Bronstein et al. 2000] und auf ihre tatsächliche

Form R̃ ∈ R
mr×(m+1) gebracht:

RT = R̃T C mit RRT = CT R̃ R̃T
︸ ︷︷ ︸

E

C = CT C

⇒ R̃T = RT C−1 ⇒ R̃ =




r̃1[0] . . . r̃1[m]
...

. . .
...

r̃mr[0] . . . r̃mr [m]


 =




r̃1
...

r̃mr


 =

(
CT
)−1

R

(4.13)

Die Cholesky–Faktoren werden durch eine Givens– oder Householder–Transforma-
tion [z. B. Schaback & Werner 1992] bestimmt. Auf die Givens–Transformation
wird im Rahmen der Implementierung des Parameteradaptionsalgorithmus näher
eingegangen (vgl. QR–Zerlegung in Abschnitt 4.3).

Mit den OBF kann die Impulsantwort h durch eine gewichtete Überlagerung ap-
proximiert werden. Dazu wird der Gewichtsvektor Θ̂h = [Θ̂h,1 . . . Θ̂h,mr]

T definiert,
womit die Impulsantwort durch folgenden Ausdruck beschrieben wird:

ĥ[i] =

mr∑

l=1

Θ̂h,l r̃l[i] ∀ i = 0 . . .m (4.14)

Das Formelzeichen ĥ[i] wird gewählt, da sich durch die Überlagerung der Basisfunk-
tionen bei einer endlichen Anzahl an Basisfunktionen nicht jede beliebige abklin-
gende Impulsantwort darstellen lässt. Die maximal erzielbare Approximationsgüte
hängt daher von der OBF–Anzahl ab, wobei mr zur wirksamen Parameterreduktion
möglichst klein sein muss (mr < m). Somit stellt die Festlegung von mr einen Kom-
promiss zwischen der Modellgüte und dem Rechenaufwand dar. Aus diesem Grund
beinhaltet die Modellbildung einen immanenten Approximationsfehler, welcher in
den dargestellten Gleichungen nicht explizit angeführt ist (vgl. auch Kapitel 5). Zur
Veranschaulichung sind in Abbildung 4.5 orthonormale Basisfunktionen und deren
Überlagerung exemplarisch dargestellt. Die Parameter der Basisfunktionen sowie die
Gewichte der Überlagerung sind frei gewählt und führen für das dargestellte Bei-
spiel von ursprünglich m + 1 = 51 Parametern auf die reduzierte Parameteranzahl
mr = 4.
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Abbildung 4.5: Verzerrte Sinus–Basisfunktionen
Im linken Teilbild sind die orthonormierten verzerrten Sinus–

Basisfunktionen mit den Parametern m = 50, mr = 4, ζ = 10

dargestellt.

Das rechte Teilbild zeigt die Überlagerung der OBF mit den

Gewichten Θ̂h = [1.6, 0.8, 0.4, 0.28]T zur approximierten Im-

pulsantwort ĥ.

Integration des OBF–Ansatzes in ein NFIR–Modell

Mit der Approximation der Impulsantwort aus Gleichung (4.14) und der vereinfach-
ten Volterra–Reihe für Modelle mit Hammerstein–Struktur aus Gleichung (4.7) kann
der Modellansatz unter Berücksichtigung der OBF wie folgt angegeben werden:

ŷ[k] = g0 + a1

m∑

i=0

ĥ[i] u[k − i] + · · · + aq

m∑

i=0

ĥ[i] uq[k − i] = (4.15)

= g0 +

m∑

i=0

mr∑

l=1

Θ̂h,l r̃l[i] a1 u[k − i] + · · ·+
m∑

i=0

mr∑

l=1

Θ̂h,l r̃l[i] aq uq[k − i]

Durch eine neue Sortierung der Summen ergibt sich der Ausdruck:

ŷ[k] = g0 + a1

mr∑

l=1

Θ̂h,l

m∑

i=0

r̃l[i] u[k − i]

︸ ︷︷ ︸
[u[k] ... u[k−m]]erT

l︸ ︷︷ ︸
a1

bΘT

h ([u[k] ... u[k−m]] eRT )
T

+ · · ·+ aq

mr∑

l=1

Θ̂h,l

m∑

i=0

r̃l[i] u
q[k − i]

︸ ︷︷ ︸
[uq[k] ... uq [k−m]]erT

l︸ ︷︷ ︸
aq

bΘT

h ([uq [k] ... uq [k−m]] eRT )
T

(4.16)

Mit dem reduzierten Aktivierungsvektor A[k] ∈ R
1+mr q (abweichend von Gl. (4.8))

A[k] =
[
1,
[
u[k] . . . u[k − m]

]
R̃T , . . . ,

[
uq[k] . . . uq[k − m]

]
R̃T
]T

(4.17)
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und dem zugehörigen reduzierten Parametervektor Θ̂ ∈ R1+mr q

Θ̂ =
[
g0, a1 Θ̂h,1, . . . , a1 Θ̂h,mr︸ ︷︷ ︸

a1
bΘT

h

, . . . , aq Θ̂h,1, . . . , aq Θ̂h,mr︸ ︷︷ ︸
aq

bΘT

h

]T
(4.18)

kann Gleichung (4.16) wiederum als Skalarprodukt ŷ[k] = Θ̂
T A[k] angeschrieben

werden, wobei die OBF im Aktivierungsvektor enthalten sind.

Die Anzahl der Parameter wird gegenüber Gleichung (4.10) von N = 1 + (m + 1) q
auf NΘ = 1+mr q reduziert. Zusätzlich löst sich durch die Einführung der Basisfunk-
tionen die Abhängigkeit zwischen der Anzahl der zu identifizierenden Parameter und
der Abtastzeit Ts auf, da diese nicht in die Anzahl der Basisfunktionen mr eingeht.

4.2.3 Approximation der statischen Nichtlinearität

Der bisherige Identifikationsansatz unterliegt der Einschränkung, dass die statische
Nichtlinearität des Hammerstein–Modells durch ein Polynom q-ter Ordnung appro-
ximiert wird. Theoretisch können stetige nichtlineare Funktionen zwar durch Polyno-
me nachgebildet werden, in der Praxis neigen Polynome höherer Ordnung jedoch zu
Welligkeiten [z. B. Schrüfer 1992] und zeigen ein schlechtes Extrapolationsverhalten,
da sie meist gegen ±∞ streben. In der Arbeit von Hofmann [2003] wird der Nachteil
dieses Ansatzes anhand von Simulationsbeispielen sehr anschaulich erläutert.

Zur Verbesserung des Approximationsverhaltens schlägt Hofmann [2003] statische
neuronale Netze zur Nachbildung der Nichtlinearität vor. Um dabei die Linearität
der Parameter in der Volterra–Funktionalpotenzreihe zu erhalten, muss dieser Funk-
tionsapproximator ebenfalls linear in seinen Parametern sein. Aus diesem Grund
wird nicht ein MLP– sondern ein RBF–Netz als Funktionsapproximator gewählt.

Die Grundidee des RBF–Netzes besteht in der Approximation einer reellen nicht-
linearen Funktion durch eine gewichtete Überlagerung einer Vielzahl von Basis-
funktionen. Beim RBF–Netz werden als Basisfunktionen B(u) meist Gaußsche–
Glockenkurven der Form

BRBF,j(u) = exp

(
−(u − ξj)

2

2 σ2

)
(4.19)

eingesetzt, wobei die Zentren oder Stützstellen ξ ∈ R der einzelnen Basisfunktionen
im Eingangsraum verteilt sind. Die Standardabweichung σ ∈ R definiert dabei die
Überlappung der Basisfunktionen. Im linken Teil von Abbildung 4.6 sind zur Veran-
schaulichung vier Basisfunktionen und deren Überlagerung

∑BRBF,j(u) dargestellt.
Wie Abbildung 4.6 zeigt, sind in der Überlagerung deutlich die Anteile der ein-
zelnen Basisfunktionen zu erkennen. Außerhalb der Basisfunktionszentren fällt die
Überlagerung auf Null ab. Diese Eigenschaften wirken sich nachteilig auf die Funk-
tionsapproximation durch ein RBF–Netz aus, was von Schröder [2000b] ausführlich
diskutiert wird.

Um die Nachteile des klassischen RBF–Netzes zu umgehen, wird das normierte RBF–
Netz (NRBF–Netz, Normalized Radial Basis Function Network) als Funktionsappro-
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Ü
b
er

la
ge

ru
n
g

d
es

R
B

F
–N

et
ze

s

B
as

is
fu

n
k
ti
on

en
B N

R
B
F
(u

)u
n
d

Ü
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Abbildung 4.6: Basisfunktionen und deren Überlagerung bei einem RBF–
und einem NRBF–Netz
Hell dargestellt sind die Basisfunktionen Bj(u). Dunkel darge-

stellt ist die Überlagerung
∑Bj(u) der Basisfunktionen. Die

Standardabweichung ist mit σ = 0.45 gewählt.

ximator eingesetzt. Dabei wird die Normierung der Basisfunktionen durch folgende
Gleichung beschrieben:

BNRBF,j(u) =
BRBF,j(u)∑BRBF,i(u)

(4.20)

Im rechten Teil von Abbildung 4.6 sind vier Basisfunktionen und deren Überlagerung
für ein NRBF–Netz dargestellt, wobei die Parameter wie beim RBF–Netz gewählt
werden. Im Vergleich zur Überlagerung der Basisfunktionen des RBF–Netzes zeigt
sich, dass das NRBF–Netz aufgrund der Normierung auch außerhalb der Basisfunk-
tionszentren einen konstanten Wert von 1 annimmt. Damit kann das NRBF–Netz
bei einer vergleichbaren Approximationsgüte mit deutlich weniger Stützwerten als
ein RBF–Netz dimensioniert werden.

Funktionsapproximation durch ein NRBF–Netz

Bei der allgemeinen Beschreibung eines NRBF–Netzes zur Approximation einer reel-
len nichtlinearen Funktion v = NL(u) wird von einem mq–dimensionalen Eingangs-
raum ausgegangen. Entsprechend werden der Netzeingang durch den Eingangsvektor

u =
[
u1 . . . umq

]T ∈ R
mq (4.21)

und die Zentren der Basisfunktionen durch die Stützstellenmatrix

ξ =
[
ξ

1
, . . . , ξ

q

]
=




ξ1,1 . . . ξ1,q
...

. . .
...

ξmq,1 . . . ξmq,q


 ∈ R

mq×q (4.22)

beschrieben, wobei q ∈ N+ die Anzahl der Stützstellen repräsentiert.
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Auf die spezielle Problematik der Stützstellenverteilung wird z. B. in [Nelles 2001]
eingegangen. Bei der hier vorgestellten Implementierung wird von einem äquidistan-
ten Stützstellengitter ausgegangen. Zur Beschreibung dieser Stützstellenverteilung
wird zunächst die Anzahl q1 ∈ N+ bis qmq ∈ N+ der Stützstellen je Eingangs-
dimension festgelegt, was aufgrund der gleichmäßigen Verteilung auf q =

∏mq

l=1 ql

Stützstellen führt. Im nächsten Schritt werden mit den Grenzen umin und umax und
den Stützstellenanzahlen die Stützstellenabstände festgelegt:

∆ξl =
ul,max − ul,min

ql − 1
∀ l = 1 . . .mq ∧ ql ≥ 2 (4.23)

Mit den untergeordneten Indizes j1 bis jmq (mit jl = 1 . . . ql) je Eingangsdimensi-
on ergeben sich insgesamt q mögliche Kombinationen, welche auf die Zentren der
Stützstellen führen:

ξ
j
= umin +




j1 ∆ξ1
...

jmq ∆ξmq


− ∆ξ mit j = 1 +

mq∑

l=1

(
(jl − 1)

l−1∏

i=1

qi

)
(4.24)

In Abbildung 4.7 ist eine derartige äquidistante Stützstellenverteilung exemplarisch
für ein Netz mit zwei Eingangsdimensionen und q = q1 q2 = 3·4 = 12 Basisfunktionen
dargestellt. Für dieses Beispiel gilt:

j1 1 2 3 1 2 3 1 2 3 1 2 3
j2 1 1 1 2 2 2 3 3 3 4 4 4
j 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12

Die Topologie des NRBF–Netzes zur Approximation einer multidimensionalen reellen
Funktion ist in Abbildung 4.8 dargestellt, wobei aus dieser Abbildung die vorwärts-
gerichtete Struktur dieses mehrschichtigen Netztyps hervorgeht.

Die Aktivierungen des Netzes entsprechen dem Wert der Basisfunktionen in einem
einzelnen Rechenschritt [k]. Damit ergibt sich aus dem Eingangsvektor u[k] und den
Stützstellen ξ

j
für die Aktivierungen folgender Ausdruck:

ANL,j(u[k]) =

exp

(
−

mq∑

l=1

(ul[k] − ξl,j)
2

2 σ2 ∆ξ2
l

)

q∑

i=1

exp

(
−

mq∑

l=1

(ul[k] − ξl,i)
2

2 σ2 ∆ξ2
l

) ∀ j = 1 . . . q (4.25)

In dieser Gleichung beschreibt die Standardabweichung σ die Überlappung der ein-
zelnen Basisfunktionen, bezogen auf den Stützstellenabstand ∆ξ1 . . .∆ξmq der je-
weiligen Eingangsdimension (vgl. auch Abb. 4.7), wodurch die Standardabweichung
σ unabhängig vom Stützstellenabstand gewählt werden kann. Um die Freiheitsgrade
bei der Implementierung des NRBF–Netzes zu verringern, wird von einem einzelnen
σ–Wert ausgegangen.
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Abbildung 4.8: Topologie eines multi-
dimensionalen NRBF–Netzes

Durch eine gewichtete Überlagerung der Aktivierungen kann der Netzausgang und
damit der approximierte Funktionswert gemäß

v̂[k] =

q∑

j=1

Θ̂NL,j ANL,j(u[k]) (4.26)

bestimmt werden. Mit der Definition eines Aktivierungsvektors

ANL[k] =
[
ANL,1(u[k]), . . . ,ANL,j(u[k]), . . . ,ANL,q(u[k])

]T
(4.27)

und eines Parametervektors

Θ̂NL =
[
Θ̂NL,1, . . . , Θ̂NL,j , . . . , Θ̂NL,q

]T
(4.28)

kann der Netzausgang auch als Skalarprodukt v̂[k] = Θ̂
T

NLANL[k] angegeben werden.

In Abbildung 4.9 ist das Approximationsverhalten eines NRBF–Netzes für verschie-
dene Standardabweichungen dargestellt. Es zeigt sich, dass bei kleinen Werten die
Information eines einzelnen Neurons (das Gewicht Θ̂NL,j) auf seine unmittelbare Um-
gebung projiziert wird, während große Werte eine breitere Wirkung eines Neurons
hervorrufen. Grundsätzlich bleibt für endliche σ–Werte die Wirkung eines Neurons
jedoch immer auf seine Umgebung beschränkt. In dieser lokalen Wirkung der Stütz-
stellen besteht ein wesentlicher Vorteil des NRBF–Netzes [Schröder 2005].

Vergleich von NRBF–Netz und General Regression Neural Network

In der Literatur wird das NRBF–Netz und das General Regression Neural Net-
work (GRNN) häufig gleichgesetzt, was auch auf die grundlegende mathematische
Beschreibung und die Approximationseigenschaften der beiden Netztypen zutrifft.
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Abbildung 4.9: Approximationsverhalten eines NRBF–Netzes abhängig
von der Standardabweichung σ
Hell dargestellt sind die Aktivierungen ANL,j abhängig vom

Netzeingang u. Dunkel dargestellt ist der Netzausgang v̂ für

die frei gewählten Gewichte Θ̂NL = [0.25 0.5 0.75 1]T .

Beim GRNN von Specht [1991] besteht jedoch die Besonderheit, dass die Zentren der
Basisfunktionen nicht fest vorgegeben und die Gewichte des Netzes adaptiert wer-
den, sondern dass die Trainingspaare im GRNN gespeichert werden. Somit wird für
jedes neue Ein-/Ausgangspaar (u[k] / y[k]) ein eigenes Neuron angelegt. Dabei wird
das Zentrum der zugehörigen Basisfunktion durch den Eingangsvektor bestimmt
(ξ

k
= u[k]), wogegen das entsprechende Netzgewicht durch den gemessenen Aus-

gangswert festgelegt wird (Θ̂NL,k = y[k]). Die Adaption des GRNN erfolgt damit
ohne expliziten Lernalgorithmus und wesentlich schneller als bei einem NRBF–Netz
in Kombination mit einem gradientenbasierten Lernverfahren.

Specht [1991] führt zusätzlich eine Clusterung (Zusammenfassung mehrerer Ein-
/Ausgangspaare) und einen so genannten Vergessensfaktor ein. Durch die Cluste-
rung wird die Anzahl der Neurone verringert. Durch den Vergessensfaktor wird der
Einfluss einer einzelnen Messung mit fortschreitender Zeit abgeschwächt, wodurch
die Adaptionsfähigkeit des GRNN bei zeitvarianten Systemeigenschaften erhalten
bleibt.

Wie Nelles [2001] ausführt, ergibt sich zwischen dem NRBF–Netz und dem GRNN
praktisch kein Unterschied, wenn zur Adaption der NRBF–Gewichte der RLS–Algo-
rithmus eingesetzt wird. Damit ist die Gleichsetzung der beiden Netztypen durchaus
gerechtfertigt.

4.2.4 Gesamtansatz

Zur Darstellung des gesamten Identifikationsmodells muss das NRBF–Netz in den
bisherigen Ansatz integriert werden. Ausgehend von der Summendarstellung aus
Gleichung (4.26) und der zeitdiskreten Faltung aus Gleichung (4.3) kann die NFIR–
Beschreibung eines Hammerstein–Modells mit einem NRBF–Netz zur Approxima-
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tion der Nichtlinearität in der Form

ŷ[k] =
m∑

i=0

ĥ[i] v̂[k − i] =
m∑

i=0

q∑

j=1

ĥ[i] Θ̂NL,j ANL,j(u[k − i]) (4.29)

angegeben werden. Werden zusätzlich die orthonormalen Basisfunktionen zur Ap-
proximation der Impulsantwort aus Gleichung (4.14) analog zu Gleichung (4.16)
berücksichtigt, so ergibt sich der Ausdruck:

ŷ[k] =
m∑

i=0

q∑

j=1

mr∑

l=1

Θ̂h,l Θ̂NL,j r̃l[i]ANL,j(u[k − i]) (4.30)

Mit der Definition des reduzierten Aktivierungsvektors A[k] ∈ Rmr q zu

A[k] =
[
A1, . . . ,Amr q

]T
=
[[
ANL,1(u[k]), . . . ,ANL,1(u[k − m])

]
R̃T , . . .

. . . ,
[
ANL,q(u[k], . . . ,ANL,q(u[k − m])

]
R̃T
]T

(4.31)

und eines zugehörigen reduzierten Parametervektors Θ̂ ∈ Rmr q zu

Θ̂ =
[
Θ̂NL,1 Θ̂h,1, . . . , Θ̂NL,1 Θ̂h,mr, . . . , Θ̂NL,q Θ̂h,1, . . . , Θ̂NL,q Θ̂h,mr

]T
(4.32)

kann Gleichung (4.30) wiederum als Skalarprodukt angeschrieben werden:

ŷ[k] = Θ̂
T A[k] (4.33)

Durch diese Modellgleichung wird das gesamte Identifikationsmodell mit Hammer-
stein–Struktur als NFIR–Modell in Ausgangsfehleranordnung repräsentiert. Der LTI–
Teil des Systems wird durch die zeitdiskrete Impulsantwort berücksichtigt. Zur Para-
meterreduktion wird die Impulsantwort durch die gewichtete Überlagerung ortho-
normaler Basisfunktionen approximiert. Die statische Nichtlinearität wird durch ein
NRBF–Netz approximiert. Der Beharrungswert der Volterra–Reihe geht als Offset
in die approximierte Funktion des NRBF–Netzes ein.

Wird für das NRBF–Netz ein skalarer Eingang angenommen und werden die Basis-
funktionen (NRBF und OBF) durch Polynome dargestellt, kann der Modellansatz
wieder in die allgemeine Darstellung der Volterra–Reihe aus Gleichung (4.2) über-
führt werden. Da das NRBF–Netz in seiner allgemeinen Darstellung jedoch beliebig
viele Eingangsdimensionen haben kann, wird durch Gleichung (4.33) ein MISO–
System (Multiple Input Single Output) repräsentiert, das eine beliebige Verkoppe-
lung der Modelleingänge ermöglicht und nicht wie bei Hofmann [2003] auf bestimm-
te Verkoppelungen reduziert ist. Ebenso kann durch den vorgestellten Ansatz jedes
Hammerstein–System mit einer abklingenden Impulsantwort nachgebildet werden,
während der Ansatz von Hofmann auf Systeme mit einem Relativgrad n ≥ 2 be-
schränkt wird.

Die Parameter zur Festlegung der Approximationseigenschaften des Identifikations-
modells sind in Tabelle 4.1 zusammengefasst. Diese Größen müssen vor dem Iden-
tifikationsprozess festgelegt werden, und sind während der Identifikation konstant.
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Tabelle 4.1: Parameter zur Bestimmung der Modelleigenschaften bei der
Identifikation nichtlinearer dynamischer Systeme

Symbol Beschreibung

LT
I

m Abtastschritte bis zum Abklingen der Impulsantwort
mr Anzahl der orthonormierten Basisfunktionen
ζ Formfaktor der verzerrten Sinus–Basisfunktionen

⇒ R̃ Rekonstruktionsmatrix

N
R

B
F

mq Anzahl der Eingangsdimensionen
q1 . . . qmq Anzahl der Stützstellen je Eingangsdimension

umin & umax Approximationsbereich
σ Standardabweichung der Basisfunktionen

⇒ ξ Stützstellenmatrix

=⇒ NΘ Für die Parameteranzahl gilt NΘ = mr q = mr

∏mq

l=1 ql.

4.3 Implementierung des Identifikationsansatzes

Zur Anwendung des Modellansatzes müssen die beschriebenen Gleichungen zusam-
men mit einem Parameteradaptionsalgorithmus in einer Rechnerumgebung imple-
mentiert werden. Als Implementierungsumgebung wird Simulink Version 5.1 von
The MathWorks gewählt. Wegen der geforderten on–line–Fähigkeit der System-
identifikation wird bei der Implementierung besonderes Augenmerk auf die Rechen-
zeitoptimierung gelegt. Aus diesem Grund werden die häufig durchzuführenden Be-
rechnungen in so genannte S–Functions übertragen. Für die Grundbegriffe zu Simu-

link und der S–Function–Programmierung in C/C++ sei z. B. auf das Buch Matlab
— Simulink — Stateflow von Angermann et al. [2005] und Die C++ Programmier-
sprache von Stroustrup [1992] verwiesen.

4.3.1 Optimierung des NRBF–Netzes

Zur Beschreibung der Implementierung wird zunächst die Berechnung der Aktivie-
rungen eines multidimensionalen NRBF–Netzes näher betrachtet. Unter der Vor-
aussetzung einer äquidistanten Stützstellenverteilung nach Gleichung (4.24) treten
in der Stützstellenmatrix ξ nicht

∏mq

l=1 ql sondern nur
∑mq

l=1 ql verschiedene Werte
auf, deren Kombination die einzelnen Stützstellen ξ

j
ergibt. Wie bereits von Hin-

tz [2003] angedacht, kann dieser Effekt zur Rechenzeitoptimierung genutzt werden.
Dazu wird die Berechnung der Stützstellenkoordinaten aus Gleichung (4.24) in die
Berechnung der Aktivierungen aus Gleichung (4.25) eingesetzt. Für den Zähler der
Aktivierungsfunktion führt dies auf den Ausdruck

ZNL,j(u[k]) = exp

(
−

mq∑

l=1

(ul[k] − (ul,min + jl ∆ξl − ∆ξl))
2

2 σ2 ∆ξ2
l

)
=
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= exp

(
− 1

2 σ2

mq∑

l=1

(
ul[k] − ul,min

∆ξl
− (jl − 1)

)2
)

(4.34)

wobei der Index

j = 1 +

mq∑

l=1

(
(jl − 1)

l−1∏

i=1

qi

)
(4.35)

durch die untergeordneten Indizes j1 . . . jmq je Eingangsdimension beschrieben wird.
Dabei kann jeder Index jl Werte zwischen 1 und ql annehmen.

Der Ausdruck für den Zähler der Aktivierung kann durch die Beziehung exp(
∑

(.)) =∏
(exp(.)) weiter umgeformt werden:

ZNL,j(u[k]) = exp

(
− 1

2 σ2

mq∑

l=1

(
ul[k] − ul,min

∆ξl
− (jl − 1)

)2
)

=

=

mq∏

l=1

exp

(
− 1

2 σ2

(
ul[k] − ul,min

∆ξl
− (jl − 1)

)2
)

︸ ︷︷ ︸
El,jl

(ul[k])

(4.36)

Mit diesem Ausdruck kann die Aktivierung in der Form

ANL,j(u[k]) =
ZNL,j(u[k])
q∑

i=1

ZNL,i(u[k])

=

mq∏

l=1

El,jl
(ul[k])

q∑

i=1

mq∏

l=1

El,il(ul[k])

=

mq∏

l=1

(
El,jl

(ul[k])∑ql

il=1 El,il(ul[k])

)

(4.37)
angegeben werden. Dabei werden die

∑mq

l=1 ql verschiedenen El,jl
multiplikativ zu∏mq

l=1 ql verschiedenen Aktivierungen verknüpft. Das Schema dieser Rechenzeitopti-
mierung ist in Abbildung 4.10 für ein zweidimensionales NRBF–Netz mit insgesamt
q = 12 Stützstellen veranschaulicht.

Bei dieser Art der Implementierung wird zwar die Anzahl der zu berechnenden
Exponentialfunktionen von

∏mq

l=1 ql auf
∑mq

l=1 ql reduziert. Allerdings ergeben sich
zur Verknüpfung der Exponentialfunktionen insgesamt (mq − 1)

∏mq

l=1 ql zusätzliche
Multiplikationen, welche die erzielte Rechenzeiteinsparung zum größten Teil kom-
pensieren. Durch gezieltes Ausnutzen von Zwischenergebnissen kann dieser Aufwand
für mq ≥ 3 auf

∑mq

l=2

∏l
i=1 qi reduziert werden. Zusätzlich kann durch blockweises

Kopieren der Zwischenergebnisse (memcpy) die Anzahl der expliziten Dereferenzie-
rungen deutlich reduziert werden. Erst durch diese zusätzlichen Maßnahmen, die
von [Hintz 2003] nicht berücksichtigt werden, kann die Ausführungsgeschwindigkeit
bei höheren Netzdimensionen massiv gesteigert werden.

Zur Bewertung der Rechenzeitoptimierung werden die Ausführungszeiten der kon-
ventionellen Implementierung eines multidimensionalen NRBF–Netzes in Simulink

und der optimierten Implementierung als S–Function verglichen (Quellcode in An-
hang D.2). Die Compilierung der S–Function erfolgt mit dem gcc–Compiler (Version
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Beispielhafte Dimensionierung des
NRBF–Netzes: mq = 2, q1 = 3 und
q2 = 4.
Vorgehensweise zur Berechnung der
Aktivierungen:

1. Berechnen der q1 + q2 = 7
Exponentialfunktionen E nach
Gleichung (4.36)
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Abbildung 4.10: Optimierte Berechnung der Aktivierungen eines NRBF–
Netzes mit äquidistanter Stützstellenverteilung

3.3.4) bei höchster Optimierungsstufe (-O3) und speziell für die vorhandene Hard-
ware (-march=athlon). Die jeweiligen Ausführungszeiten werden mit dem Simu-

link–Profiler und einem AMD–Athlon 1200MHz Prozessor (Linux Kernel–Version
2.6.8-24, Simulink Version 5.1) erhoben. Um zuverlässige Ergebnisse zu erhalten,
werden die einzelnen Versuche fünf mal wiederholt und gemittelt. Die Berechnung
der Aktivierungen wird bei jedem Versuch mindestens 500-mal mit einem zufälli-
gen Netzeingang durchgeführt. Während dieser Versuche sind, soweit möglich, keine
weiteren Anwendungen aktiv.

In Abbildung 4.11 sind die Ergebnisse dieser Untersuchung in Form von Optimie-
rungsfaktoren dargestellt. Der Optimierungsfaktor stellt dabei die Ausführungzeit
der Simulink–Implementierung im Verhältnis zur Ausführungszeit der S–Function–
Implementierung dar. Wie aus dieser Abbildung hervorgeht, ergibt sich bereits im
eindimensionalen Fall eine merkliche Steigerung der Ausführungsgeschwindigkeit
(ca. Faktor 5). Diese ist aber ausschließlich der Implementierung als S–Function zu-
zuordnen, da sich die vorgestellte Optimierung prinzipbedingt erst bei höheren Ein-
gangsdimensionen auswirken kann. Bei zwei Eingangsdimensionen zeigt sich durch
die vorgestellte Optimierung eine weitere Verbesserung bei zunehmender Stützstel-
lenanzahl. Ab drei Eingangsdimensionen zeigt sich das volle Potenzial der vorgestell-
ten Implementierung. Bei ql = 12 Stützstellen je Eingangsdimension und mq = 3
Eingangsdimensionen (q = 123 = 1728 Stützstellen) ergibt sich eine Steigerung der
Ausführungsgeschwindigkeit um den Faktor 18. Bei ql = 12 und mq = 4 (q = 20736
Stützstellen) erhöht sich dieser Faktor auf 132. Anzumerken ist, dass bei noch grö-
ßeren Netzdimensionen der CPU–Cache (hier 256KB) nicht mehr ausreicht, um alle
Zwischenergebnisse aufzunehmen. Dadurch verlangsamt sich der Datenzugriff der
S–Function, und der Optimierungsfaktor nimmt ab.

– 106 –



4.3 Implementierung des Identifikationsansatzes

4 6 8 10 12 14 16 18 20
0

20

40

60

80

100

120

140

40 60 80 100

PSfrag replacements
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Abbildung 4.11: Optimierungsfaktor bei der Berechnung der Aktivierun-
gen eines multidimensionalen NRBF–Netzes
Dargestellt ist der Optimierungsfaktor (Ausführungszeit

der Simulink–Implementierung zu Ausführungszeit der S–

Function) abhängig von der Stützstellenanzahl ql je Ein-

gangsdimension mq.

Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass der Rechenaufwand bei einem
multidimensionalen NRBF–Netz immer exponentiell mit der Anzahl der Eingangs-
dimensionen zunehmen muss, da die Anzahl der Stützstellen und der Netzgewichte
exponentiell mit mq zunehmen. Bei der vorgestellten Implementierung wird zumin-
dest der Rechenaufwand zur Bestimmung der Exponentialfunktionen E(u) von der
Ordnung O(

∏mq

l=1 ql) auf die Ordnung O(
∑mq

l=1 ql) reduziert. Zusammen mit der Re-
duktion der zusätzlichen Multiplikationen und der Dereferenzierungen ergibt sich
bei multidimensionalen NRBF–Netzen eine massive Rechenzeitersparnis (bis Faktor
132), wobei diese auf einer äquidistanten Verteilung der Stützstellen beruht.

4.3.2 Optimierung der orthonormalen Basisfunktionen

Wie die Definition des Aktivierungsvektors aus Gleichung (4.31) zeigt, beinhaltet
der Aktivierungsvektor neben den aktuellen Aktivierungen des NRBF–Netzes auch
die vergangenen Aktivierungen und die Rekonstruktionsmatrix R̃. Um Rechenzeit
einzusparen, werden die Aktivierungen innerhalb einer S–Function gespeichert und
für den folgenden Rechenschritt genutzt. Zu diesem Zweck muss die Repräsentation
des Aktivierungsvektors im Arbeitsspeicher um eine Speicherposition verschoben
werden. Dabei werden die q ältesten Werte gelöscht. Die jüngsten Werte werden
nach der oben beschriebenen Vorgangsweise berechnet. Bei einer Strukturierung des
Aktivierungsvektors wie in Gleichung (4.31) angegeben, kann diese Aufgabe in C

durch eine einzige Operation (memmov) durchgeführt werden.

Die Multiplikation mit der Rekonstruktionsmatrix wird ebenfalls in der S–Function
berücksichtigt. Auf diese Weise ergibt sich der reduzierte Aktivierungsvektor aus
Gleichung (4.31) mit mr q Elementen als Ausgangsvektor der S–Function. In An-
hang D.2 ist der vollständige Quellcode der S–Function zur Auswertung eines mul-
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tidimensionalen NRBF–Netzes unter Berücksichtigung der Rekonstruktionsmatrix
abgedruckt. Damit ist in dieser S–Function das gesamte Identifikationsmodell enthal-
ten, wobei der Ausgangsvektor der S–Function den reduzierten Aktivierungsvektor
A[k] darstellt.

Zur Bewertung dieser Teilimplementierung wird wiederum eine direkt in Simulink er-
stellte Version mit dem korrespondierenden Teil der S–Function aus Anhang D.2 ver-
glichen. Die Evaluierung der Ausführungszeiten erfolgt unter den selben Bedingun-
gen wie bei der optimierten Implementierung des NRBF–Netzes. In Abbildung 4.12
sind die Verhältnisse der Ausführungzeiten bei verschiedenen Dimensionierungen der
Rekonstruktionsmatrix R̃ angegeben. Wie aus dieser Abbildung hervorgeht, ergibt
sich eine Reduktion der Ausführungszeiten um den Faktor 3.5 bis 8. Diese Abbildung
zeigt auch, dass bei der typischen Konfiguration (hohe Werte für m, mittlere für q
und kleine für mr) die besten Ergebnisse erzielt werden. Dies ist darauf zurückzu-
führen, dass in der S–Function die Organisation der Daten und die Verschachtelung
der verschiedenen Schleifen für diese Verhältnisse optimiert sind.
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Abbildung 4.12: Optimierungsfaktor bei der Berechnung des reduzierten
Aktivierungsvektors
Dargestellt ist der Optimierungsfaktor abhängig von der

Antwortlänge m bei verschiedenen Kombinationen aus

Stützstellenanzahl q und OBF–Anzahl mr.

4.3.3 Optimierung des Parameteradaptionsalgorithmus

Wie bereits in der allgemeinen Betrachtung zu Beginn dieses Kapitels beschrieben,
umfasst die Systemidentifikation neben dem eigentlichen Systemmodell einen Pa-
rameteradaptionsalgorithmus. Nachdem der vorgestellte Modellansatz linear in den
Parametern ist, kann der RLS–Algorithmus, der sich durch seine on–line–Fähigkeit
und seine hohe Konvergenzgeschwindigkeit auszeichnet, eingesetzt werden. Nachtei-
lig ist der hohe Rechenaufwand pro Rekursionsschritt [Nelles 2001].

Die Herleitung des RLS–Algorithmus ist in Anhang B ausführlich dargestellt. Dabei
wird für N Trainingspaare A[k] / y[k] von den folgenden Fehlergleichungen ausge-
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gangen:

e[1] = y[1] − ŷ[1] = y[1] −AT [1] Θ̂[1]
...

...

e[N ] = y[N ] − ŷ[N ] = y[N ] −AT [N ] Θ̂[N ]

(4.38)

Mit den Definitionen

e =
[
e[1] . . . e[N ]

]T ∈ R
N

y =
[
y[1] . . . y[N ]

]T ∈ R
N (4.39)

A =




AT [1]
...

AT [N ]


 =




A1[1] . . . ANΘ
[1]

...
. . .

...
A1[N ] . . . ANΘ

[N ]


 ∈ R

N×NΘ

können diese zu dem überbestimmten (N > NΘ) linearen Gleichungssystem

e =
(
y − A Θ̂

)
(4.40)

zusammengefasst werden.

Für das Gütefunktional aus Gleichung (4.1) ergibt sich somit folgendes lineares Qua-
dratmittelproblem:

E(Θ̂) =
1

2

N∑

k=1

e[k]2 =
1

2

(
y − A Θ̂

)T (
y − A Θ̂

) !
= min (4.41)

Durch ∇E(Θ̂)
!
= 0 ergibt sich der optimale Parametersatz zu:1

Θ̂ =
(
A

T
A

)−1

A
T y = PA

T y (4.42)

Ausgehend von diesem Ausdruck wird die Rekursion

Θ̂[k + 1] =

([
A[k]

AT [k + 1]

]T [
A[k]

AT [k + 1]

])−1 [
A[k]

AT [k + 1]

]T [
y[k]

y[k + 1]

]
(4.43)

eingeführt. Daraus werden die beiden Gleichungen

P[k] = P[k − 1] − P[k − 1]A[k]

1 + AT [k]P[k − 1]A[k]︸ ︷︷ ︸
γ[k]

AT [k]P[k − 1] (4.44)

und
Θ̂[k] = Θ̂[k − 1] + γ[k]

(
y[k] − Θ̂

T
[k − 1]AT [k]︸ ︷︷ ︸

ŷ[k]

)
(4.45)

abgeleitet, wobei γ als Kalmanvektor bezeichnet wird [Schröder 2005].

1Damit entspricht eT e dem Residuum des linearen Quadratmittelproblems.
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Die Gleichungen (4.44) und (4.45) entsprechen der gängigen Beschreibung des RLS–
Algorithmus im Zusammenhang mit der Systemidentifikation [vgl. Nelles 2001]. Im
DSP–Blockset von Simulink Version 5.1 ist diese Version des RLS–Algorithmus be-
reits als vorgefertigtes Blockdiagramm enthalten.

Optimierung der rekursiven Parameterberechnung

Nach Moonen & Proudler [1999a] kann die rekursive Berechnung der Parameter
gegenüber den Gleichungen (4.44) und (4.45) weiter optimiert werden, wenn eine
QR–Zerlegung1 [QR–Decomposition, QRD, z. B. Bronstein et al. 2000] der Form

A = QC mit QT Q = E und C =




c1,1 . . . c1,NΘ

. . .
...

cNΘ,NΘ


 (4.46)

eingeführt wird. Dabei gilt A ∈ RN×NΘ, Q ∈ RN×NΘ und C ∈ RNΘ×NΘ, wobei N die
Anzahl der Trainingspaare und NΘ die Anzahl der unbekannten Parameter bezeich-
net. Durch diese QR–Zerlegung werden die Fehlergleichungen in ein äquivalentes
Gleichungssystem überführt, ohne dass sich das Residuum verändert.

Für die Kovarianzmatrix P ergibt sich somit folgender Ausdruck:

P =
(
A

T
A
)−1

=
(
CT QT QC

)−1
=
(
CT C

)−1
= C−1 C−T (4.47)

Dabei gilt C−T =
(
CT
)−1

, wobei C eine obere Dreiecksmatrix ist. Damit kann knapp
die Hälfte der Rechenoperationen eingespart werden [Moonen & Proudler 1999a].

Zur Integration der QR–Zerlegung in die rekursive Parameterberechnung wird Glei-
chung (4.47) in Gleichung (4.45) eingesetzt. Hierbei wird zur besseren Übersicht-
lichkeit für den Rechenschritt [k − 1] der Index 0 und für den Rechenschritt [k] der
Index 1 eingeführt:

γ
1

=
P0 A1

1 + AT
1 P0 A1

=
C−1

0 C−T
0 A1

1 + AT
1 C−1

0 C−T
0 A1

(4.48)

Diese Darstellung des Kalmanvektors ist im Zusammenhang mit adaptiven Filtern
üblich [Moonen & Proudler 1999a].

Entsprechend Gleichung (4.48) muss zur Parameteradaption eine Rekursion für die
untere Dreiecksmatrix C−T

1 abhängig von C−T
0 und A1 entwickelt werden. Dabei

wird von einer speziellen Form der QRD [Moonen & Proudler 1999b] mit C−T
0 , C−T

1

und Q1 ∈ RNΘ×NΘ sowie mit A1 ∈ RNΘ ausgegangen:

[
C−T

0 A1 C−T
0

1 0

]
= Q1

[
0 C−T

1

ν κT

]
(4.49)

Die Hilfsgrößen ν ∈ R und κ ∈ RNΘ werden zu einem späteren Zeitpunkt diskutiert.

1vgl. Cholesky–Faktoren bei der Orthonormalisierung der Basisfunktionen in Abschnitt 4.2.2
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Zuvor muss die eigentliche QRD bestimmt werden, wobei die Householder– bzw. die
Givens–Transformation als typische Methoden zur Bestimmung einer QR–Zerlegung
zu nennen sind [z. B. Schaback & Werner 1992]. Diese Methoden zeichnen sich da-
durch aus, dass die orthonormale Matrix Q nicht explizit bestimmt werden muss. In
der vorliegenden Arbeit wird auf die Givens–Transformation zurückgegriffen. Dabei
werden durch die NΘ-fache Anwendung planarer Rotationsmatrizen

GT =

[
cos(ϑ) − sin(ϑ)
sin(ϑ) cos(ϑ)

]
=

[
c −s
s c

]
(4.50)

die Elemente der ersten Spalte der linken Matrix von Gleichung (4.49) gezielt zu
Null gesetzt. Entsprechend wird der Parameter ϑ so bestimmt, dass die folgenden
Gleichungen erfüllt sind:

[
0
y

]
!
=

[
c −s
s c

] [
a
b

]
s2+c2=1
=⇒





c = b√
a2 + b2

s = a√
a2 + b2

y =
√

a2 + b2

(4.51)

Zur Veranschaulichung wird ein einfaches Beispiel mit NΘ = 2 angenommen:

C−T
0 =

[
c1 0
c2 c3

]
, C−T

0 A1 =

[
I
II

]
und C−T

1 =

[
c′1 0
c′2 c′3

]
(4.52)

Damit kann Gleichung (4.49) in der Form




I c1

II c2 c3

1


 = Q1




c′1
c′2 c′3

ν κ1 κ2


 (4.53)

geschrieben werden, wobei für leere Matrixelemente xi,j = 0 gilt.

Das Ziel der QR–Zerlegung besteht in der Bestimmung von c′i, ν und κi, was durch
eine 2–fache Anwendung der Rotationsmatrix gemäß Gleichung (4.51) möglich ist:

1. Anwendung der Rotationsmatrix: Mit a = I und b = 1 ergibt sich aus Glei-
chung (4.51) für c = 1/

√
I2+1, für s = I/

√
I2+1 und für y =

√
I2 + 1. Zur eigentli-

chen Anwendung der Rotationsmatrix muss diese auf die Dimension NΘ ×NΘ

ausgedehnt werden:




c −s
1

s c






I c1

II c2 c3

1


 =




0 c′1
II c2 c3√

I2 + 1 ?


 (4.54)

Die Elemente c′i und ? werden nicht explizit angegeben.
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2. Anwendung der Rotationsmatrix: Mit a = II und b =
√

I2 + 1 ergibt sich
aus Gleichung (4.51) für c =

√
I2+1/

√
II2+I2+1, für s = II/

√
II2+I2+1 und für

y =
√

II2 + I2 + 1, womit die entsprechend ausgedehnte Rotationsmatrix an-
gewendet werden kann:




1
c −s
s c






c′1
II c2 c3√

I2 + 1 ?


 =




0 c′1
0 c′2 c′3√

II2 + I2 + 1 κ1 κ2


 (4.55)

Damit ist die gesamte QRD für das angenommene Beispiel bestimmt. Hierbei zeigt

der Vergleich mit Gleichung (4.53), dass für dieses Beispiel ν =
√

II2 + I2 + 1 gilt.
Da bei einer realen Parameteradaption die beschriebene Vorgangsweise auf die NΘ

Elemente des Vektors C−T
0 A1 (vgl. Gl. (4.52)) übertragen wird, ergibt sich der

Zusammenhang:

ν =

∥∥∥∥∥

[
C−T

0 A1

1

] ∥∥∥∥∥
2

⇒ ν2 =

[
C−T

0 A1

1

]T [
C−T

0 A1

1

]
= 1 + AT

1 C−1
0 C−T

0 A1

(4.56)

Unter diesen Gesichtspunkten kann Gleichung (4.48) vereinfacht werden:

γ
1

=
C−1

0 C−T
0 A1

1 + AT
1 C−1

0 C−T
0 A1

=
1

ν2
C−1

0 C−T
0 A1 (4.57)

Durch Transponieren und Erweitern ergibt sich der Ausdruck:

γT

1
=

1

ν2

[
AT

1 C−1
0 1

]
Q1 QT

1

[
C−T

0

0

]
(4.58)

wobei QT
1 Q1 = Q1 QT

1 = E gilt, da Q1 in diesem speziellen Fall eine quadratische
orthonormale Matrix ist. Unter Berücksichtigung von Gleichung (4.49) zeigt sich,
dass folgender Zusammenhang gilt:

γT

1
=

1

ν2

[
AT

1 C−1
0 1

]
Q1︸ ︷︷ ︸h

0 ν
i

QT
1

[
C−T

0

0

]

︸ ︷︷ ︸2
4 C−1

1

κT

3
5

=
1

ν
κT ⇒ κT = ν γT

1
(4.59)

Dadurch kann die QR–Zerlegung aus Gleichung (4.49) direkt zur Bestimmung des
Kalmanvektors γ

1
genutzt werden. Gleichzeitig wird durch diese QR–Zerlegung die

Matrix C−T
1 für den folgenden Rechenschritt bestimmt, was in [Moonen & Proudler

1999b] bewiesen wird. Somit kann ein einzelner Rekursionsschritt durch eine einzelne
QR–Zerlegung beschrieben werden.
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Gesamtdarstellung und Bewertung des QRD–RLS–Algorithmus

Zusammengefasst gilt für die optimierte Implementierung der Parameteradaption

Θ̂[k] = Θ̂[k − 1] +
1

ν[k]

(
ν[k] γ[k]

) (
y[k] − Θ̂

T
[k − 1]AT [k]︸ ︷︷ ︸
e[k]

)
(4.60)

mit

[
C−T [k − 1]A[k] C−T [k − 1]

1 0

] Givens–
−→

Trans.

[
0 C−T [k]

ν[k] ν[k] γT [k]

]
(4.61)

In Abbildung 4.13 ist diese mathematische Darstellung des QRD–RLS–Algorithmus
in Anlehnung an Moonen & Proudler [1999b] als Signalflussplan veranschaulicht.
Die Umsetzung in eine S–Function ist in Anhang D.3 abgedruckt.

Bei der Anwendung dieses Algorithmus müssen für den ersten Rekursionsschritt ein
Parametervektor Θ̂[0] und eine untere Dreiecksmatrix C−T [0] vorgegeben werden.
Dabei gilt, wie bei der Kovarianzmatrix P[0], dass mit größeren Werten höhere Pa-
rameteränderungen auftreten können. Dadurch steigt auch die Konvergenzgeschwin-
digkeit, wobei in [Hofmann 2003] die Stabilität des vorgestellten Identifikationsan-
satzes in Kombination mit dem RLS–Algorithmus nachgewiesen wird. Der Startwert
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Abbildung 4.13: Signalflussplan des QRD–RLS–Algorithmus zur Para-
meteradaption
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C−T [0] muss somit an die jeweilige Problemstellung angepasst werden. Durch eine
erneute Vorgabe während der Systemidentifikation kann der RLS–Algorithmus re-
initialisiert werden, womit der Einfluss der bisherigen Trainingspaare gelöscht wird.
Durch den Parametervektor Θ̂[0] kann Vorwissen in Form von grob bekannten Pa-
rameterwerten in die Systemidentifikation eingebracht werden. Ist kein Vorwissen
vorhanden, wird der Parametervektor mit 0 initialisiert.

Zur Bewertung der Implementierung des Adaptionsalgorithmus wird die QRD–RLS–
Variante mit der in Simulink enthaltenen Standardvariante verglichen. Zu diesem
Zweck wird wie bei der Bewertung der optimierten Implementierung des NRBF–
Netzes vorgegangen.

In Abbildung 4.14 sind die Optimierungsfaktoren angegeben. Wie aus dieser Abbil-
dung hervorgeht, ergibt sich gegenüber Simulink eine Reduktion der Ausführungszeit
um einen Faktor von 4 (bei NΘ = 25) bis 45 (bei NΘ = 200), wobei die Wirkung der
Optimierung bis ca. 200 Parameter überproportional ansteigt. Dieser Anstieg ergibt
sich, da im Rahmen der Givens–Transformationen nur Matrixmultiplikationen mit
2×2 Elementen durchgeführt werden, während in der Simulink–Version Matrixmul-
tiplikationen mit NΘ ×NΘ Elementen auftreten. Bei der QRD–RLS–Version müssen
allerdings 0.5 NΘ (NΘ +1) Werte zwischengespeichert werden, weshalb bei NΘ > 200
der CPU–Cache die Zwischenergebnisse nicht mehr aufnehmen kann. Dies führt zu
einer Verringerung des Optimierungsfaktors auf ca. 20.

Anzumerken ist, dass die Implementierung des RLS–Algorithmus für reine FIR–
Modelle (ohne orthonormale Basisfunktionen) weiter optimiert werden kann. Diese
Algorithmen sind in der Literatur als Lattice– oder fast–RLS–Algorithmen bekannt
[Nelles 2001]. Für weiterführende Betrachtungen sei z. B. auf das Buch Adaptive
Filter Theory [Haykin 2002] verwiesen.

Mit den rechenzeitoptimierten Implementierungen aus diesem Abschnitt liegt der
gesamte Ansatz zur nichtlinearen dynamischen Systemidentifikation, basierend auf
der Volterra–Reihe und dem NRBF–Netz, in Form von optimierten S–Functions vor.
Die Anwendung dieses Ansatzes zur Adaption des Muskelkontraktionsmodells wird
im folgenden Kapitel vorgestellt. Zuvor werden jedoch die wesentlichen Aspekte des
Identifikationsansatzes stichpunktartig zusammengefasst.
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Abbildung 4.14: Optimierungsfaktor bei der Parameteradaption
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4.4 Stichpunkte zum Identifikationsansatz

• Die Volterra–Funktionalpotenzreihe ist einer der ersten allgemeinen Ansätze
zur Beschreibung nichtlinearer dynamischer SISO–Systeme und stellt den Aus-
gangspunkt zur Herleitung des Systemidentifikationsansatzes dar. Der Nachteil
der Volterra–Reihe ist die sehr hohe Parameteranzahl, weswegen Vereinfachun-
gen und Approximationen eingeführt werden.

• Unter Berücksichtigung der Hammerstein–Struktur des Muskelkontraktions-
modells zeigt sich, dass nur die Diagonalelemente der Volterra–Kerne besetzt
sind, womit sich der ursprüngliche Ansatz deutlich vereinfacht.

• Die Impulsantwort wird durch eine gewichtete Überlagerung spezieller ortho-
normaler Basisfunktionen approximiert. In der vorliegenden Arbeit werden ver-
zerrte Sinusfunktionen gewählt, da diese gleichermaßen bei stark und schwach
gedämpften Systemen eingesetzt werden können. Dabei muss das zu identi-
fizierende System eine abklingende Impulsantwort aufweisen, die bei einem
vernachlässigbaren Restfehler nach endlicher Zeit abgebrochen werden kann.

• In der Volterra–Reihe wird die nichtlineare Charakteristik des Hammerstein–
Modells durch ein Polynom nachgebildet, wodurch sich ein ungünstiges Appro-
ximationsverhalten ergibt. Zur Verbesserung dieses Verhaltens wird ein NRBF–
Netz eingeführt.

• Da das NRBF–Netz beliebig viele Eingangsdimensionen aufweisen kann, wird
durch den Modellansatz ein MISO–System abgebildet.

• Der gesamte Identifikationsansatz (Impulsantwort mit OBF und NRBF–Netz
in Hammerstein–Struktur) wird durch ein Skalarprodukt als NFIR–Modell in
Ausgangsfehleranordnung repräsentiert.

• Zur Anwendung des Modellansatzes werden die Modellgleichungen zusammen
mit einem Parameteradaptionsalgorithmus in einer Rechnerumgebung imple-
mentiert. Wegen der geforderten on–line–Fähigkeit werden die häufig durch-
zuführenden Berechnungen in so genannte S–Functions übertragen.

• Unter der Voraussetzung einer äquidistanten Stützstellenverteilung kann der
Rechenaufwand zur Bestimmung der Aktivierungen eines multidimensiona-
len NRBF–Netzes erheblich reduziert werden. Dabei werden die Exponential-
funktionen auf die einzelnen Eingangsdimensionen verteilt und unter Ausnut-
zung von Zwischenergebnissen multiplikativ zu den Aktivierungen verknüpft.

• Die Einbeziehung der orthonormalen Basisfunktionen wird durch eine geeig-
nete Datenstruktur und die Verschachtelung der Schleifen für die typischen
Verhältnisse bei der Systemidentifikation optimiert.

• Beim RLS–Algorithmus wird gegenüber der gängigen Implementierung durch
die Einführung einer QR–Zerlegung die rechenzeitaufwändige Multiplikation
großer Matrizen vermieden. Dabei wird die Givens–Transformation zur Be-
stimmung der QR–Zerlegung genutzt.
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Ausgehend von den theoretischen Betrachtungen des vorherigen Kapitels wird die
nichtlineare Systemidentifikation im Rahmen von verschiedenen Anwendungsbeispie-
len im Zusammenhang mit der RPMS untersucht. Zu diesem Zweck wird die Konfi-
guration des Identifikationsansatzes durch Simulationsbeispiele an die Erfordernisse
zur Identifikation des Muskelkontraktionsverhaltens angepasst. Die Grundlage hier-
für stellt das in Kapitel 3 erarbeitete Kontraktionsmodell dar. Dieses Modell wird
in den verschiedenen Simulationen als reales System betrachtet.

Aufbauend auf den Ergebnissen der Simulationen wird die Identifikation abhängig
von der Stimulationsintensität und der Repetierrate an gemessenen Daten durchge-
führt. Dabei wird insbesondere auf die Muskelerschöpfung bei einer länger andau-
ernden Stimulationssequenz eingegangen. Da bei der geregelten Bewegungsinduktion
mittels RPMS von längeren Stimulationssequenzen ausgegangen werden muss, ist die
Berücksichtigung der Muskelerschöpfung ein wesentlicher Aspekt bei der Adaption
der Regelung an den aktuellen Zustand des jeweiligen Patienten.

In einer weiteren Anwendung wird die Identifikation bei paralleler Stimulation der
Unterarmbeuger (hier Bizeps, vgl. Abschnitt 3.1.1) und der Unterarmstrecker (Tri-
zeps) vorgestellt. Diese Anwendung wird im Folgenden als duale RPMS bezeichnet,
und ist für die geregelte Induktion antagonistischer Bewegungen von großer Bedeu-
tung, da bei dieser Anwendung das Muskelkontraktionsverhalten für den Bizeps und
den Trizeps getrennt beschrieben werden muss.

5.1 Identifikation bei konstanter Repetierrate

Zur Untersuchung des Identifikationsansatzes wird zunächst eine Simulation vor-
gestellt. In Abbildung 5.1 ist der Signalflussplan des Kontraktionsmodells (hell) in
Ausgangsfehleranordnung mit dem Signalflussplan des Identifikationsansatzes (dun-
kel) dargestellt. Wie diese Abbildung zeigt, wird zunächst von einer konstanten
Repetierrate frep = 20 Hz (typischer Wert bei der therapeutischen Anwendung der
RPMS) ausgegangen, womit das Identifikationsmodell nur eine Eingangsdimension
aufweist. Darüber hinaus geht aus dieser Abbildung hervor, dass das Eingangssignal
der Systemidentifikation um [kt + kL] Abtastschritte verzögert wird. Dabei ist kt die
zeitdiskrete Repräsentation der Latenz Tt zwischen dem Stimulationsreiz und dem
Beginn der Muskelzuckung. Wie in Abschnitt 3.1.2 diskutiert, kann diese Totzeit bei
Magnetstimulation unabhängig von den jeweiligen Versuchspersonen als konstant
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Abbildung 5.1: Signalflussplan zur Identifikation des Muskelkontrakti-
onsverhaltens bei RPMS
Das reale System (vgl. Abschnitt 3.3) ist hell dargestellt. Dun-

kel dargestellt ist die Systemidentifikation.

angenommen werden. Aus diesem Grund wird die Latenz bei der Systemidentifika-
tion durch die Verzögerung der Anregung des Identifikationsmodells kompensiert.
Zusätzlich zu kt muss beachtet werden, dass der Stimulator eine gewisse Zeit be-
nötigt, bis der Schwingkreiskondensator den Spannungswert proportional zur Sti-
mulationsintensität erreicht hat [vgl. Abschnitt 1.1 bzw. Schmid et al. 1993]. Diese
Ladezeit TL tritt im Gesamtsystem als Totzeit zwischen dem Stimulationskomman-
do und der Impulsapplikation auf. Der exakte Wert der Ladezeit hängt zudem von
der Signalverarbeitung der Stimulatoransteuerung ab. Als typischer Wert kann für
die vorhandene Hardware von TL = 12 ms ausgegangen werden. Der Wert kL stellt
die zeitdiskrete Repräsentation dieser Totzeit dar.

Bevor die eigentliche Systemidentifikation durchgeführt werden kann, müssen die
Parameter zur Festlegung der Identifikationseigenschaften aus Tabelle 4.1 bestimmt
werden:

• Die Untersuchung der Muskelkontraktion zeigt, dass eine Abtastrate von fs =
500 Hz ausreichend ist, um das RPMS–induzierte Drehmoment zu beschreiben.
Wegen der Totzeit von Tt = 3.45 ms und TL = 12 ms ergeben sich damit für
(kt + kL) = 8 Abtastschritte.

• Wie aus Abbildung 3.9 hervorgeht, ist die Muskelzuckung aufgrund eines ein-
zelnen peripheren Stimulationsreizes nach 450ms abgeklungen. Damit ergibt
sich für die Länge m der Impulsantwort die Beziehung:
m = 450 ms fs = 450 ms · 500 Hz = 225 Abtastschritte.

• Für den Formfaktor ζ wird von Kurth [1995] die Faustformel ζ ' T95/Ts für
schwingungsfähige und ζ ' T63/Ts für nicht schwingungsfähige Systeme ange-
geben. Die Zeitkonstanten T63 und T95 bezeichnen die Zeit bis zum Erreichen
von 63 bzw. 95% des Endwertes der Sprungantwort. Gemäß der Untersuchung
der Muskelzuckung bei Stimulation des Bizeps ergibt sich zur Beschreibung des
Zuckungsverlaufs ein PT3–System mit einer Zeitkonstante von Ta = 38.44 ms.
Die Sprungantwort dieses nicht schwingungsfähigen Systems ist durch die fol-
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gende Gleichung (vgl. Gl. (3.2)) gegeben:

y(t) =

∫
1

2 T 3
a

t2 e−
t/Ta dt = − 1

2 T 2
a

(
t2 + 2 Ta t + 2 T 2

a

)
e−

t/Ta + C (5.1)

Nachdem y(0) = 0 gelten muss, ergibt sich für die Konstante C = 1, woraus
limt→∞ y(t) = 1, und y(t)|t=T63 = 0.63 folgt. Die numerische Näherung dieser
Gleichung ergibt T63 = 124.85 ms, was für den Formfaktor auf ζ = 124.85 ms ·
500 Hz ≈ 62 führt.

• Für die OBF–Anzahl mr wird von Kurth [1995] ebenfalls eine Faustformel an-
gegeben, wonach für nicht schwingungsfähige Systeme mr ' 6 und für schwin-
gungsfähige Systeme mr ' ζ/2 gilt.

• Da die Repetierrate als konstant angenommen wird, weist das NRBF–Netz nur
eine Eingangsdimension auf. Die Stützstellenanzahl q muss so gewählt werden,
dass die grob erwartete Nichtlinearität nachgebildet werden kann. Wie aus Ab-
schnitt 3.2 hervorgeht, weist die Rekrutierungscharakteristik einen verhältnis-
mäßig glatten Verlauf auf, womit die Anzahl der Stützstellen eher niedrig ge-
wählt werden kann. Im vorliegenden Fall wird die Stützstellenanzahl zunächst
mit q = 8 festgelegt.

• Die Untersuchung der Rekrutierungscharakteristik zeigt, dass bei Stimulations-
intensitäten unter 15% keine Muskelkontraktion auftritt. Aus diesem Grund
wird die untere Grenze der Stützstellenverteilung mit umin = 0.15 festgelegt.
Die obere Grenze der Stützstellenverteilung ist durch das Leistungsvermögen
des Stimulators gegeben und wird mit umax = 1.0 festgelegt.

• Gemäß der Implementierung des NRBF–Netzes wird die Überlappung der Ba-
sisfunktionen durch die Standardabweichung σ bestimmt, wobei diese auf den
Stützstellenabstand bezogen ist. Damit ist der Wert der Standardabweichung
unabhängig von der Stützstellenverteilung und wird mit σ = 0.55 festgelegt.

Mit dieser Konfiguration kann die Systemidentifikation gemäß dem Signalflussplan
aus Abbildung 5.1 durchgeführt werden. Dazu wird die in Abbildung 5.2 darge-
stellte Systemanregung gewählt, wobei das Verhalten der Impulserzeugung aus Ab-
schnitt 3.3.3 zu erkennen ist. Alle f−1

rep = 50 ms wird ein Impuls mit einer vorgegebe-
nen Amplitude erzeugt. Zwischen den Impulsen wird sowohl das Kontraktionsmodell
als auch das Identifikationsmodell mit u[k] = 0 angeregt. Für den speziellen Fall der
Systemidentifikation wird die Impulsamplitude als gleichverteiltes Zufallssignal zwi-
schen 0 und 1 gewählt.

Das zugehörige Drehmoment ist im linken Teil von Abbildung 5.3 als Systemaus-
gang y dargestellt. Zudem sind in dieser Abbildung das geschätzte Drehmoment als
Identifikationsausgang ŷ und der Fehler e = y − ŷ enthalten. Im rechten Teil der
Abbildung ist der Parameterverlauf dargestellt. Wie der zeitliche Verlauf des Feh-
lers und der Parameter zeigt, werden die Gewichte Θ̂ so angepasst, dass der Fehler
sehr schnell (innerhalb einer Sekunde) auf einen Restwert abnimmt. Die Parameter
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Abbildung 5.2: Systemanregung zur Identifikation des Muskelkontrakti-
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Abbildung 5.3: Ausgangs-, Fehler- und Parameterverlauf während der
Systemidentifikation (Simulation)
Dargestellt sind das RPMS–induzierte Drehmoment y, das ge-

schätzte Drehmoment ŷ, der Fehler e = y − ŷ (links) sowie

der zeitliche Verlauf der Parameter Θ̂ (rechts).

ändern sich nach 5 Sekunden nur noch geringfügig und erreichen nach ca. 10 Se-
kunden ihre Endwerte. Dabei ist zu erkennen, dass zwischen y und ŷ ein Restfehler
bestehen bleibt. Da es sich um ein Simulationsbeispiel handelt, ist dieser Restfeh-
ler auf den immanenten Approximationsfehler aufgrund der OBF und des NRBF–
Netzes zurückzuführen. Daher wird der Einfluss der Basisfunktionenanzahl mr und
der Stützstellenanzahl q auf die Approximationsgüte untersucht. Zu diesem Zweck
wird die Approximationsgüte mit

E10 =
1

2

Tend/Ts∑

k=(Tend−10 s)/Ts

(
e[k]

1 Nm

)2

(5.2)

als quadratisches Fehlermaß über die letzten 10 Sekunden des Identifikationsprozes-
ses definiert. Für den Fehlerverlauf aus Abbildung 5.3 ergibt sich der Wert E10 =
1.963, welcher bereits ein sehr gutes Identifikationsergebnis beschreibt.

In Abbildung 5.4 ist die Approximationsgüte abhängig von der OBF–Anzahl mr

und der Stützstellenanzahl q dargestellt. Wie aus dieser Abbildung hervorgeht, er-
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Abbildung 5.4: Abhängigkeit der Approximationsgüte von der OBF– und
der Stützstellenanzahl bei ζ = 62 und σ = 0.55
Der Punkt bei mr = 8 und q = 6 beschreibt den gewählten

Kompromiss aus Parameteranzahl (erforderliche Rechenleis-

tung) und Approximationsgüte.

gibt sich beim Übergang von mr = 5 auf mr = 6 eine deutliche Verbesserung der
Approximationsgüte, was die Faustformel von Kurth [1995] unterstreicht. Zudem
zeigt sich, dass mit mr = 8 eine weitere Steigerung der Approximationsgüte erzielt
werden kann. Aus Abbildung 5.4 geht zudem hervor, dass im vorliegenden Fall mit
Stützstellenanzahlen q > 6 keine signifikante Verbesserung der Approximationsgüte
erzielt werden kann. Der gewählte Kompromiss aus Parameteranzahl und erzielbarer
Approximationsgüte ist durch einen schwarzen Punkt gekennzeichnet. Diese Konfi-
guration führt auf eine Gesamtparameteranzahl von NΘ = mr q = 8 · 6 = 48. Bei
dieser Konfiguration ist mit einem AMD–Athlon 1200MHz Prozessor (Linux–Kernel
Version 2.6.8-24, Simulink Version 5.1) und der rechenzeitoptimierten Implementie-
rung aus Abschnitt 4.3 eine on–line Identifikation möglich.

Nachdem die Basisfunktionen- und die Stützstellenanzahl festgelegt sind, wird der
Einfluss des Formfaktors ζ und der Standardabweichung σ näher analysiert. Zu
diesem Zweck wird ebenfalls die Approximationsgüte E10 herangezogen. In Abbil-
dung 5.5 sind die zugehörigen Ergebnisse dargestellt. Es zeigt sich, dass der Form-
faktor ζ im dargestellten Bereich einen verhältnismäßig geringen Einfluss auf die
Approximationsgüte aufweist. Auch in diesem Fall liefert die angegebene Faustfor-
mel einen sehr guten Richtwert, weshalb der Wert ζ = 62 beibehalten wird.

Die Standardabweichung σ hat einen stärkeren Einfluss auf die Approximationsgü-
te, da das NRBF–Netz für kleine σ–Werte zu einem stufigen Approximationsverhal-
ten neigt (vgl. Abb. 4.9). Für Werte σ > 0.8 zeigt sich praktisch keine Verbesse-
rung der Approximationsgüte. Um die lokale Wirkung der Stützstellen zu erhalten
[Schröder 2005], wird jedoch der Wert σ = 0.55 trotz der geringfügig schlechteren
Approximationsgüte beibehalten. Die gewählten Einstellungen sind in Abbildung 5.5
ebenfalls durch einen schwarzen Punkt hervorgehoben.
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Abbildung 5.5: Abhängigkeit der Approximationsgüte vom Formfaktor
und der Standardabweichung bei mr = 8 und q = 6
Der Punkt bei ζ = 62 und σ = 0.55 beschreibt die gewählte

Konfiguration zur Anwendung der Systemidentifikation.

Mit dieser Konfiguration wird die Systemidentifikation erneut durchgeführt, was zu
der deutlich bessere Approximationsgüte von E10 = 0.678 führt. Der Verlauf der
Modellparameter entspricht in seinen wesentlichen Merkmalen den Ergebnissen aus
Abbildung 5.3 und wird daher nicht explizit dargestellt. In Tabelle 5.1 ist die speziell
für die RPMS optimierte Konfiguration des Identifikationsansatzes zusammengefasst.

Tabelle 5.1: Festlegung der Modelleigenschaften zur Identifikation des
Muskelkontraktionsverhalten bei RPMS

Parameter Wert Beschreibung

Ts 2 ms Abtastzeit

m 225 Länge der Impulsantwort
mr 8 Anzahl der OBF
ζ 62 Formfaktor der OBF

mq 1 Eingangsdimensionen des NRBF–Netzes
q 6 Stützstellen des NRBF–Netzes

umin 0.15 untere Grenze der Stützstellenverteilung
umax 1.0 obere Grenze der Stützstellenverteilung

σ 0.55 Standardabweichung der NRBF–Basisfunktionen

NΘ mr q = 48 Gesamtanzahl der Parameter

Θ̂[0] 0 Initialisierung des Parametervektors mit Null

C−T [0] 200 Initialisierung der Parameteradaption (untere
Dreiecksmatrix ∈ RNΘ×NΘ)
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5.2 Modellrekonstruktion

Zur weiteren Beurteilung und zur physiologischen Interpretation der Identifikations-
ergebnisse ist es sinnvoll, aus den optimalen Gewichten des Identifikationsmodells
das ursprüngliche Hammerstein–Modell zu rekonstruieren. Dabei wird das in den
Identifikationsansatz eingebrachte Vorwissen genutzt, um die nichtlineare Charak-
teristik und die LTI–Dynamik des Hammerstein–Modells aus den Gewichten Θ̂ zu
extrahieren. Zu diesem Zweck wird der Gewichtsvektor aus Gleichung (4.32) erneut
betrachtet:

Θ̂ =
[
Θ̂1, . . . , Θ̂NΘ

]
=
[
Θ̂NL,1

[
Θ̂h,1, . . . , Θ̂h,mr

]
. . . , Θ̂NL,q

[
Θ̂h,1, . . . , Θ̂h,mr

]]T
(5.3)

Das Ergebnis des Identifikationsprozesses sind die Werte der Gewichte Θ̂1 bis Θ̂NΘ

für die das Gütefunktional E unter Berücksichtigung aller Trainingspaare u[k]/y[k]
minimal ist.

Wie die Definition des Parametervektors zeigt, kann dieser in q Blöcke unterteilt
werden, wobei jeder Block aus mr Einträgen besteht. Für jeden Block kann mittels
der Rekonstruktionsmatrix R̃ eine Impulsantwort bestimmt werden:

ĥ′
j[0 . . . m] =

[
Θ̂(j−1) mr+1, . . . , Θ̂j mr

]
R̃ ∀ j = 1 . . . q (5.4)

Entsprechend diesem ersten Rekonstruktionsschritt, ergibt sich für jede der q Stütz-
stellen des NRBF–Netzes eine eigene Impulsantwort. Aus diesem Grund kann der
gesamte Identifikationsansatz als eine Überlagerung linearer FIR–Modelle interpre-
tiert werden, wobei der Anteil der einzelnen Teilmodelle durch die Aktivierungen
des NRBF–Netzes bestimmt wird. Dadurch ergibt sich, entsprechende σ–Werte vor-
ausgesetzt, eine lokal begrenzte Wirkung jedes einzelnen Teilmodells.

Bereits in Abschnitt 3.3.1 wird darauf hingewiesen, dass Hunt et al. [1998] bei kriti-
scher Untersuchung des üblichen Hammerstein–Ansatzes zu dem Schluss kommen,
dass durch mehrere lokale lineare Teilmodelle eine bessere Modellqualität erzielt
werden kann. Von Hunt et al. werden vier lokale Modelle bestimmt, während in der
vorliegenden Arbeit von q = 6 lokalen, kontinuierlich ineinander übergehenden FIR–
Modellen ausgegangen wird. Somit wird der Ansatz von Hunt et al. [1998] durch das
vorgestellte Identifikationsverfahren berücksichtigt.

Zur weiteren Modellrekonstruktion wird von Hofmann [2003] angenommen, dass die
rekonstruierten Impulsantworten ĥj[i] eine Verstärkung von 1 (Endwert der zuge-
hörigen Sprungantwort) aufweisen sollen. Im Fall der RPMS ist es jedoch sinnvoll,
bei der Gesamtverstärkung der rekonstruierten Impulsantworten die lineare zeitli-
che Summation aufgrund der impulsförmigen Anregung zu berücksichtigen. Wie in
Abschnitt 3.1.4 erläutert, kann für die Verstärkung der Ausdruck

ŷa,rep =
1

krep

m∑

i=0

h[i] (5.5)

angegeben werden, wenn h[i] die korrekte Impulsantwort und krep = fs/frep die An-
zahl der Abtastschritte zwischen zwei Stimulationsimpulsen ist. Auf die Modellre-
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konstruktion übertragen, ergibt sich für die rekonstruierten Impulsantworten ĥj[i]
die Bedingung

1

krep,20 Hz

m∑

i=0

ĥj[i]
!
= 1 ⇒

m∑

i=0

ĥj[i] =
fs

20 Hz
∀ j = 1 . . . q (5.6)

welche entscheidend für die Trennung von Impulsantwort (Aktivierungsdynamik)
und nichtlinearer Charakteristik (Rekrutierung) ist. Dabei wird, wie bei der Modell-
bildung, die Repetierrate frep = 20 Hz als Bezugspunkt gewählt.

Wenn gemäß dieser Bedingung alle rekonstruierten Impulsantworten die gleiche Ver-
stärkung aufweisen sollen, muss die Gesamtverstärkung der lokalen Modelle ĥ′

j[i] den
Gewichten des NRBF–Netzes zugeordnet werden. Dies entspricht auch der Definition
des Parametervektors, in der jedes Gewicht Θ̂NL,j des NRBF–Netzes als gemeinsamer

Faktor für die Parameter
[
Θ̂h,1, . . . , Θ̂h,mr

]
eines lokalen Teilmodells auftritt. Diese

Zusammenhänge können durch folgende Gleichungen ausgedrückt werden:

Θ̂NL,j =
20 Hz

fs

m∑

i=0

ĥ′
j[i] und ĥj[i] =

ĥ′
j[i]

Θ̂NL,j

(5.7)

In Abbildung 5.6 sind die rekonstruierten Impulsantworten für das in Abschnitt 5.1
betrachtete Simulationsbeispiel und den optimalen Gewichtsvektor nach 30 Sekun-
den Identifikation (vgl. Abb. 5.3) dargestellt. Da das Muskelkontraktionsmodell nur
eine Impulsantwort beinhaltet, ist zu erwarten, dass sich alle lokalen Impulsantwor-
ten überlagern. Allerdings ist zu erkennen, dass zwei lokale Antworten deutlich von
diesem Verlauf abweichen, was im Folgenden diskutiert wird.

Wie aus Gleichung (5.7) hervorgeht, wird zur Bestimmung einer lokalen Impuls-

antwort das lokale Modell ĥ′
j[i] durch das zugehörige Gewicht Θ̂NL,j geteilt. Wenn

das Gewicht Θ̂NL,j einen Wert nahe Null aufweist, wird 1/bΘNL,j sehr groß, wodurch
das lokale Modell überproportional verstärkt wird. Dieser Fall tritt dann ein, wenn
die nichtlineare Charakteristik des zu identifizierenden Systems Werte nahe Null
beinhaltet. Bei der Rekrutierungscharakteristik trifft dies aufgrund der Depolarisa-
tionsschwelle der motorischen Nervenfasern sicher zu. Aus diesem Grund werden bei
der Modellrekonstruktion zwei Nebenbedingungen zur Bewertung der Teilmodelle
eingeführt.
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Abbildung 5.6: Rekonstruierte Impulsantworten (lokale Teilmodelle)
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5.2.1 Nebenbedingungen zur Modellrekonstruktion

1. Bei der Modellrekonstruktion werden nur jene lokalen Modelle berücksich-
tigt, deren Verstärkung mindestens 10% der größten Teilmodellverstärkung
beträgt.

2. Bei der Modellrekonstruktion werden nur jene lokalen Modelle berücksichtigt,
deren kumulierte Aktivierung während des Identifikationsprozesses mindestens
10% der durchschnittlichen kumulierten Aktivierung aller Teilmodelle über-
steigt.

Die erste Nebenbedingung kann durch

|Θ̂NL,j| ≥ 0.1 · max
(
|Θ̂NL|

)
∀ j = 1 . . . q (5.8)

beschrieben werden, wobei max
(
|Θ̂NL|

)
das größte Element von

[
|Θ̂NL,1|, . . . , |Θ̂NL,q|

]

meint. Im vorliegenden Beispiel ist diese Bedingung für j = 3 bis 6 erfüllt.

Durch die zweite Nebenbedingung wird sichergestellt, dass bei der Modellrekonstruk-
tion nur jene Teilmodelle berücksichtigt werden, die während des Identifikationspro-
zesses ausreichend oft aktiviert worden sind. Ist dies nicht der Fall, kann kein zuver-
lässiges Identifikationsergebnis erwartet werden. Zur Quantifizierung der Anregung
der Teilmodelle werden die Aktivierungen des NRBF–Netzes herangezogen. Dabei
wird aus den Aktivierungen durch Integration über die Zeit der kumulierte Aktivie-
rungsvektor Ã bestimmt. Entsprechend wird der Signalflussplan aus Abbildung 5.1
um die Berechnung des kumulierten Aktivierungsvektors erweitert, was auf den in
Abbildung 5.7 dargestellten Signalflussplan führt. Gemäß dieser Definition muss die
Beziehung k Ts/1 s =

∑q
j=1 Ãj[k] gelten.

Für das vorliegende Beispiel sind die kumulierten Aktivierungen für die einzelnen
Stützstellen des NRBF–Netzes nach dem Identifikationsprozess in Abbildung 5.8
dargestellt. Wie das linke Teilbild zeigt, wird während der Identifikation zum über-
wiegenden Teil die äußerst linke Stützstelle (j = 1) aktiviert. Dieses Ergebnis ist
durch die spezielle Systemanregung bei der RPMS in der Form von Stimulationsim-
pulsen zu erklären, da nur alle f−1

rep = 50 ms ein von Null verschiedener Wert auftritt.
Wegen der Lokalität des NRBF–Netzes wird das Eingangssignal u[k] = 0 überwie-
gend der äußerst linken Stützstelle zugeordnet. Zur weiteren Veranschaulichung ist
im rechten Teilbild der Ordinatenausschnitt von 0 bis 0.6 dargestellt. Dabei zeigt
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Abbildung 5.7: Berechnung der kumulierten Aktivierung
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Ã

Ãc

Abbildung 5.8: Kumulierte Aktivierungsverteilung nach dem Identifika-
tionsprozess abhängig von der Stützstellenverteilung

sich dass, die zweite Stützstelle wegen der Überlappung der Basisfunktionen bei
u[k] = 0 ebenfalls leicht angeregt wird.

Darüber hinaus ist in Abbildung 5.8 zu erkennen, dass die Stützstelle bei u = 1
deutlich seltener angeregt wird. Dieses Ergebnis ist darauf zurückzuführen, dass die
Stützstelle am Rand der äquidistanten Verteilung liegt. Um diesen Effekt abzuschwä-
chen, wird die obere Grenze der Stützstellenverteilung für die weiteren Anwendungen
auf umax = 0.98 reduziert, wobei weiterhin mit relativen Intensitäten zwischen 0 und
100% angeregt wird.

Um die Nebenbedingung einer ausreichenden Aktivierung unter diesen Umständen
anwenden zu können, wird bei der Berechnung der durchschnittlichen kumulierten
Aktivierung die äußerst linke Stützstelle vernachlässigt. Damit kann die Nebenbe-
dingung im Zusammenhang mit der RPMS in folgender Form angeschrieben werden:

Ãj ≥
0.1

q − 1

q∑

i=2

Ãi ∀ j = 1 . . . q (5.9)

Im vorliegenden Beispiel ist diese Bedingung für alle Stützstellen erfüllt, da mit
einem gleichverteilten Zufallssignal angeregt wird. Zusammen mit der ersten Neben-
bedingung werden somit die lokalen Teilmodelle j = 3 bis 6 bei der Modellrekon-
struktion berücksichtigt. Entsprechend werden die beiden abweichenden Impulsant-
worten von der weiteren Modellrekonstruktion ausgeschlossen.

Trotz dieser Rekonstruktionsnebenbedingungen zeigt sich, dass die verbleibenden
Impulsantworten wegen des immanenten Approximationsfehlers nicht exakt überein-
stimmen. Aus diesem Grund werden für ein Hammerstein–Modell die verbleibenden
Impulsantworten zu einer mittleren Antwort zusammengefasst:

ĥ[i] =

∑q
j=1 ĥj[i]∑q

j=1 1
∀ j : |Θ̂NL,j| ≥ 0.1 · max

(
|Θ̂NL|

)
, Ãj ≥

0.1

q − 1

q∑

i=2

Ãi (5.10)

Durch die beiden Nebenbedingungen werden die Ergebnisse der Modellrekonstrukti-
on gegenüber Hofmann [2003] entscheidend verbessert, da Kriterien zur Beurteilung
der Qualität der einzelnen lokalen Modelle berücksichtigt werden. Auf diese Weise
kann aus den Gewichten Θ̂ die nichtlineare Charakteristik und die LTI–Dynamik
rekonstruiert werden.
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5.2.2 Vergleich der Identifikationsergebnisse mit dem

Muskelkontraktionsmodell

Wie in Abschnitt 3.3 beschrieben, besteht die Aktivierungsdynamik des Muskelkon-
traktionsmodells aus der Impulsantwort

ya[k] =





0 für k < 0(
k Ts

)2
e−

(k Ts)/Ta

4 T 2
a e−2 für k ≥ 0

(5.11)

Die Totzeit zwischen dem Stimulationsreiz und dem Zuckungsbeginn ist in den fol-
genden Gleichungen nicht enthalten, da sie bereits durch eine entsprechende Verzö-
gerung der Identifikationsanregung berücksichtigt wird.

Damit die Impulsantwort zur Beschreibung der Aktivierungsdynamik direkt mit dem
Identifikationsergebnis ĥ[i] verglichen werden kann, muss die erwartete Impulsant-
wort h[i] ebenfalls die Bedingung

∑m
i=0 h[i] = fs/20 Hz erfüllen. Aus diesem Grund

wird die erwartete Impulsantwort auf dieselbe Weise wie das Identifikationsergebnis
(vgl. Gl. (5.7)) skaliert:

h[i] =
fs

20 Hz

(i Ts)
2 e−(i Ts)/Ta

4 T 2
a e−2

m∑

k=0

(k Ts)
2 e−(k Ts)/Ta

4 T 2
a e−2

=
fs

20 Hz

(i Ts)
2 e−

(i Ts)/Ta

m∑

k=0

(k Ts)
2 e−

(k Ts)/Ta

(5.12)

Damit das Gesamtmodell aus Kapitel 3 erhalten bleibt, muss die Skalierung der Im-
pulsantwort auch bei der Rekrutierungscharakteristik berücksichtigt werden. Gemäß
Abschnitt 3.3 gilt für die Rekrutierungscharakteristik folgender Ausdruck:

urec(u, frep)[k] =
Mstat,rec,norm

ŷa,rep,20 Hz

prec,u(u[k]) prec,f(frep[k])
frep/20 Hz

(5.13)

Mit frep = 20 Hz als Bezugspunkt vereinfacht sich dieser Ausdruck zu

urec(u, frep)[k] =
Mstat,rec,norm

ŷa,rep,20 Hz
prec,u(u[k]) (5.14)

Wird zusätzlich die Skalierung der Impulsantwort h[i] berücksichtigt, ergibt sich für
die nichtlineare Charakteristik folgender Ausdruck:

v[k] =
Mstat,rec,norm

ŷa,rep,20 Hz
prec,u(u[k])

20 Hz

fs

1

4 T 2
a e−2

m∑

k=0

(k Ts)
2 e−

(k Ts)/Ta (5.15)

Die Gleichungen (3.13) und (3.17) führen mit krep = fs/frep und frep = 20 Hz auf

ŷa,rep,20 Hz =
20 Hz

fs

1

4 T 2
a e−2

m∑

k=0

(k Ts)
2 e−

(k Ts)/Ta (5.16)
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Damit kann Gleichung (5.15) deutlich vereinfacht werden und es ergibt sich

v[k] = Mstat,rec,norm prec,u(u[k]) (5.17)

mit

prec,u(u) = β1

(
(u − uthr) arctan

(
αthr (u − uthr)

)
−

−(u − usat) arctan
(
αsat (u − usat)

))
+ β2 (5.18)

für die nichtlineare Charakteristik des Muskelkontraktionsmodells. Somit kann die
Rekrutierungscharakteristik direkt mit der nichtlinearen Funktion v̂ = N̂L(u), die
durch das NRBF–Netz approximiert wird, verglichen werden.

Nachdem das Muskelkontraktionsmodell aus Kapitel 3 im vorliegenden Beispiel als
reales System angenommen wird, werden die Modelldaten aus den Abschnitten 3.2
und 3.3 sowohl für die Simulation, als auch für die Beurteilung der Identifikationser-
gebnisse genutzt. Zu besseren Übersichtlichkeit sind die relevanten Modelldaten in
Tabelle 5.2 zusammengefasst.

Tabelle 5.2: Daten des Muskelkontraktionsmodells bei RPMS des Bizeps
unter isometrischen Bedingungen

Parameter Wert Beschreibung

Tt 3.45 ms Totzeit zwischen Reiz und Zuckungsbeginn
Ta 38.44 ms Zeitkonstante der Aktivierungsdynamik

Mstat,rec,norm 11.11 Nm Normierungswert der relativen Rekrutierung
prec,f(frep) 1 Relative Rekrutierung abhängig von der Repetier-

rate (bezogen auf frep = 20 Hz)
uthr 48 % Relative Stimulationsintensität der Reizschwelle
usat 98 % Relative Stimulationsintensität der Sättigung
αthr 5 Krümmung der Rekrutierung (Reizschwelle)
αsat 4 Krümmung der Rekrutierung (Sättigung)
β1 0.738 Faktor zur Bereichsanpassung der Rekrutierung
β2 0.539 Verschiebung zum Nullabgleich der Rekrutierung

Abbildung 5.9 zeigt die Ergebnisse der Modellrekonstruktion zusammen mit den
Charakteristiken des Kontraktionsmodells. Wie aus dieser Abbildung hervorgeht,
stimmen sowohl die Rekrutierung, als auch die Aktivierungsdynamik im Rahmen
der erzielbaren Approximationsgüte mit dem Kontraktionsmodell überein. Darüber
hinaus ist die Modellrekonstruktion so an die RPMS angepasst, dass aus der nicht-
linearen Charakteristik direkt das stationäre Drehmoment im Ellenbogengelenk bei
RPMS der Unterarmbeuger abgelesen werden kann. Damit wird die ursprüngliche
Überlegung, den Absolutwert der Muskelkontraktion durch die Rekrutierungscha-
rakteristik und den zeitlichen Verlauf der Muskelkontraktion durch die Aktivierungs-
dynamik zu beschreiben, auch in der Modellrekonstruktion berücksichtigt.
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ĥ lokal

gesamt
vorgegeben

vorgegeben

Abbildung 5.9: Rekrutierungscharakteristik und Aktivierungsdynamik
nach der Modellrekonstruktion (Simulation)
links: Dargestellt sind das Identifikationsergebnis (dunkel),

die vorgegebene Rekrutierung (hell gestrichelt) und die

NRBF–Gewichte (Kreise).

rechts: Dargestellt sind die lokalen Impulsantworten (dünn),

das Gesamtmodell (dick) und die vorgegebene Aktivierungs-

dynamik (hell gestrichelt).

Zusammenfassend kann somit für die Modellrekonstruktion festgehalten werden,
dass der Identifikationsansatz als eine Überlagerung lokaler linearer FIR–Modelle
interpretiert werden kann. Dadurch können mit dem vorgestellten Systemidentifi-
kationsansatz auch Systeme nachgebildet werden, deren LTI–Anteil von der Ein-
gangsgröße abhängt. Im Fall der RPMS bedeutet das, dass der Identifikationsansatz
auch angewendet werden kann, wenn die Zeitkonstante der Aktivierungsdynamik
von der Stimulationsintensität abhängt. Ist der LTI–Anteil über den gesamten Ein-
gangsbereich konstant, ergeben sich bei der Modellrekonstruktion gleichartige lokale
Modelle. In diesem Fall wird die Modellrekonstruktion durch die eingeführten Ne-
benbedingungen entscheidend verbessert, da Kriterien zur Beurteilung der Qualität
der einzelnen lokalen Modelle berücksichtigt werden. Durch die speziell an die RPMS
angepasste Modellrekonstruktion können die Daten des Muskelkontraktionsmodells
aus den Identifikationsergebnissen abgeleitet werden.

5.3 Identifikation bei variabler Repetierrate

Im zweiten Simulationsbeispiel wird neben der Stimulationsintensität auch die Re-
petierrate berücksichtigt, womit das Gesamtsystem zwei Eingänge aufweist und die
eindimensionale Rekrutierungscharakteristik zu einem zweidimensionalen Rekrutie-
rungsfeld erweitert wird. Damit zeigt dieses Simulationsbeispiel die Identifikation
eines MISO–Systems unter idealisierten Bedingungen, wobei ebenfalls das Muskel-
kontraktionsmodell aus Kapitel 3 als reales System betrachtet wird.

Die Repetierrate wird in der Simulation als gleichverteiltes Zufallssignal zwischen
15 und 30Hz vorgegeben (vgl. Abschnitt 3.2). Um eine ausreichende Anregung
an den Rändern des Rekrutierungsfeldes zu garantieren, wird für die Grenzen der
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Stützstellenverteilung entlang der zweiten Eingangsdimension u2,min = 16 Hz und
u2,max = 29 Hz festgelegt. Wegen dem relativ geringen Anteil der nichtlinearen Sum-
mation (vgl. Abb. 3.21) werden für die zweite Eingangsdimension (Repetierrate)
nur q2 = 5 Stützstellen gewählt. Die Impulserzeugung bei variabler Repetierrate
wird aus Abschnitt 3.3.3 (vgl. Abb. 3.23) übernommen. Insgesamt ergeben sich so-
mit NΘ = mr q1 q2 = 8 · 6 · 5 = 240 zu identifizierende Parameter. Die gesamte
Konfiguration des Identifikationsmodells ist in Tabelle 5.3 zusammengefasst.

Tabelle 5.3: Festlegung der Modelleigenschaften zur Identifikation des
Muskelkontraktionsverhaltens bei RPMS

Parameter Wert Beschreibung

Ts 2 ms Abtastzeit

m 225 Länge der Impulsantwort
mr 8 Anzahl der OBF
ζ 62 Formfaktor der OBF

mq 2 Eingangsdimensionen des NRBF–Netzes
q1 6 Stützstellen des NRBF–Netzes entlang der ersten

Eingangsdimension (Stimulationsintensität)
q2 5 Stützstellen des NRBF–Netzes entlang der zwei-

ten Eingangsdimension (Repetierrate)
umin [0.15, 16] untere Grenze der Stützstellenverteilung
umax [0.98, 29] obere Grenze der Stützstellenverteilung

σ 0.55 Standardabweichung der NRBF–Basisfunktionen

NΘ mr q1 q2 = 240 Gesamtanzahl der Parameter

Θ̂[0] 0 Initialisierung des Parametervektors mit Null

C−T [0] 200 Initialisierung der Parameteradaption

Die Ausgangssignale, der Modellfehler und die Parameterverläufe während der Sys-
temidentifikation sind in Abbildung 5.10 dargestellt. Dabei ist zu erkennen, dass der
Ausgangsfehler e innerhalb von 5 Sekunden bis auf einen Restwert abnimmt. Die
Gewichte des Identifikationsmodells erreichen nach ca. 15 Sekunden ihre Endwerte.
Für die Approximationsgüte ergibt sich E10 = 1.019.

Die Ergebnisse der Modellrekonstruktion sind in Abbildung 5.11 und 5.12 darge-
stellt. Zur Beurteilung dieser Ergebnisse wird das Muskelkontraktionsmodell ana-
log zu Abschnitt 5.2.2 unter Berücksichtigung der Repetierrate angepasst. Es zeigt
sich, dass das Rekrutierungsfeld (vgl. Abb. 3.3.2) und die Impulsantwort sehr gut
approximiert werden. Damit ist die Identifikation des Rekrutierungsfeldes und der
Aktivierungsdynamik unter idealisierten Bedingungen möglich, weshalb im nächsten
Schritt experimentelle Daten bei der Systemidentifikation genutzt werden. Eine aus-
führliche Darstellung der Systemidentifikation bei Berücksichtigung der Repetierrate
unter idealisierten Bedingungen ist in der Diplomarbeit von Vaßen [2004] enthalten.
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Abbildung 5.10: Ausgangs-, Fehler- und Parameterverlauf während der
Systemidentifikation (Simulation; vgl. Abb. 5.3)
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Abbildung 5.11: Rekrutierungsfeld (Simulation)
Dargestellt sind das Identifikationsergebnis (Fläche), die

vorgegebene Rekrutierung (hell gestrichelt) und die NRBF–

Gewichte (Kreise).

5.3.1 Identifikation mit experimentell gewonnenen Daten

Im Folgenden wird die Anwendung der Systemidentifikation bei experimentell ge-
wonnen Daten abhängig von der Stimulationsintensität und der Repetierrate vorge-
stellt. Die Konfiguration des Identifikationsansatzes wird aus obigem Simulations-
beispiel übernommen. Wegen der höheren Parameteranzahl von NΘ = 240 kann
die Identifikation mit der vorhandenen Hardware nicht mehr zuverlässig in Echtzeit
erfolgen. Daher werden die Daten ohne Identifikation in Echtzeit erfasst und als
Messsequenz in die Simulationsumgebung übertragen. Somit wird die Identifikation
im Prinzip zwar on–line, aber nicht in Echtzeit, d. h. quasi on–line durchgeführt.

Die Datenerfassung erfolgt mit dem in Abschnitt 3.1.1 vorgestellten Versuchsaufbau.
Entsprechend wird die RPMS–induzierte Kraft in Beugerichtung unter isometrischen
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Abbildung 5.12: Aktivierungsdynamik (Simulation)
Dargestellt sind die lokalen Impulsantworten (dünn), das

Gesamtmodell (dick) und die vorgegebene Aktivierungsdy-

namik (hell gestrichelt).

Bedingungen (keine Bewegung im Ellenbogen) gemessen, wobei die Stimulations-
spule über dem Bizeps fixiert ist. Die 60 Sekunden andauernde Stimulationssequenz
besteht aus zufällig gewählten Intensitäten zwischen 0 und 100% und ebenfalls zufäl-
lig gewählten Repetierraten zwischen 15 und 30Hz. Die dadurch induzierten Kräfte
werden über den Hebelarm zwischen Ellenbogengelenk und Kraftsensor in ein Dreh-
moment umgerechnet. Für eine ausführliche Darstellung der Datenerfassung sei auf
die Studienarbeit von Vikoler [2004] verwiesen.

Zunächst wird die Systemidentifikation gemäß der in Tabelle 5.3 zusammengefassten
Konfiguration durchgeführt. Lediglich der Parameter C−T [0] zur Initialisierung des
QRD–RLS–Algorithmus wird wegen der zu erwartenden Störanteile deutlich redu-
ziert und als untere Dreiecksmatrix ∈ R240×240 mit dem Wert 5 initialisiert.

Abbildung 5.13 zeigt das Ergebnis des Identifikationsprozesses als Ausgangs-, Fehler-
und Parameterverlauf. Zunächst ist zu erkennen, dass das gemessene Drehmoment
y[k] mit zunehmender Stimulationsdauer abnimmt, obwohl während der gesamten
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Abbildung 5.13: Ausgangs-, Fehler- und Parameterverlauf während der
Systemidentifikation (experimentell; vgl. Abb. 5.3)
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Identifikationsdauer Intensitäten bis 100% und Repetierraten bis 30Hz appliziert
werden. Aus diesem Grund ist das abnehmende Drehmoment einer Muskelerschöp-
fung zuzuordnen, womit das zu identifizierende System zeitvariant ist. Gleichzeitig
zeigt sich, dass der Modellfehler e[k] mit zunehmender Muskelerschöpfung im Mittel
nicht mehr Null ist, da alle Tend fs = 60 s·500 Hz = 3·104 Trainingspaare gleichwertig
in den optimalen Parametersatz eingehen.

Damit der RLS–Algorithmus bei zeitvarianten Systemen eingesetzt werden kann,
wird in der Literatur [z. B. Schröder 2005] meist ein Vergessensfaktor λ ∈ R einge-
führt. Der Vergessensfaktor wird so in den RLS–Algorithmus eingebunden, dass das
Trainingspaar zum Abtastschritt [k− i] mit dem Faktor λi in die Parameteroptimie-
rung einfließt. Daher muss der Faktor λ zwischen 0 und 1 liegen. In der Regel wird für
den Vergessensfaktor ein Wert zwischen 0.95 und 0.99 gewählt. Im Zusammenhang
mit der RPMS wird von Felgen [2002] ein Wert von λ = 0.999 vorgeschlagen. Wie von
Winkler [2003] ausgeführt wird, weist die Einführung eines Vergessensfaktors wegen
der impulsförmigen Anregung ein nachteiliges Verhalten auf. Aus diesem Grund wird
als Alternative eine regelmäßige Reinitialisierung des QRD–RLS–Algorithmus vor-
geschlagen. Um diese Reinitialisierung zu beschreiben, wird eine Reinitialisierungs-
rate fri definiert. Entsprechend wird der QRD–RLS–Algorithmus alle f−1

ri –Sekunden
durch Überschreiben der Matrix C−T [k] neu gestartet. Dadurch wird der Einfluss
der vergangenen Trainingspaare auf das Optimierungsergebnis gelöscht, wobei die
Reinitialisierungsrate einen Kompromiss zwischen der erzielbaren Modellgüte und
der Zeitvarianz des Systems darstellt.

Für die vorliegende Anwendung wird auf der Grundlage von Simulationen eine Re-
initialisierungsrate von fri = 0.2 Hz festgelegt. Zusätzlich wird das Modell aus Kapi-
tel 3 als Vorwissen in den Identifikationsprozess eingebracht. Zu diesem Zweck wird
Θ̂[0] mit dem Optimierungsergebnis aus der vorgestellten Identifikation des Rekru-
tierungsfeldes unter idealisierten Bedingungen vorbelegt. Dadurch wird die gesamte
Analyse des Muskelkontraktionsmodells zur Verbesserung der Systemidentifikation
in Form einer Parameterinitialisierung eingesetzt.

Die so konfigurierte Systemidentifikation wird in einem Simulationsbeispiel unter
idealisierten Bedingungen untersucht. Dabei wird die Muskelerschöpfung vereinfacht
als lineare Abnahme des maximal erzielbaren Drehmoments (Rekrutierung) beschrie-
ben. Von 0 bis 8 Sekunden werden 95% der Rekrutierung angenommen. Von 8 bis 30
Sekunden reduziert sich die Rekrutierung linear von 95 auf 66% des ursprünglichen
Werts. Die Ausgangssignale, der Modellfehler und die Parameterverläufe während
der Systemidentifikation sind in Abbildung 5.14 dargestellt. Wie aus dem zeitlichen
Verlauf des Modellfehlers hervorgeht, bleibt der Fehler zu Beginn der Identifikation
auf einen Restwert beschränkt, was auf die Parameterinitialisierung zurückzufüh-
ren ist. Im weiteren Verlauf der Identifikation zeigt sich, dass der Modellfehler trotz
der zeitvarianten Strecke nicht zunimmt. Die Gewichte des Identifikationsmodells
folgen der simulierten Muskelerschöpfung. Die Approximationsgüte für dieses Simu-
lationsbeispiel beträgt E10 = 0.550 und ist damit besser als die Modellgüte ohne
Berücksichtigung der Muskelerschöfpung.

Die rekonstruierten Impulsantworten sind in Abbildung 5.15 dargestellt. Wie aus
dieser Abbildung hervorgeht, weichen die lokalen Modelle deutlich von der vorge-
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Abbildung 5.14: Ausgangs-, Fehler- und Parameterverlauf während der
Systemidentifikation (Simulation; vgl. Abb. 5.3)
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ĥ

lokal

gesamt

vorgegeben

Abbildung 5.15: Aktivierungsdynamik (Simulation; vgl. Abb. 5.12)

gebenen Impulsantwort ab. Daher ist dieses Identifikationsergebnis unbrauchbar,
obwohl der Modellfehler durch die Systemidentifikation minimiert wird.

Wie bereits bei der Modellrekonstruktion diskutiert, werden während der Identi-
fikation überwiegend die Stützstellen bei u[k] = 0 angeregt. Wegen der Struktur
des NRBF–Netzes nimmt die zugehörige Aktivierung einen Wert nahe 1 an. Da je-
der Stützstelle des NRBF–Netzes ein lokales Modell zugeordnet werden kann, haben
die lokalen Modelle für u = 0 einen direkten Einfluss auf den Modellausgang. Wie
aus den bisherigen Simulationsbeispielen hervorgeht, nimmt die Gesamtverstärkung
dieser lokalen Modelle Werte nahe 0 an, wenn das zu identifizierende System zeitin-
variant ist. Ist das zu identifizierende System zeitvariant, ergibt sich zwar ein mini-
maler Ausgangsfehler, allerdings beruht ŷ maßgeblich auf den lokalen Teilmodellen
bei u[k] = 0. Um diesen Einfluss zu minimieren, werden die Aktivierungen zwischen
den Stimulationsimpulsen mit einem zufälligen Wert zwischen 10 und 100 skaliert.
Dadurch ergibt sich für die lokalen Modelle bei u[k] = 0 zu jedem Abtastschritt eine
andere Wirkung auf den Modellausgang. Da das reale System zwischen den Stimula-
tionsimpulsen nicht angeregt wird, ergibt sich aufgrund dieser zufälligen Skalierung
ein zusätzlicher Ausgangsfehler. Dieser kann nur unterdrückt werden, wenn die Ge-
wichte der lokalen Modelle bei u[k] = 0 Werte um Null annehmen, was dem realen
System entspricht. Dieses Prinzip einer

”
vorgetäuschten“ Systemanregung wird im
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Folgenden als Nullausgleich eingeführt. Diese Bezeichnung wird gewählt, da durch
diese Maßnahme die lokalen Modelle bei u[k] = 0 zu einem gewünschten Verhalten
gezwungen werden, ohne dass der eigentlichen Identifikationsansatz verändert wird.

Die praktische Anwendung der RPMS zeigt, dass bei Stimulationsintensitäten unter
15% keine Depolarisierung und damit keine Muskelkontraktion zu erwarten ist. Da-
mit dieser Bereich der Rekrutierung durch die Identifikation in jedem Fall korrekt
abgebildet wird, wird in den Nullausgleich zusätzlich zur zufälligen Skalierung eine
zufällig gewählte Intensität zwischen 0 und 15% integriert. In der Diplomarbeit von
Bauer [2005] wird ausführlich auf die verschiedenen Komponenten des Nullausgleichs
und deren Implementierung eingegangen.

Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass der Nullausgleich nur dann greift,
wenn kein Stimulationsimpuls appliziert wird. Aus diesem Grund müssen die Ge-
wichte, welche durch den Nullausgleich angeregt werden, zu Null konvergieren. An-
dernfalls können der System- und der Modellausgang nicht übereinstimmen, womit
das Gütefunktional keinen minimalen Wert annehmen kann.

Abbildung 5.16 zeigt die rekonstruierten Impulsantworten unter Berücksichtigung
des Nullausgleichs. Unter diesen Bedingungen deckt sich die mittlere Impulsantwort
sehr gut mit der Aktivierungsdynamik des Muskelkontraktionsmodells, welches in
diesem Simulationsbeispiel als reales System angenommen wird. Für die einzelnen
lokalen Modelle zeigen sich trotz der eingeführten Rekonstruktionsnebenbedingun-
gen Abweichungen von der vorgegebenen Impulsantwort. Diese Abweichungen sind
Ausdruck des Zielkonflikts bei der Festlegung der Reinitialisierungsrate.

Das rekonstruierte Rekrutierungsfeld ist in Abbildung 5.17 dargestellt. Entsprechend
der Parameterverläufe zeigt sich, dass das Rekrutierungsfeld ca. 66% gegenüber
dem ursprünglichen Feld beträgt. Auch bei dem Rekrutierungsfeld zeigt sich abhän-
gig von der Reinitialisierungsrate eine leichte Abweichung von dem zu erwartenden
Ergebnis. Dennoch ergeben sich mit einer regelmäßigen Reinitialisierung der Para-
meteridentifikation und dem Nullausgleich schlüssige und verwertbare Ergebnisse,
weswegen die Identifikation anhand der gemessenen Daten unter Berücksichtigung
des Nullausgleichs erneut durchgeführt wird.
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Abbildung 5.16: Aktivierungsdynamik (Simulation mit Nullausgleich;
vgl. Abb. 5.12)
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Abbildung 5.17: Rekrutierungsfeld (Simulation mit Nullausgleich; vgl.
Abb. 5.11)

In Abbildung 5.18 sind die zugehörigen Signal- und Parameterverläufe über 60 Se-
kunden dargestellt. Zunächst ist zu erkennen, dass der Ausgangsfehler keine Drift
aufweist. Allerdings ist der Fehler deutlich größer als in der Simulation, was nicht
ausschließlich dem Messrauschen des Kraftsensors und dem Quantisierungsrauschen
des A/D–Wandlers zugeordnet werden kann [Koch 2005a]. In diesem Zusammen-
hang muss berücksichtigt werden, dass die Datenerfassung an einer gesunden Ver-
suchsperson unter bestmöglicher Entspannung durchgeführt worden ist. Unter die-
sen Bedingungen ist zu erwarten, dass das gemessene Drehmoment auch stimula-
tionsunabhängige Komponenten enthält, welche durch das Identifikationsverfahren
nicht abgebildet werden können. Aus diesem Grund wird in Kapitel 8 ein spezieller
Biopotenzialverstärker zur Erfassung der stimulationsunabhängigen Muskelaktivität
während der RPMS vorgestellt. Auf der Grundlage dieses Verstärkers kann die sti-
mulationsunabhängige Muskelaktivität im Rahmen einer weiterführenden Arbeit als
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Abbildung 5.18: Ausgangs-, Fehler- und Parameterverlauf während der
Systemidentifikation mit Reinitialisierung und Nullaus-
gleich (experimentell; vgl. Abb. 5.3)
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5.3 Identifikation bei variabler Repetierrate

zusätzlicher Eingang der Systemidentifikation berücksichtigt werden. Davon unab-
hängig zeigen die Parameterverläufe im rechten Teilbild von Abbildung 5.18 deutlich
die Veränderung des Muskelkontraktionsverhaltens während der RPMS.

Die Ergebnisse der Modellrekonstruktion am Ende des Identifikationsprozesses sind
in Abbildung 5.19 und 5.20 zu sehen. Dabei weichen die lokalen Impulsantworten wie
bei der Simulation merklich voneinander ab. Allerdings zeigt sich auch bei der Identi-
fikation mit experimentellen Daten, dass die mittlere Impulsantwort ein brauchbares
Ergebnis darstellt. Aufgrund der Muskelerschöpfung nach 60 Sekunden RPMS weicht
die Impulsantwort merklich von der Aktivierungsdynamik des Kontraktionsmodells
(Initialisierung) ab. Dies gilt in gleicher Weise für das Identifikationsergebnis der
Rekrutierungscharakteristik.
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Parameterinitialisierung (hell gestrichelt) und die NRBF–

Gewichte (Kreise).

– 137 –



5 Anwendung der Systemidentifikation bei RPMS

Aus diesen Ergebnissen kann für eine geregelte Bewegungsinduktion die zeitvariante
Streckenverstärkung und der nichtlineare Zusammenhang zwischen Stimulationsin-
tensität und induzierter Kraft extrahiert werden. Hierin besteht die Grundlage für
eine adaptiv geregelte Bewegungsinduktion.

Aus physiologischer Sicht ist anzumerken, dass die Aktivierungsdynamik nach der
Stimulationssequenz einen deutlich flacheren Verlauf aufweist, wie der in Abbil-
dung 5.21 dargestellte Vergleich mit den Aktivierungsdynamiken nach 20 und 40
Sekunden zeigt. Wegen der Muskelerschöpfung ist davon auszugehen, dass gegen En-
de der Stimulationssequenz weniger schnelle ermüdbare motorische Einheiten (FF–
Typ; vgl. Anhang A.1.4) an der Kontraktion beteiligt sind. Aus diesem Grund prä-
gen die langsamen, wenig ermüdenden S–Einheiten die Aktivierungsdynamik gegen
Ende der Stimulationssequenz deutlich stärker als zu Beginn der RPMS. Wie in Ab-
schnitt 3.1.3 diskutiert, weisen diese Einheiten ein flacheres Abklingen auf. Damit
kann neben dem maximal erzielbaren Drehmoment ein zusätzliches Maß zur Evalu-
ierung der Muskelerschöpfung entwickelt werden. Dazu ist es sinnvoll, zunächst die
Stabilität dieses Effekts in einer weiterführenden Studie zu untersuchen.
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Abbildung 5.21: Aktivierungsdynamik während der Systemidentifikation
(experimentell)

5.4 Identifikation bei dualer RPMS

Wie beschrieben, besteht das übergeordnete Ziel in der Erforschung der RPMS in
der Steigerung des therapeutischen Nutzens durch eine geregelte Induktion anta-
gonistischer Bewegungen. Zu diesem Zweck müssen mindestens zwei Stimulatoren
parallel arbeiten, um in einem Gelenk sowohl eine Flexion als auch eine Extension
hervorrufen zu können. Bei dieser Art der Anwendung muss auf die sicherheitstech-
nischen Anforderungen besonderes Augenmerk gerichtet werden. Wenn sich die ca.
100 µs langen Stimulationsimpulse zweier Spulen zeitlich überschneiden, ergibt sich
eine Kraftwirkung zwischen den Stimulationsspulen. Dies kann zu einer Verletzung
der Versuchsperson führen und darf unter keinen Umständen auftreten. Speziell für
diese Anforderung existiert eine von der Forschungsgruppe Sensomotorische
Integration entwickelte und vom TÜV Süd abgenommene Ansteuerungslogik, die
eine gleichzeitige Stimulationsauslösung verhindert [Havel 2001].
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5.4 Identifikation bei dualer RPMS

Auf die Systemidentifikation übertragen ergibt sich eine Anwendung bei der sowohl
Unterarmbeuger (hier Bizeps, vgl. Abschnitt 3.1.1) als auch Unterarmstrecker stimu-
liert werden. Wie bei der Stimulation des Bizeps, werden die einzelnen Muskelköpfe
des Trizeps (lateral, medial und lang) zusammengefasst betrachtet, da die einzelnen
Köpfe bei einer vorgegebenen Spulenposition nicht unabhängig voneinander stimu-
liert werden können.

Da Bizeps und Trizeps antagonistisch am Unterarm angreifen, ergibt sich das re-
sultierende Drehmoment als Differenz der beiden Stimulationsanteile. Zur Model-
lierung des Kontraktionsverhaltens kann davon ausgegangen werden, dass das Kon-
traktionsmodell des Trizeps dieselbe Struktur wie das in Kapitel 3 vorgestellte Kon-
traktionsmodell des Bizeps aufweist. Der Signalflussplan bei RPMS mit konstan-
ter Repetierrate (frep = 20 Hz) ist in Abbildung 5.22 zusammen mit den Anteilen
der Parameteridentifikation dargestellt. Wie aus dieser Abbildung hervorgeht, wird
auch das NRBF–OBF–Identifikationsmodell einmal für den Bizeps und einmal für
den Trizeps in die gesamte Systemidentifikation einbezogen. Die Aktivierungen des
Trizepsanteils werden hierbei mit −1 gewichtet. Diese Zusammenhänge können aus
der mathematischen Beschreibung des Identifikationsmodells abgeleitet werden.

Gemäß Gleichung (4.33) kann das Identifikationsmodell als Skalarprodukt dargestellt
werden, wobei diese Gleichungen sowohl für den Bizeps- als auch den Trizepsanteil
angenommen werden:

ŷB[k] = Θ̂
T

B AB[k] und ŷT[k] = Θ̂
T

T AT[k] (5.19)

Wegen der Drehmomentdifferenz im Ellenbogengelenk gilt:

ŷ[k] = ŷB[k] − ŷT[k] = Θ̂
T

B AB[k] − Θ̂
T

T AT[k] (5.20)
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Abbildung 5.22: Signalflussplan zur Identifikation des Muskelkontrakti-
onsverhaltens bei dualer RPMS
Das reale System (vgl. Abschnitt 3.3) ist hell dargestellt.

Dunkel dargestellt ist die Systemidentifikation.
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5 Anwendung der Systemidentifikation bei RPMS

Mit dem Aktivierungsvektor

A[k] =
[
AT

B[k] −AT
T[k]

]T ∈ R
2 mr q (5.21)

und dem Parametervektor

Θ̂ =
[

Θ̂
T

B Θ̂
T

T

]T
∈ R

2 mr q (5.22)

kann diese Gleichung wiederum in der Form

ŷ[k] = Θ̂
T A[k] (5.23)

angeschrieben werden.

Die Rekrutierungscharakteristik und die Aktivierungsdynamik für Bizeps und Tri-
zeps werden in diesem Modell unabhängig voneinander abgebildet. Damit wird un-
terstellt, dass die jeweiligen Magnetfelder der Stimulation auf der Gegenseite keine
bzw. eine vernachlässigbare Stimulationswirkung hervorrufen. Ist diese Vorausset-
zung nicht gegeben, müssen die maximalen Intensitäten begrenzt werden, zumal
ein

”
Durchschlagen“ der Stimulation auf die Gegenseite aus physiologischer Sicht

unbedingt zu vermeiden ist. Darüber hinaus wird durch die unabhängige Modellie-
rung von Bizeps und Trizeps impliziert, dass die antagonistisch verschalteten Anteile
des Ia– und Ib– Reflexsystems bei den angestrebten Versuchsbedingungen (Isome-
trie und Relaxation, vgl. Abschnitt 5.4.1) einen vernachlässigbaren Einfluss auf das
Kontraktionsverhalten aufweisen. Unter diesen Bedingungen bleibt die ursprüng-
liche Modellgleichung und die zugehörige Parameteradaption erhalten. Allerdings
muss beachtet werden, dass NΘ = 2 mr q gilt. In Tabelle 5.4 ist die gesamte Kon-

Tabelle 5.4: Festlegung der Identifikationseigenschaften bei dualer RPMS

Parameter Bizeps Trizeps Beschreibung

Ts 2 ms Abtastzeit

m 225 225 Länge der Impulsantwort
mr 8 8 Anzahl der OBF
ζ 62 62 Formfaktor der OBF

mq 1 1 Eingangsdimensionen des NRBF–Netzes
q 6 6 Stützstellen des NRBF–Netzes

umin 0.15 0.15 untere Grenze der Stützstellenverteilung
umax 0.98 0.98 obere Grenze der Stützstellenverteilung

σ 0.55 0.55 Überlappung der NRBF–Basisfunktionen

NΘ 2 mr q = 96 Gesamtanzahl der Parameter

Θ̂[0] 0 Initialisierung des Parametervektors mit Null

C−T [0] 50 Initialisierung der Parameteradaption (untere
Dreiecksmatrix ∈ RNΘ×NΘ)
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5.4 Identifikation bei dualer RPMS

figuration des Identifikationsansatzes für die duale RPMS zusammengefasst, wobei
die einzelnen Werte aus den bisherigen Anwendungen übernommen werden.

Mit dieser Konfiguration wird der Identifikationsansatz zunächst unter idealisier-
ten Bedingungen in einer Simulation untersucht. Dabei werden für das Bizeps– und
das Trizeps–Kontraktionsmodell unterschiedliche Daten gewählt, wobei die Konfi-
guration des Bizepsanteils den Daten aus den Abschnitten 3.2 und 3.3 entspricht.
Für die Trizeps–Parameter wird eine abweichende Annahme getroffen, welche sich
an den Größenordnungen des Bizeps–Modells orientiert. Die gesamten Modellda-
ten sind Tabelle 5.5 zusammengefasst. Mit diesen Daten und der Konfiguration des
Identifikationsmodells kann der Identifikationsprozess in einer Simulationsumgebung
durchgeführt werden.

Tabelle 5.5: Daten des Kontraktionsmodells bei dualer RPMS

Parameter Bizeps Trizeps Beschreibung

frep 20 Hz Repetierrate der RPMS

Ta 38.44 ms 50 ms Aktivierungsdynamik
Mstat,rec,norm 11.11 Nm 8 Nm Bezugswert (Rekrutierung)
ŷa,rep,20 Hz 2.84 1.85 Bezugswert (lin. Summation)

prec,f(frep) 1 1 Relative Rekrutierung bei frep = 20 Hz
uthr 48 % 38 % Reizschwellenintensität
usat 98 % 88 % Sättigungsintensität
αthr 5 6 Reizschwellenkrümmung
αsat 4 3 Sättigungskrümmung
β1 0.738 0.688 Bereichsanpassung der Rekrutierung
β2 0.539 0.5 Nullabgleich der Rekrutierung

Als Systemanregung werden sowohl für den Bizeps als auch für den Trizeps zufällige
Intensitäten zwischen 0 und 100% gewählt, wobei die Stimulationsimpulse durch die
Stimulatoransteuerung zeitlich ineinander verschachtelt werden.

Abbildung 5.23 zeigt die Signal- und Parameterverläufe während der Identifikation.
Entgegen der reinen Bizeps–Stimulation zeigt sich, dass in diesem Fall auch negative
Drehmomente induziert werden, worin das Grundprinzip einer antagonistischen Be-
wegungsinduktion liegt. Der Ausgangsfehler nimmt aufgrund der Parameteradaption
innerhalb von einer Sekunde auf einen Restwert (immanenter Approximationsfehler)
ab. Die Approximationsgüte gemäß der Definition aus Gleichung (5.2) beträgt für
dieses Beispiel E10 = 2.351. Der Parameterverlauf zeigt, dass die einzelnen Gewichte
innerhalb weniger Sekunden konvergieren, wobei in der Simulation alle Gewichte mit
Null initialisiert werden.

Die Modellrekonstruktion wird für die beiden Hälften Θ̂B und Θ̂T des Gewichtsvek-
tors analog zu Abschnitt 5.2 durchgeführt. Die resultierenden Rekrutierungscharak-
teristiken sind zusammen mit den vorgegebenen Charakteristiken in Abbildung 5.24
enthalten. Wie in dieser Abbildung zu sehen ist, ergibt sich zwischen den vorge-
gebenen und den rekonstruierten Charakteristiken eine Verschiebung entlang der
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Abbildung 5.23: Ausgangs-, Fehler- und Parameterverlauf während der
Systemidentifikation (Simulation)
Das RPMS–induzierte Drehmoment y im Ellenbogengelenk,

das geschätzte Drehmoment ŷ sowie der Fehler e = y − ŷ

sind im linken Teilbild dargestellt. Der zeitliche Verlauf der

Parameter Θ̂ ist im rechten Bild dargestellt.
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Abbildung 5.24: Rekrutierung nach der Modellrekonstruktion
Dargestellt sind das Identifikationsergebnis (dunkel), die

vorgegebene Rekrutierung (hell gestrichelt) und die NRBF–

Gewichte (Kreise).

Ordinate, was für einen Identifikationsprozess unter idealen und zeitinvarianten Be-
dingungen kein brauchbares Ergebniss darstellt.

Bei der Diskussion dieser Ergebnisse muss einerseits die impulsförmige Systemanre-
gung und andererseits die Drehmomentdifferenz im Ellenbogengelenk beachtet wer-
den. Wegen der impulsförmigen Anregung liegt die überwiegende Zahl der Trainings-
paare bei uB/T[k] = 0. Daher ist für die Minimierung des Modellfehlers maßgebend,
dass bei uB/T[k] = 0 kein zusätzlicher Anteil im geschätzten Ausgangssignal ŷ[k]
auftritt. Diese Bedingung ist wegen der Drehmomentdifferenz immer dann erfüllt,
wenn die beiden Rekrutierungscharakteristiken bei u = 0 deckungsgleich sind, was
unabhängig von einer Verschiebung entlang der Ordinate erfüllt werden kann. Der
Modellfehler aufgrund der wenigen Trainingspaare bei uB/T[k] 6= 0 wird durch eine
Verzerrung der lokalen Impulsantworten ausgeglichen (nicht explizit dargestellt).
Um diese Effekte zu unterdrücken, wird der Nullausgleich in Form einer zufälligen
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5.4 Identifikation bei dualer RPMS

Aktivierungsskalierung auch bei der dualen RPMS eingeführt. In diesem speziellen
Fall ist der Nullausgleich immer dann aktiv, wenn uB[k] = 0 und uT[k] = 0 gilt.

Die Signal- und Parameterverläufe bei einer Identifikation mit Nullausgleich ent-
sprechen in ihren wesentlichen Merkmalen den Ergebnissen aus Abbildung 5.23 und
werden nicht explizit dargestellt. Die Approximationsgüte wird durch die Einführung
des Nullausgleichs leicht verbessert, sie beträgt E10 = 2.347.

Die Ergebnisse der Modellrekonstruktion sind in Abbildung 5.25 und 5.26 dargestellt.
Wie aus diesen Abbildungen hervorgeht, stimmen sowohl die Rekrutierungscharak-
teristiken, als auch die Aktivierungsdynamiken im Rahmen der erzielbaren Approxi-
mationsgüte mit den vorgegebenen Kontraktionsmodellen überein. Eine ausführliche
Betrachtung der Systemidentifikation mit Nullausgleich bei dualer RPMS wird in der
Diplomarbeit von Bauer [2005] vorgestellt.
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Abbildung 5.25: Rekrutierung nach der Modellrekonstruktion bei Iden-
tifikation mit Nullausgleich (Simulation; vgl. Abb. 5.24)

0 100 200 300 400
−0.2

0

0.2

0.4

0.6
PSfrag replacements

Zeit t = k Ts in ms

A
p
p
ro

x
im

ie
rt

e

Im
p
u
ls
an

tw
or

t
ĥ
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Abbildung 5.26: Aktivierungsdynamik nach der Modellrekonstruktion
bei Identifikation mit Nullausgleich (Simulation)
Dargestellt sind die lokalen Impulsantworten (dünn), das

Gesamtmodell (dick) und die vorgegebene Aktivierungsdy-

namik (hell gestrichelt).
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5 Anwendung der Systemidentifikation bei RPMS

5.4.1 Identifikation mit experimentell gewonnenen Daten

Bei der Systemidentifikation mit experimentellen Daten wird die Konfiguration des
Identifikationsmodells aus Tabelle 5.4 übernommen. Die Datenerfassung erfolgt, wie
in Abschnitt 3.1.1 beschrieben, unter isometrischen Bedingungen, wobei der Kraft-
sensor [Kistler 1996] auch Zugkräfte aufnehmen kann und durch eine entsprechende
Orthese mit dem Unterarm fest gekoppelt ist. Bei den vorliegenden Untersuchung-
en wird für die Bizeps–RPMS wie bisher der Stimulator von Schmid et al. [1993]
und die 70mm–Doppelspule von Magstim [2003] eingesetzt. Für die antagonistische
Trizeps–RPMS wird das Stimulationsgerät von Vachenauer [1998] zusammen mit der
80mm–Rundspule von Magstim [2003] genutzt. Beide Stimulationsspulen sind über
den jeweiligen Muskelbäuchen fixiert, was zu einer anteiligen Stimulation der zuge-
hörigen Muskelköpfe führt. Für die Ansteuerung der beiden Stimulatoren wird die
erwähnte Steuerlogik von Havel [2001] eingesetzt.

Wie bereits in Abschnitt 5.3.1 diskutiert, wird die Initialisierung des QRD–RLS–
Algorithmus wegen der zu erwartenden Störanteile deutlich verkleinert. Bei dieser
Anwendung wird C−T [0] als untere Dreiecksmatrix mit 0.5 gewählt. Die Reinitia-
lisierungsrate der Parameteradaption wird, wie bei der Identifikation des Rekrutie-
rungsfeldes, mit fri = 0.2 Hz festgelegt. Die unbekannten Gewichtsvektoren Θ̂B und

Θ̂T werden jeweils mit dem optimalen Parametervektor der Identifikation des Mus-
kelkontraktionsverhaltens bei konstanter Repetierrate aus Abschnitt 5.1 vorbelegt.
Dadurch wird zu Beginn der Identifikation für Bizeps und Trizeps ein identisches
Kontraktionsverhalten unterstellt. Somit wird das Kontraktionsmodell aus Kapitel 3
in vollem Umfang zur Verbesserung der Systemidentifikation eingesetzt.

Die Signal- und Parameterverläufe während des Identifikationsprozesses unter den
beschriebenen Bedingungen sind in Abbildung 5.27 dargestellt. Wie bei der Simula-
tion zeigt sich, dass das im Ellenbogengelenk induzierte Drehmoment positive und
negative Werte annimmt. Analog zur Identifikation des Rekrutierungsfeldes mit ex-
perimentellen Daten zeigt sich, dass der Modellfehler deutlich größer als bei der
Identifikation unter idealisierten Bedingungen ist. Auch im vorliegenden Fall muss
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Abbildung 5.27: Ausgangs-, Fehler- und Parameterverlauf während der
Systemidentifikation (experimentell, Proband 1; vgl.
Abb. 5.23)
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5.4 Identifikation bei dualer RPMS

berücksichtigt werden, dass die experimentellen Daten an gesunden Versuchsper-
sonen erhoben werden, weswegen eine stimulationsunabhängige Muskelaktivierung
nicht ausgeschlossen werden kann. Aus diesem Grund ist es sinnvoll, die unbekannten
Gewichte der Systemidentifikation gemäß des Muskelkontraktionsmodells vorzubele-
gen und die Parameteradaption mit kleinen Werten für C−T [0] zu initialisieren. Wie
die Parameterverläufe zeigen, spielt bei den vorliegenden Ergebnissen die Muskeler-
schöpfung im Vergleich zur Identifikation des Rekrutierungsfeldes eine untergeord-
nete Rolle. Dies ist auf die geringere Stimulationsdauer und insbesondere auf die im
Mittel geringere Repetierrate (20 statt 22.5Hz) zurückzuführen. In diesem Zusam-
menhang scheint es sinnvoll, den Einfluss der Repetierrate auf die Muskelerschöpfung
im Rahmen einer eigenen Studie zu untersuchen und die klinische Anwendung der
RPMS auf diese Weise weiter zu optimieren.

Die Ergebnisse der Modellrekonstruktion sind in den Abbildungen 5.28 und 5.29 dar-
gestellt. In diesen Abbildungen sind zum besseren Vergleich auch die Charakteristi-
ken des Bizeps–Kontraktionsmodells enthalten. Bei der Rekrutierungscharakteristik
zeigt sich, dass sich bei Trizepsstimulation ein deutlich höheres Drehmoment im El-
lenbogengelenk ergibt, was zum Teil auf die eingesetzte Rundspule zurückzuführen
ist, da diese im Vergleich zur Doppelspule eine stärkere Muskelkontraktion hervor-

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
−5

0

5

10

15

20PSfrag replacements

Rel. Intensität u

A
p
p
ro

x
im

ie
rt

e
N

ic
h
tl
in

ea
ri
tä
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Abbildung 5.28: Rekrutierung nach der Modellrekonstruktion (experi-
mentell, Proband 1; vgl. Abb. 5.24)
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ĥ

lokal (Bizeps)

gesamt (Bizeps)

lokal (Trizeps)

gesamt (Trizeps)

erwartet

Abbildung 5.29: Aktivierungsdynamik nach der Modellrekonstruktion
(experimentell, Proband 1; vgl. Abb. 5.26)
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5 Anwendung der Systemidentifikation bei RPMS

ruft. Die Bewertung der Bizeps–Rekrutierung zeigt, dass das induzierte Drehmoment
merklich kleiner ist als der erwartete Wert. Neben der individuellen Variation kann
wegen des deutlichen Unterschieds zwischen Bizeps und Trizeps vermutet werden,
dass die Bizeps–Stimulationsspule nicht optimal positioniert und orientiert ist. Aus
diesem Grund ist bei der praktischen Anwendung der Systemidentifikation und der
Bewegungsinduktion auf eine optimale und konstante Spulenposition zu achten. Die
Spulenposition und Ausrichtung wirkt sich bei der Doppelspule deutlich stärker aus,
als bei der weniger fokussierten Rundspule.

Zur weiteren Veranschaulichung des Potenzials der Systemidentifikation bei dua-
ler RPMS werden die Kontraktionsmodelle von zwei weiteren Versuchspersonen be-
stimmt. Die entsprechenden Ergebnisse der Modellrekonstruktion sind in Abbil-
dung 5.30 und 5.31 dargestellt. Dabei muss angemerkt werden, dass die Proban-
den 1 und 2 nicht an den Studien zu Modellierung des Muskelkontraktionsverhal-
tens teilgenommen haben, wogegen Proband 3 auch an der Studie zur Bestimmung
des Rekrutierungsfeldes teilgenommen hat. Demgemäß zeigt sich, dass die Bizeps–
Rekrutierung bei Proband 3 sehr gut mit den erwarteten Werten korrespondiert,
was in gleicher Weise für die Aktivierungsdynamik gilt.
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Abbildung 5.30: Rekrutierung nach der Modellrekonstruktion (experi-
mentell, Proband 2 und 3; vgl. Abb. 5.24)
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Abbildung 5.31: Aktivierungsdynamik nach der Modellrekonstruktion
(experimentell, Proband 2 und 3; vgl. Abb. 5.26)
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5.5 Stichpunkte zur Systemidentifikation bei RPMS

Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass die Systemidentifikation unter iso-
metrischen Bedingungen zu physiologisch schlüssigen und regelungstechnisch ver-
wertbaren Ergebnissen führt. Auf dieser Grundlage ist es möglich, ein quantitati-
ves Kontraktionsmodell für verschiedene Muskelgruppen (z. B. Zeigefingerstrecker/-
beuger) einer einzelnen Versuchsperson zu bestimmen. Durch Zusammenführen der
Identifikationsergebnisse mehrerer Versuchspersonen können qualitative Kontrakti-
onsmodelle als Grundlage für weiterführende technische Studien entwickelt werden.
Aufgrund der erzielten Ergebnisse muss davon ausgegangen werden, dass die addi-
tive Einbeziehung der stimulationsunabhängigen Muskelaktivität zu einem weiteren
Fortschritt bei der automatisierten Identifikation des Muskelkontraktionsverhaltens
und der Evaluierung des therapeutischen Nutzens der RPMS führt. In diesem Zu-
sammenhang sei auf den Biopotenzialverstärker aus Kapitel 8 verwiesen.

5.5 Stichpunkte zur Systemidentifikation bei RPMS

• Ausgehend vom Muskelkontraktionsmodell aus Kapitel 3 wird die Identifika-
tion durch eine Reihe von Simulationen an die Anforderungen zur Bestim-
mung des RPMS–bedingten Kontraktionsverhaltens angepasst. Als Ergebnis
kann eine Abtastzeit von 2 ms, eine OBF–Anzahl von mr = 8, ein Formfak-
tor von ζ = 62 und eine Stützstellenverteilung zwischen umin = 0.15 und
umax = 0.98 mit q = 6 festgehalten werden. Die Totzeit zwischen dem Stimu-
lationsimpuls und dem Zuckungsbeginn sowie die Stimulatorladezeit werden
durch eine Verzögerung der Identifikationsanregung kompensiert.

• Bei der Modellrekonstruktion ergibt sich für jede Stützstelle des NRBF–Netzes
eine eigene Impulsantwort. Daher kann der Identifikationsansatz auch als Über-
lagerung linearer Modelle interpretiert werden, wobei der Anteil der einzelnen
Teilmodelle durch die Aktivierungen des NRBF–Netzes bestimmt wird.

• Durch die Einführung von Nebenbedingungen werden Kriterien zur Beurtei-
lung der Qualität der einzelnen lokalen Modelle berücksichtigt. Dadurch wer-
den die Ergebnisse der Modellrekonstruktion gegenüber den bisherigen Arbei-
ten zur Systemidentifikation bei RPMS entscheidend verbessert.

• Die weitere Modellrekonstruktion beruht auf der Annahme, dass das zu identi-
fizierende System eine Hammerstein–Struktur aufweist. In diesem Fall können
die nichtlineare Charakteristik und der LTI–Anteil separiert werden. Dabei
wird der Anteil der linearen zeitlichen Summation berücksichtigt, wodurch
der ursprüngliche Modellansatz erhalten bleibt. Somit beschreibt die Rekru-
tierung den Absolutwert und die Aktivierungsdynamik den zeitlichen Verlauf
der Muskelkontraktion.

• Die Systemidentifikation bei variabler Stimulationsintensität und variabler Re-
petierrate wird an experimentell gewonnenen Daten durchgeführt. Dabei wird
der Einfluss der Muskelerschöpfung durch eine regelmäßige Reinitialisierung
der Parameteradaption berücksichtigt. Zudem wird das Muskelkontraktions-
modell zur Vorbelegung der zu identifizierenden Gewichte genutzt.
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5 Anwendung der Systemidentifikation bei RPMS

• Speziell für die Identifikation bei RPMS wird ein Nullausgleich eingeführt,
durch den der nachteilige Effekt der Anregungslücken zwischen den Stimu-
lationsimpulsen kompensiert wird. Zudem wird eine Verschiebung der rekon-
struierten Rekrutierungscharakteristik entlang der Ordinate unterdrückt.

• Durch diese Maßnahmen kann mit einer einzigen Stimulationssequenz je Ver-
suchsperson ein physiologisch interpretierbares Kontraktionsmodell bestimmt
werden. Zum Vergleich dazu beruht das Kontraktionsmodell aus Kapitel 3 auf
durchschnittlich 140 Messreihen je Proband.

• Als weitere experimentelle Anwendung wird die Identifikation des Bizeps– und
des Trizeps–Kontraktionsverhaltens bei dualer RPMS vorgestellt. Dabei zeigt
sich, dass der eingeführte Nullausgleich entscheidend für ein verwertbares Iden-
tifikationsergebnis ist. Durch die in Kapitel 4 vorgestellte rechenzeitoptimierte
Implementierung kann diese Anwendung in Echtzeit durchgeführt werden.

• Die Identifikation des Muskelkontraktionsmodells bei drei verschiedenen Ver-
suchspersonen zeigt, dass die Identifikation unter isometrischen Bedingungen
auf einfache Weise genutzt werden kann, um ein Kontraktionsmodell für an-
tagonistisch wirkende Muskelgruppen bei minimalem Versuchsaufwand zu ge-
nerieren.

• Die experimentelle Anwendung der Systemidentifikation zeigt, dass der stimu-
lationsunabhängige Anteil der Muskelaktivität als Störsignal auf die Identifi-
kation wirkt. Aus diesem Grund wird in Kapitel 8 ein Biopotenzialverstärker
zur Erfassung dieses Anteils vorgestellt. In einer weiterführenden Arbeit kann
der Verstärker genutzt werden, um die Systemidentifikation entsprechend zu
erweitern.

– 148 –



6 Modellierung der
Bewegungsinduktion mittels RPMS

Bei den bisherigen Untersuchungen zur Modellierung und zur Systemidentifikation
bei RPMS (Kap. 3 – 5) wird davon ausgegangen, dass in den betrachteten Muskeln
keine Längenänderung und in der Folge auch keine Bewegung auftritt. Diese Vor-
aussetzungen werden unter dem Begriff isometrische Bedingungen zusammengefasst.
Tatsächlich besteht die angestrebte Anwendung der RPMS in der Induktion antago-
nistischer Bewegungen, was einer nichtisometrischen Muskelkontraktion entspricht.
Aus diesem Grund ist ein biomechanisches Bewegungsmodell zur Beschreibung ei-
ner einachsigen RPMS–induzierten Bewegung im Ellenbogengelenk als Basis für die
Entwicklung einer Bewegungsinduktion mittels RPMS erforderlich.

Als theoretische Grundlage zur Modellierung der biomechanischen Zusammenhänge
bei einer Bewegungsinduktion dienen das Buch Neuromechanics of Human Move-
ment von Enoka [2002], die Dissertation Neurophysiologische und biomechanische
Modellierung zur Entwicklung geregelter Neuroprothesen von Riener [1997] sowie
der Artikel A Model of the Upper Extremity for Simulating Musculoskeletal Surgery
and Analyzing Neuromuscular Control von Holzbaur et al. [2005].

Allgemein wird bei der Bewegungsinduktion durch die RPMS eine Muskelkontraktion
hervorgerufen. Die Kontraktionskraft wird von den Sehnen übertragen und ergibt
im umspannten Gelenk ein Drehmoment, wobei der Zusammenhang zwischen Kraft
und Moment als wirksamer Hebelarm bezeichnet wird und vom Gelenkwinkel ab-
hängt. Unter isometrischen Bedingungen kann das Drehmoment direkt gemessen
werden, worin die Grundlage für das Kontraktionsmodell aus Kapitel 3 besteht.
Unter nichtisometrischen Bedingungen führt das RPMS–induzierte Drehmoment zu
einer Bewegung, womit sich im Gelenk zusätzliche Drehmomentanteile (z. B. Rei-
bung) ergeben. Neben diesem Gegenmoment verändert sich mit dem Gelenkwinkel
auch der wirksame Hebelarm und die Muskellänge. Da das Kontraktionsmoment
selbst vom Hebelarm, der Muskellänge und der Muskellängenänderung abhängt, er-
gibt sich eine Rückwirkung auf das ursprüngliche Drehmoment.

Gemäß dieser allgemeinen Betrachtung wird bei der biomechanischen Modellierung
zuerst die Bewegungsdifferenzialgleichung als Verknüpfung von Drehmoment und
Gelenkwinkel analysiert. Im zweiten Schritt werden die Zusammenhänge zwischen
Winkel und Muskel in der Form von Hebelarm, Muskellänge und Muskellängenän-
derung untersucht. Mit diesen Größen kann im dritten Schritt die innere Muskel-
mechanik unter nichtisometrischen Bedingungen betrachtet werden. Zum Abschluss
der Modellbildung werden die einzelnen Komponenten zusammen mit dem Modell
der isometrischen RPMS–Kontraktion in einem Gesamtmodell integriert.



6 Modellierung der Bewegungsinduktion mittels RPMS

6.1 Modellierung der Bewegungsdifferenzialgleichung

Im ersten Schritt der Modellbildung wird der Zusammenhang zwischen dem Dreh-
moment und dem Winkel im Ellenbogengelenk näher betrachtet. Zur Veranschauli-
chung sind in Abbildung 6.1 Ober- und Unterarm sowie Schulter- und Ellenbogenge-
lenk schematisch dargestellt. Zur Beschreibung der Lage des Unterarms gegenüber
der Lage des Oberarms wird der Winkel ϕ eingeführt, wobei ϕ = 0◦ der maxima-
len Extension im Ellenbogengelenk entspricht. Da ϕ gemäß dieser Definition bei
einer Flexion zunimmt, wird in der Literatur meist der Terminus Flexionswinkel
gebraucht.

Zur Modellvereinfachung wird angenommen, dass die Ausrichtung der Hand und der
Finger gegenüber dem Unterarm sowie die Ausrichtung des Oberarms gegenüber der
Schulter während der Bewegungsinduktion konstant sind. Dadurch können in der
Bewegungsgleichung die Fliehkraft und der Coriolis–Effekt vernachlässigt werden.
Unter diesen Voraussetzungen kann die Bewegungsdifferenzialgleichung im Ellenbo-
gengelenk ausgehend von einem induzierten Drehmoment MRPMS(t), einer Steifigkeit
MS(ϕ), einer Reibung MR(ϕ̇), einem Schwerkraftanteil MG(ϕ) sowie einem konstan-
ten Massenträgheitsmoment Ju angegeben werden:

ϕ̈(t) =
1

Ju

(
MRPMS(t) −

Gegenmoment︷ ︸︸ ︷(
MS(ϕ) + MR(ϕ̇) + MG(ϕ)

))

︸ ︷︷ ︸
Nettodrehmoment MNetto(t)

(6.1)

Durch den Anteil der Steifigkeit werden in der vorliegenden Arbeit analog zu Le-
may & Crago [1996] die möglichen Flexionswinkel eingeschränkt. Der maximale
Flexionswinkel wird in der Literatur [z. B. Langenderfer et al. 2005, Lemay &
Crago 1996] zwischen 130◦ und 150◦ angegeben. Im vorliegenden Abschnitt soll ein
qualitatives Modell entwickelt werden, weswegen der mögliche Winkelbereich zwi-
schen 0 und 140◦ angenommen wird. Diese Annahme deckt sich mit den Angaben
von Enoka [2002, Tab. 5.2]. Entsprechend wird für die Steifigkeit im Ellenbogenge-

Ellenbogengelenk

Speiche

Bizeps

Trizeps

Schultergelenk

Elle

OberarmknochenPSfrag replacements

`u

mu

g mu
ϕ(t)M(t)

Abbildung 6.1: Schematische Darstellung des Schulter- und Ellenbogen-
gelenks (modifiziert nach Enoka [2002])
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6.1 Modellierung der Bewegungsdifferenzialgleichung

lenk folgende Modellgleichung gewählt:

MS = 1 Nm ·
(

exp

(
20

(
ϕ − 135◦

180◦
π

))
− exp

(
20

(
5◦

180◦
π − ϕ

)))
(6.2)

Gemäß der implizierten Parametrierung ergibt sich sowohl bei ϕ = 5◦ als auch bei
ϕ = 135◦ jeweils ein Gegenmoment von 1Nm. Dieses Moment steigt in Richtung der
Grenzen des Bewegungsbereichs exponentiell an, wodurch eine weitere Bewegung
unterdrückt wird. Im Bereich zwischen 10◦ und 130◦ nimmt MS vernachlässigbare
Werte an, was der Annahme von Riener [1997] entspricht.

Der Anteil der Reibung wird maßgeblich durch die viskosen Eigenschaften des El-
lenbogengelenks und des umgebenden Gewebes beeinflusst. Nach Riener [1997] kann
dieser Anteil gegenüber den viskosen Eigenschaften der Muskeln vernachlässigt wer-
den, womit MR = 0 gilt. Im Rahmen der Modellüberprüfung (Abschnitt 6.4.1) wird
gesondert auf diesen bewegungsdämpfenden Anteil eingegangen.
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Zur Beschreibung des Schwerkraftanteils werden der
Unterarm und die Hand als einzelne Punktmasse mu

betrachtet. Der Abstand der Punktmasse vom El-
lenbogengelenk wird durch die Länge `u beschrie-
ben. Mit den anthropometrischen Daten von Eno-
ka [2002, Tab. 2.5]1 ergibt sich für die Punktmasse
mu = 1.63 kg in einem Abstand von `u = 182 mm.
Zur Berechnung des resultierenden Drehmomentan-
teils werden gemäß Abbildung 6.2 die Winkel ϕ′

o und
ϕ′′

o definiert. Unter Berücksichtigung dieser Winkel
kann der Schwerkraftanteil des Gegenmoments durch
die Beziehung

MG = `u mu cos (ϕ′
o) sin (ϕ′′

o + ϕ) (6.3)

nachgebildet werden. In der vorliegenden Studie wird davon ausgegangen, dass die
Winkel ϕ′

o und ϕ′′
o während einer Bewegung im Ellenbogengelenk konstant sind.

Neben den Komponenten des Gegenmoments ist zur Beschreibung einer Bewegung
im Ellenbogengelenk das Massenträgheitsmoment Ju von Unterarm und Hand er-
forderlich. Allgemein gilt für das Massenträgheitsmoment J die Beziehung J =∫

r2 dm, wenn das Massenelement dm im Radius r zur Rotationsachse liegt [z. B.
Schröder 2000a]. Mit den Daten aus [Enoka 2002, Tab. 2.5] kann das Massen-
trägheitsmoment näherungsweise berechnet werden, was auf einen Wert von Ju =
0.032 kg m2 führt. In den Arbeiten von Küchler [2001] und Graf [2002] liegen die mit
einem Torque–Motor experimentell bestimmten Ergebnisse für insgesamt 23 gesunde
Versuchspersonen im Alter zwischen 16 und 78 Jahren im Mittel bei Ju = 0.04 kg m2.
Da die Untersuchungsbedingungen von Küchler und Graf der angestrebten therapeu-
tischen Anwendung der RPMS entsprechen, wird bei der weiteren biomechanischen
Modellierung von diesem Wert ausgegangen.

1Mittelwerte von 100 gesunden männlichen Versuchspersonen mit einem Durchschnittsalter von
24 Jahren, einer Durchschnittsgröße von 1.74m und einer Durchschnittsmasse von 73 kg.
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6 Modellierung der Bewegungsinduktion mittels RPMS

6.2 Modellierung der Zusammenhänge zwischen

Gelenkwinkel und Muskelzustand

Im zweiten Schritt der biomechanischen Modellbildung werden der wirksame Hebel-
arm, die Muskellänge und die zeitliche Muskellängenänderung abhängig vom Flexi-
onswinkel betrachtet, um das antreibende Drehmoment MRPMS an die Stellung des
Ellenbogengelenks anzupassen.

6.2.1 Modellierung der wirksamen Hebelarme

Flexor
(Bizeps)(Trizeps)

Extensor

gelenk
Ellenbogen−

Unterarm

Schultergelenk

tionskraft
Kontrak−
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Abbildung 6.3: Exten-
soren und Flexoren am
Ellenbogengelenk (Sche-
ma)

In Abbildung 6.3 sind nach Chang et al. [1999] bzw.
Havel [2002] die mechanischen Zusammenhänge zwi-
schen Flexionswinkel und Muskelzustand bei einer
Bewegung im Ellenbogengelenk schematisch darge-
stellt. Wie aus dieser Abbildung hervorgeht, ergeben
sich die wirksamen Hebelarme von Bizeps (hB) und
Trizeps (hT) als senkrechter Abstand zwischen der
Wirkungslinie (Richtung der Kontraktionskraft) des
jeweiligen Muskels und dem Drehpunkt des Ellen-
bogengelenks, wobei die einzelnen Muskelköpfe des
Bizeps bzw. des Trizeps zur Modellvereinfachung zu-
sammengefasst werden.

Diese Vereinfachung ist zulässig, da die Muskelköp-
fe wegen der räumlichen Ausdehnung der Stimulati-
onsspulen und der assoziierten Feldverteilung nicht
unabhängig voneinander stimuliert werden können.
Darüber hinaus wird bereits in Abschnitt 5.4 be-
schrieben, dass für die Induktion einer Bewegung im Ellenbogengelenk mittels RPMS
der M. bizeps brachii bzw. der M. trizeps brachii relevant sind, während die anderen
Muskeln um das Ellenbogengelenk1 eine untergeordnete Rolle einnehmen.

Neben der Zusammenfassung der einzelnen Muskelköpfe wird bei dieser vereinfach-
ten Modellierung davon ausgegangen, dass Bizeps und Trizeps direkt an den Kno-
chenachsen angreifen. Aus diesem Grund ergeben sich bei einem Winkel von ϕ = 0◦

keine wirksamen Hebelarme, womit kein Drehmoment aufgebaut werden kann. Da
diese Konfiguration nicht der Realität entsprechen kann, ist eine ausführlichere Mo-
dellierung der wirksamen Hebelarme erforderlich.

Abbildung 6.4 zeigt diese erweiterte Modellvorstellung, sowie die Definition verschie-
dener Ortsvektoren zur Beschreibung der Wirkungslinien von Bizeps und Trizeps.
Dabei wird angenommen, dass sich die Vektoren ~pB,1 und ~pT,1 mit dem Unterarm
drehen und eine konstante Länge aufweisen. Damit kann die Beschreibung der wirk-
samen Hebelarme auf das einfache Modell aus Abbildung 6.3 zurückgeführt werden,
wenn eine zusätzlichen Verdrehung berücksichtigt wird.

1im Wesentlichen M. brachialis und M. brachioradialis
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Abbildung 6.4: Erweiterte Modellvorstellung der Zusammenhänge zwi-
schen Extensoren und Flexoren am Ellenbogengelenk
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Abbildung 6.5: Geometri-
sche Zusammenhänge für den
Bizeps

In Abbildung 6.5 sind die geometrischen Zusam-
menhänge für den Bizeps zur besseren Übersicht-
lichkeit verzerrt dargestellt. Dabei wird die zu-
sätzliche Verdrehung als ϕB = ϕ′

B + ϕ′′
B defi-

niert. Zudem werden die Längen `B,1 = ‖~pB,1‖
und `B,2 = ‖~pB,2‖ zur einfacheren Beschreibung
der Muskelansatzpunkte definiert, wobei `B,1 den
maximal wirksamen Hebelarm darstellt.

Über den Cosinussatz1 kann mit den Längen `B,1

und `B,2 sowie mit dem Winkel (π − (ϕ + ϕB))
die Länge `B zwischen den beiden Ansatzpunk-
ten des Bizeps berechnet werden:2

`B =
√

`2
B,1 + `2

B,2 + 2 `B,1 `B,2 cos (ϕ + ϕB)

(6.4)

Mit diesem Zwischenergebnis kann der wirksame Hebelarm hB über den Sinussatz3

wie folgt bestimmt werden:

hB =
`B,1 `B,2

`B
sin (π − (ϕ + ϕB)) =

`B,1 `B,2

`B
sin (ϕ + ϕB) (6.5)

Wie aus Abbildung 6.5 ersichtlich ist, führt eine Änderung des Winkels von ϕ auf
ϕ + dϕ zu einer Verkürzung der Länge `B auf `B − hB dϕ, womit der Hebelarm
alternativ zu der Herleitung über den Sinussatz auch durch hB = −d`B

dϕ
bestimmt

werden kann.

1a2 = b2 + c2 − 2 b c cos (α) [z. B. Bronstein et al. 2000]
2Dabei wird die Beziehung cos (π + α) = − cos (α) berücksichtigt.
3 sin (α)

a
= sin (β)

b
= sin (γ)

c
⇒ b sin (γ) = c sin (β) = b c

a
sin (α)
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Abbildung 6.6: Geometri-
sche Zusammenhänge für den
Trizeps

Zur Herleitung des wirksamen Hebelarms für den
Trizeps wird analog vorgegangen. Die entspre-
chenden geometrischen Zusammenhänge sind in
Abbildung 6.6 dargestellt. Wiederum werden die
zusätzliche Verdrehung und die Längen `T,1 =
‖~pT,1‖ sowie `T,2 = ‖~pT,2‖ definiert. Wie beim
Bizeps stellt auch im Fall des Trizeps die Län-
ge `T,1 den maximal wirksamen Hebelarm dar.
Wegen der unterschiedlichen Winkeldefinitionen
wird die Verdrehung beim Trizeps jedoch als
ϕT = ϕ′

T − ϕ′′
T festgelegt.

Über den Cosinussatz kann mit den Längen `T,1

und `T,2 sowie mit dem Winkel (ϕ+ϕT) die Län-
ge `T zwischen den beiden Ansatzpunkten des Trizeps angegeben werden:

`T =
√

`2
T,1 + `2

T,2 − 2 `T,1 `T,2 cos (ϕ + ϕT) (6.6)

Die Herleitung des wirksamen Hebelarms kann über den Sinussatz oder die Ablei-
tung von `T nach ϕ erfolgen. Grundsätzlich muss dabei beachtet werden, dass in
der Literatur die Kontraktionskraft eines Muskels immer positiv definiert wird. Um
dennoch das korrekte Vorzeichen des resultierenden Drehmoments bei antagonis-
tisch wirkenden Muskeln zu erhalten, wird der wirksame Hebelarm der Extensoren
mit einem negativen Vorzeichen definiert, womit ebenfalls hT = −d`T

dϕ
gilt. Für den

wirksamen Hebelarm des Trizeps ergibt sich somit folgender Ausdruck:

hT = −`T,1 `T,2

`T

sin (ϕ + ϕT) (6.7)

Zur Parametrierung der Hebelarmmodelle müssen die Größen `B/T,1, `B/T,2 und ϕB/T

bestimmt werden, wobei die Längen `B/T,1 den maximalen Hebelarmen entsprechen,
wogegen die Verdrehungen ϕB/T ausschließlich die Lage des maximalen Hebelarms
beeinflussen. Die Längen `B/T,2 sind wegen der anatomischen Zusammenhänge um
ein Vielfaches größer als `B/T,1, womit sich nur ein schwacher Einfluss auf die He-
belarme ergibt. Daher werden die Parameter `B/T,2 vorerst an der Länge des Ober-
armknochens orientiert, wobei die Länge `T,2, wie in Abbildung 6.4 zu erkennen ist,
etwas kürzer gewählt wird.

Bei der Literaturrecherche zur Modellparametrierung zeigt sich, dass sich viele Ver-
öffentlichungen auf die Daten von Amis et al. [1979] bzw. An et al. [1981, 1984]
beziehen. So beruht beispielsweise das Modell von Lemay & Crago [1996] auf den
Hebelarmcharakteristiken von Amis et al. Als jüngere Literaturquellen sind die Ar-
beiten von Murray et al. [1995, 2002] zu nennen. Darin werden die Hebelarme über
die Längenänderung d`

dϕ
an 10 anatomisch präparierten oberen Extremitäten unter-

sucht. In Tabelle 6.1 sind die Daten aus verschiedenen Literaturquellen angegeben,
wobei die Daten von Murray et al. [2002] am zuverlässigsten erscheinen und der
vorliegenden Studie zugrundegelegt werden.

– 154 –



6.2 Modellierung der Zusammenhänge zwischen Gelenkwinkel und Muskelzustand

Tabelle 6.1: Modellparameter zur Beschreibung der wirksamen Hebelar-
me aus verschiedenen Literaturquellen

Geometrie- Bizeps Trizeps
parameter `B,1 `B,2

a `T,1 `T,2
a

Murray et al. [1995] 40 mm (303 mm) 25 mm (303 mm)
Murray et al. [1995]b 35 – 50 mm 25 – 35 mm
Murray et al. [2002] 47 mm (320 mm) 23 mm (320 mm)

Modellparameter 47 mm 300 mm 23 mm 280 mm

aDie Werte in Klammern stellen die Länge des Oberarmknochens dar.
bWerte der referierten Sekundärquellen (u. a. Amis et al. [1979] und An et al. [1981, 1984])

Problematisch ist die literaturbasierte Bestimmung der Verdrehungen ϕB/T, da diese
Parameter entweder nicht berücksichtigt werden [z. B. Chang et al. 1999, Havel
2002], oder auf wesentlich komplexeren 3D–Modellen beruhen [z. B. Langenderfer
et al. 2005]. Aus diesem Grund werden die Verdrehungen durch eine Anpassung an
die Hebelarmverläufe von Murray et al. [2002] bestimmt, was auf die Werte ϕB = 10◦

und ϕT = 30◦ führt.

Ausgehend von diesen Parametern werden in Abbildung 6.7 die Ergebnisse von Mur-
ray et al. [2002] mit der vorgestellten Modellierung verglichen. Dabei zeigt sich für
den wirksamen Hebelarm des Bizeps eine gute Übereinstimmung mit den experimen-
tellen Daten. Der modellierte Hebelarm für den Trizeps nimmt bei starken Flexionen
im Vergleich zu den Messungen sichtlich kleinere Werte an, was darauf zurückzu-
führen ist, dass die Wirkungslinie des Trizeps bei starken Flexionen am Ellenbogen
umgelenkt wird. Bei einigen Modellierungen [z. B. Amis et al. 1979] wird daher ein
minimaler Hebelarm eingeführt, was allerdings aus physiologischer Sicht nicht sinn-
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Abbildung 6.7: Verlauf der wirksamen Hebelarme hB und hT für Bizeps
und Trizeps abhängig vom Flexionswinkel ϕ
Die dargestellten Messergebnisse stammen von Murray et al.

[2002, Fig. 5] (Untersuchung von 10 Präparaten).
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voll erscheint, da sich im Hebelarmverlauf Knickpunkte ergeben. In der vorliegenden
Studie wird stattdessen der wirksame Hebelarm auf die Form

hT =
−0.92 `T,1 `T,2 sin (ϕ + ϕT)√

`2
T,1 + `2

T,2 − 2 `T,1 `T,2 cos (ϕ + ϕT)
− 0.08 `T,1 exp

(
180◦ ϕ

45◦ π
− 1

)
(6.8)

erweitert, wobei der zusätzliche Term erst bei größeren Flexionswinkeln wirkt. Mit
den Parametern aus Tabelle 6.1 und ϕT = π 45◦/180◦ ergibt sich der in Abbildung 6.8
dargestellte Hebelarmverlauf abhängig vom Flexionswinkel. Wie aus dieser Abbil-
dung hervorgeht, korrespondiert diese Modellierung deutlich besser mit den Mes-
sungen von Murray et al. [2002].
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Abbildung 6.8: Verlauf des wirksamen Hebelarms hT für den Trizeps bei
der erweiterten Modellierung abhängig vom Flexionswin-
kel ϕ (vgl. Abb. 6.7)

Da die Länge `T für die weiteren Modellierung von Relevanz ist, muss bei einer ge-
änderten Hebelarmmodellierung auch die Modellgleichung für `T angepasst werden,
damit die Beziehung hT = −d`T

dϕ
weiterhin erfüllt ist. Mit der Modellierung über

den Sinus- und den Cosinussatz (vgl. Gl. (6.6) und (6.7)) sowie der Substitution
`′T = (`2

T,1 + `2
T,2 − 2 `T,1 `T,2 cos (ϕ + ϕT))0.5 ergibt sich wegen hT = −d`T

dϕ
für die

Länge zwischen den Trizepsansatzpunkten folgender Ausdruck:

`T = 0.92 `′T +

∫
0.08 `T,1 exp

(
180◦ ϕ

45◦ π
− 1

)
dϕ =

= 0.92 `′T + 0.08
45◦ π

180◦
`T,1 exp

(
180◦ ϕ

45◦ π
− 1

)
+ C (6.9)

Für die Integrationskonstante muss C = 0 gelten, damit die grundsätzlichen Ver-
hältnisse aus Abbildung 6.4 erhalten bleiben.

6.2.2 Modellierung der Muskellängen

Entsprechend der bisherigen Modellierung wird davon ausgegangen, dass die be-
trachteten Muskeln zwischen den Ansatzpunkten ~pB,1/2 bzw. ~pT,1/2 liegen, wobei sich
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die Längen `B/T aus der Länge der Muskeln und der Längen der Sehnen zusammen-
setzen. Wie Riener [1997] referiert, zeigen experimentelle Untersuchungen [Proske &
Morgan 1987, Baratta & Solomonow 1991], dass die Steifigkeit der Sehnen verhält-
nismäßig hoch ist, wobei der Einfluss der Sehnensteifigkeit auf die Kontraktionsdy-
namik im Modell aus Kapitel 3 bereits impliziert ist. Damit kann der sehr geringe
Einfluss der Sehnensteifigkeit auf die Muskellänge vernachlässigt werden, was dem
gängigen Ansatz in der Literatur entspricht [z. B. Lemay & Crago 1996, Langend-
erfer et al. 2005].

Für die weitere Modellierung wird die Länge des Bizeps bzw. des Trizeps durch die
folgenden Beziehungen beschrieben:

`b = `B − `S,B bzw. `t = `T − `S,T (6.10)

In diesen Gleichungen repräsentieren die Parameter `S,B/T die als konstant ange-
nommenen Sehnenlängen. Bei der Festlegung dieser Modellparameter muss beachtet
werden, dass Gleichung (6.10) eine Vereinfachung der physiologischen Verhältnisse
darstellt. Wie in Anhang A.1 beschrieben, setzt sich ein Muskel aus einer Vielzahl
von Muskelfasern zusammen, wobei jede Faser an beiden Enden mit einer Sehne ver-
wachsen ist. Die Länge des Muskel–Sehnen–Komplexes setzt sich somit aus Faser-
und Sehnenlänge und nicht wie in Gleichung (6.10) angenommen, aus Muskel- und
Sehnenlänge zusammen. Da die Beschreibung der inneren Muskelmechanik (siehe
Abschnitt 6.3) auf der Muskellänge basiert, wird jedoch von Gleichung (6.10) aus-
gegangen und eine entsprechend kürzere Sehnenlänge angenommen.

Aufbauend auf der bisherigen Modellierung müssen zur Beschreibung der Muskel-
längen die Parameter `B/T,2 und `S,B/T bestimmt werden. Zu diesem Zweck werden
von Murray et al. [2000, Tab. 2] einzelne Datenpunkte für den Bizeps und den
Trizeps übernommen. Gemäß der Arbeit von Murray et al. werden bei einem be-
stimmten Flexionswinkel die Muskellängen (diese entsprechen `b/t) sowie die Länge
des Muskel–Sehnen–Komplexes (diese entspricht `B/T) angegeben. Mit diesen Daten
können die Parameter `S,B/T durch eine einfache Subtraktion bestimmt werden.

Die Berechnung von `B/T,2 gestaltet sich aufwändiger und wird im Folgenden für
den Bizeps ausgehend von Gleichung (6.4) hergeleitet. Für den Trizeps wird von
Gleichung (6.9) ausgehend analog vorgegangen. Durch Quadrieren und Umformen
von Gleichung (6.4) ergibt sich folgende quadratische Gleichung:

`2
B,2 + `B,2 (2 `B,1 cos (ϕ + ϕB)) +

(
`2
B,1 − `2

B

)
= 0 (6.11)

Auflösen nach `B,2 führt zu folgender Beziehung:

`B,2 = −`B,1 cos (ϕ + ϕB) ±
√

`2
B,1 cos2 (ϕ + ϕB) − `2

B,1 + `2
B (6.12)

In Tabelle 6.2 sind die resultierenden Modelldaten zusammengefasst. In dieser Tabel-
le sind neben den Daten von Murray et al. [2000] auch die Daten von Langenderfer
et al. [2004, Tab. 2] enthalten. In den beiden äußeren Spalten sind die nach der
Anzahl der untersuchten Präparate (10 bei Murray et al. und 2 bei Langenderfer
et al.) gewichteten Mittelwerte der zitierten Studien angegeben.
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Tabelle 6.2: Daten zur Berechnung der Muskelansatz- und Sehnenlängen-
parameter

Datenquelle
[Murray

et al. 2000]a
[Langenderfer
et al. 2004]b

Mittelwert

Muskel Bi. Tri. Bi. Tri. Bi. Tri.

Flexionswinkela ϕ 20◦ 110◦ 20◦ 110◦ 20◦ 110◦

Länge des Muskel–Sehnen–Kom-
plexesa (entspricht `B/T) in mm

344 297 338 266 343 291

Muskellängea

(entspricht `b/t) in mm
224 288 191 217 218 276

Modellparameter:
Sehnenlänge `S,B/T in mm

120 9 147 49 125 16

Modellparameter:
Ansatzpunkt `B/T,2 in mm

302 285 296 261 301 281

aMittelwerte von 10 Präparaten mit einer mittleren Oberarmlänge von 320mm.
bMittelwerte von 2 Präparaten mit einer mittleren Oberarmlänge von 287mm.

Da die bisher angenommenen Modellparameter `B,2 = 300 mm und `T,2 = 280 mm
sehr gut mit den literaturbasierten Parametern aus Tabelle 6.2 korrespondieren,
werden diese Werte beibehalten. Für die Sehnenlängen wird `S,B = 125 mm und
`S,B = 16 mm angenommen, womit die Modellierung der Muskellänge vollständig
parametriert ist.

6.2.3 Modellierung der Muskelgeschwindigkeiten

Neben der Muskellänge ist zur Beschreibung des Muskelverhaltens bei nichtisome-
trischen Bedingungen auch die zeitliche Muskellängenänderung entscheidend. Die
zeitliche Längenänderung wird über die Beziehung vb/t = ˙̀

b/t definiert und als Mus-
kelgeschwindigkeit bezeichnet. Diese Festlegung entspricht der pyhsikalischen Sicht-
weise und stellt die übliche Definition in den Arbeiten zur Muskelmodellierung [z. B.
Lemay & Crago 1996, Murray et al. 2000] dar. Damit kann vb/t im Modell durch
eine numerische Differenziation der Muskellänge `b/t bestimmt werden.

Die elegantere Modellierungsvariante besteht in der Vermeidung der numerischen
Differenziation durch die Ausnutzung der zeitlichen Flexionswinkeländerung, welche
aus der numerischen Integration der Bewegungsdifferenzialgleichung abgegriffen wer-
den kann. Ausgehend von der Beschreibung der Muskellängen aus Gleichung (6.10)
ergibt sich der Ausdruck vb/t = l̇b/t = ˙̀

B/T − ˙̀
S,B/T = ˙̀

B/T, wobei die Sehnen-
längen `S,B/T als konstant betrachtet werden. Durch Umformen und Einsetzen der

Beziehungen hB/T = −d`B/T(ϕ)

dϕ
ergeben sich für die Muskelgeschwindigkeiten die

Modellgleichungen:

vb =
d`B

dt
=

d`B

dϕ

dϕ

dt
= −hB(ϕ) ϕ̇ bzw. vt =

d`T

dt
= −hT(ϕ) ϕ̇ (6.13)
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6.3 Modellierung der inneren Muskelmechanik

Die Modellierung der inneren Muskelmechanik basiert auf den in der Literatur gän-
gigen Ansätzen, welche auf dem Kontraktionsmodellen von Hill [1938, 1949] auf-
bauen. Dabei wird das Verhalten eines einzelnen Muskels durch die Skalierung ei-
nes normierten Muskelmodells approximiert. Als Bezugsgrößen dienen die maximale
isometrische Muskelkraft FB/T,opt und die zugehörige optimale Muskellänge `b/t,opt.
Für eine allgemeine Betrachtung der Muskelphysiologie und der Muskelmechanik bei
einer Längenänderung sei beispielsweise auf das Kapitel Muskelphysiologie1 (Zusam-
menfassung in Anhang A.1) von Rüdel [1998] oder den Buchbeitrag Skeletal Muscle
Architecture and Performance2 von [Roy & Edgerton 1992] verwiesen.

Die prinzipielle Struktur des Muskelmechanikmodells ist in Abbildung 6.9 darge-
stellt. Gemäß der Modellstruktur wird die unter optimalen isometrischen Bedingun-
gen innervatorisch erzeugte Kontraktionskraft FB/T,iso über die Kraft–Längen- und
die Kraft–Geschwindigkeitsbeziehung abhängig von der Muskellänge `b/t und der
Muskelgeschwindigkeit vb/t skaliert. Durch die beiden Anteile der Elastizität und
der Viskosität wird der Einfluss der Muskellänge und der Muskelgeschwindigkeit
unabhängig von der innervatorisch bedingten Muskelaktivität beschrieben.

In der Arbeit von Riener [1997] wird im Zusammenhang mit der inneren Muskel-
mechanik auch auf den Einfluss des Winkels zwischen den Muskelfasern und der
Wirkungslinie des Muskels hingewiesen. Dieser Winkel wird in der Fachliteratur als
pennation angle (Fiederungswinkel) bezeichnet und führt bei einem gegebenen Mus-
kelvolumen zu einem höheren Kraftpotenzial [z. B. Roy & Edgerton 1992]. Zudem
kann durch diesen Winkel die Kraft–Längenbeziehung über den Arbeitsbereich ei-
nes Muskels effektiver genutzt werden [Lieber & Fridén 2000]. Da dieser Winkel für
die Muskeln im Oberarm jedoch Werte unter 20◦ aufweist und über den Cosinus
in die Muskelkraft eingeht, kann der Einfluss dieses Winkels im vorliegenden Fall
vernachlässigt werden [Roy & Edgerton 1992, Lemay & Crago 1996]. Tatsächlich ist
der Einfluss dieses Winkels im Kontraktionsmodell aus Kapitel 3 indirekt enthalten,
da das gesamte RPMS–induzierte Drehmoment nachgebildet wird. Allerdings weisen
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Viskosität

PSfrag replacements
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Abbildung 6.9: Modell der inneren Muskelmechanik unter nichtisome-
trischen Bedingungen

1in Neuro- und Sinnesphysiologie von R. F. Schmidt (Ed.)
2in Strength and Power in Sport von P. V. Komi (Ed.)
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Lieber & Fridén [2000] darauf hin, dass sich der pennation angle mit der Muskellänge
ändert, was im vorliegenden Modell nicht berücksichtigt wird.

Für die einzelnen Charakteristiken des Muskelmodells sind in der Literatur verschie-
dene Modellgleichungen zu finden. Die Modellgleichungen der vorliegenden Arbeit
sind im Folgenden zusammengefasst:

Die Kraft–Längenbeziehung beschreibt den Zusammenhang zwischen der maximal
erzielbaren Muskelkraft abhängig von der Muskellänge. Als Modellgleichung
wird in Kaufman et al. [1989, 1991] der folgende Ausdruck angegeben:

f`,B/T = exp


−




(
`b/t

`b/t,opt

)0.963 (1− 1
ia,B/T

)

− 1

0.353 (1 − ia,B/T)




2

 ∀ 0 < ia,B/T < 1 (6.14)

Darin stellt ia,B/T den als Faserlänge/Muskellänge definierten Muskelarchitekturindex
dar. Durch den Architekturindex wird u. a. der pennation angle in der Kraft–
Längenbeziehung berücksichtigt [Chang et al. 1999].

Die Kraft–Geschwindigkeitsbeziehung beschreibt das Kontraktionsvermögen ab-
hängig von der Muskelgeschwindigkeit. Zur Modellierung der Kraft–Geschwin-
digkeitscharakteristik werden die Parameter der Modellgleichung von Hatze
[1981] so angepasst, dass die resultierende Charakteristik im Sinne eines mi-
nimalen quadratischen Fehlers1 mit der Kraft–Geschwindigkeitscharakteristik
nach Delp [1990] übereinstimmt:

fv,B/T =
0.239

0.136 + exp
(
−1.210 sinh

(
3.254

vb/t

|vB/T,max| + 1.388
)) (6.15)

Die Geschwindigkeit vB/T,max stellt dabei die maximale Verkürzungsgeschwin-
digkeit des jeweiligen Muskels dar. Wie Lemay & Crago [1996] referieren, wird
in der Literatur meist vB/T,max = 5 · `b/t,opt/1 s angenommen. Diese Angabe deckt
sich mit den Ergebnissen von Camilleri & Hull [2005], die die maximale Verkür-
zungsgeschwindigkeit des M. triceps brachii an 14 gesunden Versuchspersonen
untersucht haben. Von Camilleri & Hull [2005] wird zudem darauf hingewiesen,
dass die Kraft–Geschwindigkeitsbeziehung auch von der Muskellänge abhängt,
was sich allerdings erst bei hohen Muskelgeschwindigkeiten auswirkt. Da im
Zusammenhang mit der RPMS im Vergleich zu ballistischen Bewegungen rela-
tiv langsame Bewegungen induziert werden, wird der Zusammenhang zwischen
der Kraft–Geschwindigkeitsbeziehung und der Muskellänge in der vorliegenden
Arbeit nicht weiter verfolgt.

Die Elastizität beschreibt die Eigenschaften des passiven Muskels abhängig von der
Muskellänge. Diese Charakteristik wird in der Literatur auch als Ruhe–Deh-
nungskurve bezeichnet. Für den elastischen Anteil der Muskelkontraktion wird

1Zur nichtlinearen Optimierung wird die Matlab–Funktion lsqnonlin eingesetzt.
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von Chang et al. [1999] die Beziehung

FE,B/T = 0.0195 FB/T,opt exp

((
2.933 +

4.911

ia,B/T

)
·
(

`b/t

`b/t,opt

− 1

))
(6.16)

nach Woittiez et al. [1983] angegeben. Diese Gleichung wird auch von Kaufman
et al. [1991] und Langenderfer et al. [2005] zur Modellierung der passiv–elas-
tischen Muskeleigenschaften genutzt.

Die Viskosität beschreibt die Eigenschaften des passiven Muskels abhängig von der
Muskelgeschwindigkeit. Von Riener [1997] wird die Viskosität mittels folgender
Gleichung modelliert:

FV,B/T = 0.02 FB/T,opt sign (vb/t)
√

|vb/t| (6.17)

Die Zahlenwerte werden durch Pendelexperimente im Kniegelenk an gesunden
Versuchspersonen und Patienten mit einer kompletten Querschnittslähmung
bestimmt. Wegen der Skalierung mit der maximalen isometrischen Muskelkraft
kann diese Gleichung in erster Näherung auch auf andere Muskeln übertragen
werden [Riener 1997].

Zur vollständigen Beschreibung dieser Modellgleichungen sind die Muskelarchitek-
turindizes, die optimalen Muskellängen und die optimalen Muskelkräfte für Bizeps
und Trizeps erforderlich. In den verschiedenen Arbeiten zur biomechanischen Bewe-
gungsmodellierung wird die optimale Muskelkraft über den physiologisch wirksamen
Querschnitt (PCSA, physiological cross–section area) bestimmt. Dieser Querschnitt
wird meist als Verhältnis von Muskelvolumen zu Muskelfaserlänge angegeben, wobei
Roy & Edgerton [1992] zusätzlich den pennation angle einbeziehen und das Verhält-
nis von Volumen zu Faserlänge als Näherung angeben.

Prinzipiell kann der PCSA über die mechanische Muskelspannung in die maxi-
male isometrische Muskelkraft umgerechnet werden, wobei Lieber & Fridén [2000]
22.5 N/cm2 als typische Spannung einer menschlichen Muskelfaser angeben. Wird die-
ser Wert mit den PCSA–Werten und den Hebelarmen aus der Literatur kombiniert,
kann mit dem resultierenden Drehmoment nur knapp das Eigengewicht des Un-
terarms überwunden werden. Nach Holzbaur et al. [2005] kann für die Muskeln
im Oberarm von 140 N/cm2 ausgegangen werden, was auf realistische Drehmomente
führt. Langenderfer et al. [2005] haben an 13 gesunden Versuchspersonen ebenfalls
einen mittleren Wert von 141 N/cm2 für die Flexoren im Oberarm bestimmt, wobei
diese Arbeit auf den von Chang et al. [1999] modifizierten PCSA–Werten von An
et al. [1981] beruht.

Buchanan [1995] untersucht für verschiedene PCSA–Werte aus der Literatur [u. a.
An et al. 1981] die mechanische Spannung der Unterarmextensoren und -flexoren.
Dabei zeigt sich für die Flexoren ebenfalls ein Ergebnis im Bereich um 140 N/cm2.
Im Gegensatz zu den Angaben von Holzbaur et al. [2005] kommt Buchanan zu
dem Ergebnis, dass die Muskelspannung der Unterarmextensoren deutlich kleiner
ist. Aus diesem Grund wird zur Berechnung der optimalen Muskelkraft bei den
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Ellenbogenflexoren von 140 N/cm2 und bei den Extensoren von 90 N/cm2 ausgegangen,
was den Ergebnissen von Buchanan [1995] entspricht.

Grundsätzlich ist anzumerken, dass die wirksamen Hebelarme und die Kontraktions-
kräfte der einzelnen Muskeln um das Ellenbogengelenk aus ethischen Gesichtspunk-
ten in vivo nicht gemessen werden können. Lediglich das Nettodrehmoment kann
unter isometrischen Bedingungen auf einfache Weise erfasst werden. Nachdem sich
das Moment aber als Produkt aus Hebelarm, mechanischer Spannung und PCSA
errechnet, kann die Spannung nicht eindeutig bestimmt werden. Daher ergibt sich
bei der Modellierung der Muskelmechanik durch die Einführung von PCSA und me-
chanischer Spannung kein Vorteil bei der Parametrierung, weswegen die Aufteilung
in PCSA und Spannung nicht aus der einschlägigen Literatur übernommen wird.

Darüber hinaus stellt die Kraft–Längenbeziehung eine zusätzliche Unbekannte zwi-
schen Kraft, Hebelarm und Drehmoment dar. Um trotz dieser Uneindeutigkeit ein
konsistentes Modell zu erhalten, werden weiterhin die Arbeiten von Murray et al.
[2000] und Langenderfer et al. [2004] zur Modellparametrierung genutzt. Die ent-
sprechenden Werte für den Muskelarchitekturindex und die optimale Muskelkraft
sind in Tabelle 6.3 für Bizeps und Trizeps zusammengefasst. Die optimalen Muskel-
längen `b/t,opt entsprechen den in Tabelle 6.2 angegebenen Muskellängen `b/t, womit
die Modellierung der inneren Muskelmechanik vollständig parametriert ist.

Tabelle 6.3: Parameter zur Skalierung des Muskelmodells
Die Parameter `b/t,opt sind in Tabelle 6.2 (Zeile 3) enthalten.

m. bizeps brachii m. trizeps brachii
Quelle FB,opt in N ia,B FT,opt in N ia,T

l. k. l. k. lt. m. l. lt. m. l.

Murray et al.
[2000]

350 294 0.59 0.62 945 586 0.32 0.36

Langenderfer
et al. [2004]

220 245 0.89 0.87 372 289 324 0.57 0.67 0.65

Mittelwerte 615 0.75 1496 0.41

Abkürzungen: l.: langer Kopf; k.: kurzer Kopf; lt.: lateraler Kopf; m.: medialer Kopf

Zur Veranschaulichung der Muskelmechanik sind in Abbildung 6.10 die modellierten
Muskeleigenschaften abhängig von der relativen Muskellänge und der relativen Mus-
kelgeschwindigkeit für den Bizeps dargestellt [vgl. Abschnitt A.1 bzw. Rüdel 1998].
Zur Berechnung der abgebildeten Charakteristiken wird gemäß Tabelle 6.2 und 6.3
von ia,B = 0.75 und `b,opt = 218 mm ausgegangen. Damit ergibt sich für die maximale
Kontraktionsgeschwindigkeit vB,max = 5 · 218 mm/1 s = 1.09 m/s.

Neben den Muskelcharakteristiken sind auch die Längenarbeitsbereiche der einzel-
nen Muskeln für die Modellierung der Muskelmechanik entscheidend. Daher sind in
Abbildung 6.11 die modellierten Arbeitsbereiche von Bizeps und Trizeps dargestellt,
wobei diese Ergebnisse sehr gut mit den von Murray et al. [2000] identifizierten
Arbeitsbereichen übereinstimmen.
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Abbildung 6.10: Charakteristiken zur Modellierung der Muskelmechanik
unter nichtisometrischen Bedingungen
Dargestellt ist die relative Muskelkraft FB/FB,opt abhängig von

der relativen Muskellänge `b/`b,opt (linkes Telbild) und abhän-

gig von der relativen Muskelgeschwindigkeit vb/|vB,max| (rech-

tes Teilbild); vgl. Abb. A.3 und A.4.
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Abbildung 6.11: Relativer Längenarbeitsbereich von Bizeps und Trizeps
aufgrund der Muskellängenmodellierung

6.4 Modellintegration

Da das drehmomentbasierte Kontraktionsmodell aus Kapitel 3 weiterhin genutzt
werden soll, und die Modellierung der inneren Muskelmechanik auf der Kontraktions-
kraft beruht, sind die Untersuchungsbedingungen bei der Bestimmung des isometri-
schen RPMS–Modells für die Modellintegration maßgeblich. Wie in Abschnitt 3.1.1
beschrieben, werden die Untersuchungen zur Modellierung der Muskelkontraktion
bei einem Winkel von 100◦ zwischen Ober- und Unterarm durchgeführt. Dies ent-
spricht einem Flexionswinkel von ϕ = 80◦. Damit kann das Drehmoment des Kon-
traktionsmodells über den Absolutwert der Hebelarme hB/T,80◦ bei einem Flexions-
winkel von 80◦ in die zugehörige Kontraktionskraft umgerechnet werden. Zudem
wird bei der Modellierung der inneren Muskelmechanik von optimalen isometri-
schen Bedingungen ausgegangen. Daher muss das isometrische Kontraktionsmodell,
zusätzlich zum Hebelarm, über die Kraft–Längenbeziehung auf die optimale Mus-
kellänge umgerechnet werden. Zu diesem Zweck werden die Faktoren f`,B/T,80◦ ein-
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geführt, wobei diese Faktoren dem Anteil der Kraft–Längenbeziehung aufgrund der
Muskellängen `b/t,80◦ bei einem Flexionswinkel von 80◦ entsprechen. Die geschwindig-
keitsabhängigen Anteile spielen dabei keine Rolle, da bei isometrischen Bedingungen
die Muskelgeschwindigkeit definitionsgemäß Null ist. Der Anteil der passiven Elas-
tizität kann bei dieser Betrachtung vernachlässigt werden, da bei ϕ = 80◦ weder
die Extensoren noch die Flexoren maßgeblich gedehnt sind. In Tabelle 6.4 sind die
entsprechenden Skalierungsfaktoren zur Modellintegration zusammengefasst.

Tabelle 6.4: Skalierung des RPMS–Kontraktionsmodells

Parameter Bizeps Trizeps

Hebelarm |hB/T,80◦| 46.43 mm 20.55 mm
Kraft–Längenbeziehung f`,B/T,80◦ 0.57 0.88

Durch die Skalierung des isometrischen RPMS–Modells mit 1
|hB/T,80◦ | f`,B/T,80◦

ergibt

sich die RPMS–induzierte Kontraktionskraft abhängig von der Stimulationsintensi-
tät uB/T und der Repetierrate frep bei optimalen isometrischen Bedingungen. Ge-
mäß der inneren Muskelmechanik wird diese Kraft mit dem Anteil der Kraft–Längen-
(Gl. (6.14)) und der Kraft–Geschwindigkeitsbeziehung (Gl. (6.15)) gewichtet. Die re-
sultierende Kontraktionskraft wird um die Anteile der passiven Muskeleigenschaften
(Gl. (6.16) und (6.17)) erweitert und über den wirksamen Hebelarm auf das Drehmo-
ment im Ellenbogengelenk zurückgerechnet. In Abbildung 6.12 ist das resultierende
Kontraktionsmodell dargestellt (vgl. Abb. 3.22 und 6.9).

Da diese Betrachtung gleichermaßen für Bizeps und Trizeps gilt, ergeben sich die
zwei Drehmomentanteile MB und MT, welche im Ellenbogengelenk zusammengefasst
werden. Entgegen der Betrachtung aus Abschnitt 5.4 müssen diese Komponenten
addiert werden, da die entsprechenden Vorzeichen bereits in den wirksamen Hebel-
armen enthalten sind. Somit bildet die Summe der RPMS–induzierten Momente von
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Kraft / Länge
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PSfrag replacements

u?
B/T

f ?
rep

MB/T,RPMS,iso

`b/t

vb/t

FB/T,iso

f`,B/T

fv,B/T

FE,B/T

FV,B/T

1
|hB/T,80◦ | f`,B/T,80◦

hB/T

FB/T,RPMS

MB/T

Abbildung 6.12: Kombination des RPMS–Kontraktionsmodells (Dreh-
moment) mit der inneren Muskelmechanik (Kontrakti-
onskraft)
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Bizeps und Trizeps das antreibende Drehmoment MRPMS. Mit MRPMS kann der Fle-
xionswinkel über die Bewegungsdifferenzialgleichung (Gl. (6.1)) bestimmt werden.

Zur vollständigen Modellintegration werden die Modellgleichungen der wirksamen
Hebelarme (Gl. (6.5) und (6.8)), der Muskellängen (Gl. (6.4), (6.9) und (6.10)) und
der Muskelgeschwindigkeiten (Gl. (6.13)) in das Kontraktionsmodell eingebunden.
Damit ergibt sich der in Abbildung 6.13 dargestellte Signalflussplan des gesamten
biomechanischen Bewegungsmodells für eine einachsige RPMS–induzierte Bewegung
im Ellenbogengelenk.
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Abbildung 6.13: Signalflussplan zur Beschreibung RPMS–induzierter an-
tagonistischer Bewegungen im Ellenbogengelenk
(innere Muskelmechanik siehe Abb 6.12)

6.4.1 Überprüfung des Modellverhaltens

Zum Abschluss der Modellintegration wird das Modellverhalten anhand verschie-
dener Sonderfälle hinsichtlich der Modellplausibilität überprüft. Zu diesem Zweck
wird das Bewegungsmodell in Simulink implementiert und mit einer Abtastrate von
fs = 500 Hz zeitdiskretisiert.

Pendelbewegung. Es wird angenommen, dass der Arm bei horizontaler Körper-
lage parallel zum Körper gerichtet ist, womit der Oberarm senkrecht zur Erdanzie-
hung liegt. Der Unterarm kann in diesem Fall wie ein Pendel zwischen ϕ = 0◦ und
ϕ = 140◦ schwingen, wobei sich die stabile Ruhelage bei ϕ = 90◦ einstellt. Gemäß
der Winkeldefinitionen in Abbildung 6.2 gilt in diesem Fall ϕ′

o = 0◦ und ϕ′′
o = −90◦.

Zur Induktion der Pendelbewegung soll der Flexionswinkel im Anfangszustand 20◦

betragen. Der Unterarm wird bei bestmöglicher Relaxation zum Zeitpunkt t = 0

– 165 –



6 Modellierung der Bewegungsinduktion mittels RPMS

losgelassen. Das Abklingen der daraus resultierenden Pendelbewegung wird durch
die viskosen Muskel- und Gewebseigenschaften sowie die innervatorische Reaktion
auf die Muskellängenänderungen bestimmt, wobei beide Effekte von der zeitlichen
Änderung des Flexionswinkels abhängen. Im vorgestellten Bewegungsmodell werden
diese Anteile durch die passiv–viskosen Muskeleigenschaften definiert.

Die modellierten Pendelbewegungen sind in Abbildung 6.14 als Flexionswinkelver-
läufe bei verschiedenen Ausprägungen der viskosen Eigenschaften FV,B/T von Bizeps
und Trizeps dargestellt. Dabei werden 150, 100 und 50% des Anteils der viskosen
Muskeleigenschaften nach Gleichung (6.17) angenommen. Wie in dieser Abbildung
zu erkennen ist, ergibt sich bei 0.5 ·FV,B/T ein unrealistisch langsames Abklingen der
Pendelbewegung, während die Bewegung bei 1.5 ·FV,B/T nach knapp 2 Schwingungs-
perioden abgeklungen ist. Bei der ursprünglichen Charakteristik ist die Pendelbewe-
gung nach knapp 3 Schwingungsperioden abgeklungen, womit der Modellvorschlag
von Riener [1997] auch bei Pendelbewegungen im Ellenbogengelenk zu sinnvollen
Ergebnissen führt. Nach dem Abklingen weist der modellierte Flexionswinkel einen
Wert von ϕ = 88◦ auf, wobei die Abweichung von 90◦ auf die Modellierung der
passiv–elastischen Eigenschaften zurückzuführen ist.
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Abbildung 6.14: Zeitlicher Verlauf der Pendelbewegung abhängig von der
Modellierung der viskosen Muskeleigenschaften

Ruhelage ohne Schwerkraft. Als zweiter Sonderfall wird angenommen, dass der
Unterarm horizontal gelagert ist, und ohne zusätzlichen Widerstand im Ellenbogen-
gelenk bewegt werden kann. Diese Annahmen entsprechen den Untersuchungsbe-
dingungen bei der Erfassung räumlich kognitiver Leistungen (Abschnitt 2.3.4 bzw.
Abb. 2.17), und werden im Modell durch ϕ′

o = 90◦ und ϕ′′
o = 0◦ repräsentiert.

Bei der Untersuchung der Wirkungsweise der RPMS hat sich gezeigt, dass die Ruhe-
lage des Unterarms bei einem Flexionswinkel von ca. 65◦ liegt [vgl. Abschnitt 2.3.5
bzw. Struppler et al. 2004]. Im vorgestellten Modell wird die Ruhelage durch die
passiv–elastischen Muskeleigenschaften definiert. Aus physiologischer Sicht ist anzu-
merken, dass die Ruhelage auch durch die tonische Muskelaktivität beeinflusst wird
und somit trotz bestmöglicher Relaxation einen innervatorisch bedingten Anteil auf-
weist. Nachdem die tonische Muskelaktivität selbst von der Muskellänge und damit
vom Flexionswinkel abhängt, kann dieses Verhalten im Modell ebenfalls durch die
passiv elastischen Muskeleigenschaften nachgebildet werden.
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In Abbildung 6.15 sind zwei Flexionswinkelverläufe abhängig von den Ausgangslagen
ϕ|t=0 = 20◦ bzw. ϕ|t=0 = 110◦ dargestellt. Wie aus dieser Abbildung hervorgeht,
ergibt sich bei der vorgestellten Modellierung eine Ruhelage von ϕ = 62.3◦.
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Abbildung 6.15: Zeitlicher Verlauf des Flexionswinkels bei unterschiedli-
chen Auslenkungen aus der Ruhelage bei ϕ = 62.3◦

Ruhelage mit Schwerkraft. Bei der dritten Betrachtung wird davon ausgegangen,
dass der Unterarm bei aufrechter Körperhaltung beginnend bei einem Flexionswinkel
von 45◦ ohne willkürliche Innervation fallen gelassen wird. Der Oberarm zeigt dabei
in Richtung der Erdanziehung (ϕ′

o = 0◦ und ϕ′′
o = 0◦). Unter diesen Bedingungen

ergibt sich aufgrund der Masse des Unterarms eine Extensionsbewegung, die nach
einer kurzen Einschwingphase bei einem Flexionswinkel von ca. 10◦ endet. Das korre-
spondierende Modellverhalten ist in Abbildung 6.16 dargestellt, wobei das Modell zu
einem unrealistisch starken Zurückfedern des Unterarms führt. Maßgeblich für dieses
Verhalten ist die nichtlineare Charakteristik zur Modellierung der Bewegungsgrenzen
aus Gleichung (6.2). Diese Modellierung wird ausgehend von Lemay & Crago [1996]
als exponentiell ansteigende Federcharakteristik umgesetzt. Dadurch wird zwar der
mögliche Bewegungsbereich eingeschränkt, allerdings wird die von der Feder aufge-
nommene Bewegungsenergie in der Gegenrichtung wieder abgegeben. Aus diesem
Grund wird die Eingrenzung des Bewegungsbereichs auf Gleichung (6.2) aufbauend
um einen winkelabhängigen Reibungsanteil erweitert. Für den Reibungsanteil wird
die folgende Modellgleichung angenommen:

MR = kR |MS(ϕ)| ϕ̇ (6.18)
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Abbildung 6.16: Einschwingverhalten des Flexionswinkels aufgrund des
Eigengewichts von Unterarm und Hand
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Dadurch wird der Reibungsanteil MR nur an den Rändern des Bewegungsbereichs
wirksam. Mit dem Faktor kR kann der Anteil der Reibung und damit das Ein-
schwingverhalten definiert werden. Daher ist das resultierende Einschwingverhalten
bei verschiedenen Werten für kR in Abbildung 6.17 dargestellt. Wie aus dieser Abbil-
dung hervorgeht, ergibt sich mit kR = 0.5 s/rad ein realistisches Einschwingverhalten,
wobei sich die stationäre Ruhelage bei ϕ = 8.44◦ einstellt.
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Abbildung 6.17: Einschwingverhalten des Flexionswinkels bei verschie-
denen winkelabhängigen Reibungsanteilen

RPMS des Bizeps. Bei der abschließenden Betrachtung wird wiederum davon aus-
gegangen, dass der Oberarm bei aufrechter Körperhaltung in Richtung der Erdan-
ziehung zeigt. Zum Zeitpunkt t = 0 soll sich der Unterarm in der Ruhelage aufgrund
der Schwerkraft befinden. Zum Zeitpunkt t = 0.5 s wird der Bizeps mit einer Inten-
sität von uB = 60 % bei einer Repetierrate von frep = 20 Hz stimuliert. Der Trizeps
wird bei dieser Betrachtung nicht stimuliert.

Der daraus resultierende Winkelverlauf ist in Abbildung 6.18 dargestellt. Im rech-
ten Teilbild ist der Winkelverlauf von 3.7 bis 4.0 Sekunden vergrößert abgebildet.
Dabei ist zu erkennen, dass die RPMS–typische Schwingung (Repetierrate) auch im
Flexionswinkel enthalten ist.
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Abbildung 6.18: Verlauf des Flexionswinkels bei repetitiver Stimulation
des Bizeps mit uB = 60 % und frep = 20 Hz
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6.5 Diskussion des biomechanischen

Bewegungsmodells

Bei der vorgestellten Modellerweiterung wird das in Kapitel 3 neu entwickelte iso-
metrische RPMS–Kontraktionsmodell mit der Modellierung der inneren Muskelme-
chanik kombiniert. Daraus ergibt sich ein neuartiges RPMS–Kontraktionsmodell für
nichtisometrische Bedingungen. Die Stimulationsintensität und die Repetierrate stel-
len hierbei die Modelleingänge dar. Wie bereits bei der Überprüfung des Modellver-
haltens angerissen, besteht aus physiologischer Sicht ein zusätzlicher Modelleingang,
welcher durch den Innervationsaufwand der einzelnen Muskeln gegeben ist. Dieser
Innervationsaufwand setzt sich im Wesentlichen aus einem willkürlich intendierten
Anteil und einer unwillkürlichen Reaktion auf eine Muskellängenänderung (Muskel-
dehnungsreflex, vgl. Abschnitt A.2.4) zusammen.

In der vorgestellten Modellierung wird kein willkürlich intendierter Kontraktions-
anteil berücksichtigt, was dem Zustand der bestmöglichen Relaxation entspricht.
Damit das Bewegungsmodell im Rahmen einer zukünftigen Studie um einen derar-
tigen Anteil erweitert werden kann, wird in Kapitel 8 ein Biopotenzialverstärker zur
Erfassung der stimulationsunabhängigen Muskelaktivität vorgestellt.

Neben dem willkürlich intendierten Innervationsaufwand muss der Innervationsan-
teil, der sich als Reaktion auf eine Muskellängenänderung ergibt, näher betrachtet
werden. Dieser Anteil weist sowohl eine tonische als auch eine phasische Komponen-
te auf. Da der tonische Anteil von der Muskellänge abhängt und diese eine Funkti-
on des Flexionswinkels ist, kann die tonische Muskelaktivität im Bewegungsmodell
im Rahmen der elastischen Muskeleigenschaften abgebildet werden. Die analogen
Überlegungen gelten für die phasische Komponente, wobei diese von der Flexions-
winkeländerung abhängt und damit im Modell auf die viskosen Muskeleigenschaften
projiziert werden kann.

Ausgehend von diesen Überlegungen ist es sinnvoll, das vorgestellte Bewegungs-
modell in einen stimulationsabhängigen und einen stimulationsunabhängigen Anteil
zu untergliedern. Dabei umfasst der RPMS–unabhängige Anteil neben den visko–
elastischen Gewebseigenschaften auch die innervatorische Reaktion auf eine Muskel-
längenänderung. Die Dynamik zwischen der Muskellängenänderung und der inner-
vatorischen Reaktion wird hierbei jedoch nicht berücksichtigt.

In diesem Zusammenhang ist auch die für Patienten mit einer zentralen Parese
typische Beugerspastik zu diskutieren. Da die Spastik einen übersteigerten Muskel-
dehnungsreflex darstellt und ebenfalls eine tonische und eine phasische Komponente
aufweist, kann der Effekt der Spastik auf die Bewegung im Ellenbogen durch eine
stärkere Ausprägung der visko–elastischen Modelleigenschaften der Flexoren nach-
gebildet werden. Dadurch ergibt sich die typische bremsende Wirkung bei Exten-
sionsbewegungen bzw. die in Flexionsrichtung verschobene Ruhelage. Nachdem die
Spastik durch die RPMS verändert wird (vgl. Abschnitt 2.3.1), müssen bei der Erwei-
terung der Systemidentifikation die visko–elastischen Muskeleigenschaften in jedem
Fall als unbekanntes Teilsystem betrachtet werden.
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6 Modellierung der Bewegungsinduktion mittels RPMS

Zusammenfassend kann für die Modellerweiterung festgehalten werden, dass sich mit
den vorgestellten nichtlinearen Charakteristiken ein realistisches Gesamtmodell für
RPMS–induzierte Bewegungen im Ellenbogengelenk ergibt. Dabei kann auch die für
zentrale Paresen typische Beugerspastik nachgebildet werden. Da das vorgestellte
Modell keine Repräsentation einer willkürlich intendierten Bewegungskomponente
beinhaltet, kann das Modellverhalten nur dann mit einer realen Bewegungsinduk-
tion verglichen werden, wenn für die Versuchsperson von bestmöglicher Relaxation
ausgegangen werden kann. Kritisch anzumerken ist, dass bei der vorgestellten biome-
chanischen Modellierung nur der Anteil der isometrischen RPMS–Kontraktion und
das Massenträgheitsmoment auf eigenen Experimenten der Forschungsgruppe
Sensomotorische Integration beruhen. Die restlichen Modellanteile werden
aus der Fachliteratur abgeleitet. Da diese Publikationen teilweise widersprüchliche
Daten enthalten, erscheint es sinnvoll, das hier vorgestellte Bewegungsmodell in einer
weiterführenden Studie durch klinisch–experimentelle Untersuchungen zu validieren
und gegebenenfalls zu optimieren.

6.6 Stichpunkte zur Modellierung RPMS–induzierter

Bewegungen im Ellenbogengelenk

• Zur Modellvereinfachung wird angenommen, dass die Ausrichtung der Hand
und der Finger gegenüber dem Unterarm sowie die Ausrichtung des Oberarms
gegenüber der Schulter (Erdanziehung) während der Bewegungsinduktion kon-
stant sind. Die Muskelköpfe des Bizeps bzw. des Trizeps werden zusammenge-
fasst, wobei die anderen Muskeln um das Ellenbogengelenk bei der Bewegungs-
induktion mittels RPMS eine untergeordnete Rolle einnehmen. Der Einfluss der
Sehnensteifigkeit auf die Muskellänge wird ebenfalls vernachlässigt.

• Durch die Modellierung der Gelenksteifigkeit werden die möglichen Flexions-
winkel eingeschränkt. Um dabei ein realisitisches Modellverhalten zu garan-
tieren, wird in das Bewegungsmodell zusätzlich ein flexionswinkelabhängiger
Reibungsanteil einbezogen.

• Das Massenträgheitsmoment von Unterarm und Hand bei einer Bewegung
im Ellenbogengelenk wird als konstant betrachtet und aus früheren klinisch–
experimentellen Untersuchungen übernommen.

• Bei der Modellierung der mechanischen Zusammenhänge zwischen dem Mus-
kelzustand und dem Flexionswinkel werden, im Gegensatz zu früheren Ar-
beiten [z. B. Havel 2002], auch die geometrischen Ausdehnungen des Ober-
armknochens berücksichtigt. Wie der Vergleich mit experimentell bestimmten
Hebelarmen [Murray et al. 2002] zeigt, ergibt sich dadurch eine realistische
Modellierung der wirksamen Hebelarme von Bizeps und Trizeps.

• Die Modellierung der inneren Muskelmechanik basiert auf dem gängigen An-
satz eines normierten Hill–Modells. Gemäß der Modellstruktur wird die inner-
vatorisch erzeugte Kontraktionskraft über die Kraft–Längen- und die Kraft–
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Geschwindigkeitsbeziehung skaliert. Durch die Anteile der Elastizität und der
Viskosität wird der Einfluss der Muskellänge und der Muskelgeschwindigkeit
unabhängig von der innervatorischen Muskelaktivität beschrieben.

• Bei der Integration des isometrischen RPMS–Kontraktionsmodells aus Kapi-
tel 3 wird dieses Modell über den Hebelarm, die Kraft–Längen- und die Kraft–
Geschwindigkeitsbeziehung an den jeweiligen Flexionswinkel angepasst. Zu-
sammen mit der Modellierung der visko–elastischen Gewebseigenschaften und
der Bewegungsdifferenzialgleichung ergibt sich ein Gesamtmodell zur Beschrei-
bung RPMS–induzierter Bewegungen im Ellenbogengelenk.

• Ausgehend von der Projektion des Muskeldehnungsreflexes auf die Modellan-
teile von Muskelelastizität und Muskelviskosität ist es sinnvoll, das vorgestell-
te Bewegungsmodell nicht in einen aktiven (Kontraktion) und einen passiven
(visko-elastisch) Anteil, sondern in einen RPMS–abhängigen und einen RPMS–
unabhängigen Anteil zu untergliedern. Dabei umfasst der RPMS–unabhängige
Anteil auch die innervatorische Reaktion auf eine Muskellängenänderung, wo-
mit der Einfluss der Beugerspastik bei Patienten mit einer zentralen Parese
auf den RPMS–unabhängigen Anteil projiziert werden kann.
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Bewegungsinduktion mittels RPMS

Das Ziel bei der Systemidentifikation während einer RPMS–induzierten Bewegung
besteht in der quantitativen Beschreibung des Drehmoments im Ellenbogengelenk,
wobei eine Unterscheidung des RPMS–induzierten und des RPMS–unabhängigen
Drehmomentanteils anzustreben ist. Dabei muss neben dem Kontraktionsverhalten
auch die Auswirkung einer zentralen Parese auf das Bewegungsmodell berücksich-
tigt werden. In diesem Zusammenhang ist insbesondere die Beugerspastik (vgl. Ab-
schnitt 2.3) zu nennen, da diese bei einer Extension bremsend und bei einer Flexion
beschleunigend wirkt [z. B. Struppler, Havel & Müller-Barna 2003].

Zur übersichtlicheren Darstellung der grundsätzlichen Vorgangsweise bei der Sys-
temidentifikation unter nichtisometrischen Bedingungen wird zunächst davon aus-
gegangen, dass das Nettodrehmoment im Ellenbogengelenk messtechnisch erfasst
wird. Unter diesen Voraussetzungen wird der erweiterte Identifikationsansatz für
nichtisometrische Bedingungen auf Basis des biomechanischen Bewegungsmodells
hergeleitet. Neben dem Identifikationsansatz wird auch die Modellrekonstruktion an
die Verhältnisse bei nichtisometrischen Bedingungen angepasst.

Bei der Erweiterung der Identifikation muss beachtet werden, dass das Nettodreh-
moment während einer Bewegung aus ethischen Gesichtspunkten nur über die Be-
schleunigung des Unterarms unter Berücksichtigung des Massenträgheitsmoments
erfasst werden kann. Damit auf den Einsatz eines Beschleunigungssensors verzich-
ten werden kann, wird der erweiterte Identifikationsansatz mit einem Zustandsbeob-
achter kombiniert, was insgesamt auf einen neuronalen Beobachter [Schröder 2000b]
im Sinne der allgemeinen Darstellung der Systemidentifikation aus Abschnitt 4.1
führt. Auf der Basis dieses neuronalen Beobachters wird die Identifikation bei ex-
perimentell erfassten Daten vorgestellt. Zum Abschluss wird die Identifikation auf
die antagonistische Bewegungsinduktion (duale RPMS) ausgedehnt und hinsichtlich
ihrer Einsatzmöglichkeiten im Zusammenhang mit der RPMS diskutiert.

7.1 Erweiterung des Identifikationsansatzes

Zur Erweiterung der Systemidentifikation für nichtisometrische Bedingungen soll aus
dem biomechanischen Bewegungsmodell (vgl. Kap. 6) die Struktur des zu identifizie-
renden Systems abgeleitet werden. Zu diesem Zweck werden die einzelnen Modellan-
teile neu gruppiert, womit sich der in Abbildung 7.1 dargestellte Signalflussplan er-
gibt. Dieser Signalflussplan muss auf den erweiterten Identifikationsansatz projiziert
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Abbildung 7.1: Struktur des zu identifizierenden Systems
Die Systemstruktur wird aus den Abbildungen 6.12 und 6.13

bei ausschließlicher Stimulation des Bizeps und der Annahme,

dass MNetto, ϕ sowie ϕ̇ bekannt sind, abgeleitet.

werden, weswegen zunächst die einzelnen Systemkomponenten im Zusammenhang
mit der Identifikation näher betrachtet werden.

Gegenüber dem Bewegungsmodell werden MNetto, ϕ und ϕ̇ bei der Identifikation als
bekannt angenommen, weshalb die Bewegungsdifferenzialgleichung vorerst entfallen
kann. Zudem wird von einer reinen Bizepsstimulation ausgegangen, weswegen der
RPMS–abhängige Anteil der Trizepsmodellierung in Abbildung 7.1 nicht enthalten
ist. Der isometrische Anteil der RPMS–induzierten Bizepskontraktion bestehend aus
Rekrutierungscharakteristik und Aktivierungsdynamik muss bei der Systemidenti-
fikation wie bisher berücksichtigt werden. Der zugehörige Ansatz und verschiedene
Anwendungen sind in den Kapiteln 4 und 5 ausführlich vorgestellt worden.

Die isometrische Bizepskontraktion wird multiplikativ mit dem Anteil der Kontrak-
tionsmechanik verknüpft und somit an nichtisometrische Bedingungen angepasst.
Die Kontraktionsmechanik selbst setzt sich aus dem wirksamen Hebelarm, der Mus-
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7.1 Erweiterung des Identifikationsansatzes

kellänge, der Kraft–Längen- und der Kraft–Geschwindigkeitsbeziehung zusammen
(vgl. Abschnitt 6.2 und 6.3). Dabei ist für alle vier Anteile eine intraindividuel-
le Variation aber keine Zeitvarianz zu erwarten. Entgegen der Modellintegration
aus Abschnitt 6.4 wird der Faktor 1/|hB,80◦ | f`,B,80◦ ebenfalls der Kontraktionsmecha-
nik zugeordnet, womit die Kontraktionsmechanik eine dimensionslose Skalierung
des RPMS–induzierten Drehmoments darstellt. Bei der Systemidentifikation ist zu
beachten, dass die einzelnen Komponenten der Kontraktionsmechanik anhand des
Drehmoments im Ellenbogengelenk nicht voneinander getrennt werden können. Aus
diesem Grund wird die Kontraktionsmechanik in ihrer Gesamtheit als nichtlineare
Charakteristik abhängig von ϕ und ϕ̇ betrachtet. Entsprechend wird zur Approxi-
mation ein zweidimensionales NRBF–Netz gemäß Abschnitt 4.2.3 gewählt.

Für den RPMS–unabhängigen Modellanteil ist anzumerken, dass sich dieser aus
den visko–elastischen Eigenschaften aller Muskeln um das Ellenbogengelenk sowie
des Gelenks selbst zusammensetzt und subtraktiv in das Nettodrehmoment ein-
greift. Neben der intraindividuellen Variation dieser Systemanteile werden durch die
RPMS–unabhängigen Systemkomponenten auch die innervatorischen Reaktionen auf
eine Muskellängenänderung abgebildet. Da dieser innervatorische Anteil bei Patien-
ten mit einer zentralen Parese maßgeblich durch die Spastik bestimmt wird, muss
der RPMS–unabhängige Modellanteil im Rahmen der Identifikation berücksichtigt
werden. Da anhand des Drehmoments kein Rückschluss über die Verteilung der
RPMS–unabhängigen Komponenten getroffen werden kann, wird auch der RPMS–
unabhängige Systemanteil als einzelne nichtlineare Charakteristik betrachtet und
durch ein zweidimensionales NRBF–Netz approximiert.

Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass die Rekrutierungscharakteristik,
die Aktivierungsdynamik und der RPMS–unabhängige Systemanteil im Rahmen der
Identifikation adaptiert werden müssen, wogegen die Kontraktionsmechanik zur Re-
duktion der unbekannten Parameter auch durch die beschriebenen Modellgleichun-
gen nachgebildet werden kann. Für die allgemeine Erweiterung der Systemidentifi-
kation wird jedoch von einer unbekannten Kontraktionsmechanik ausgegangen.

Auf diesen Überlegungen aufbauend, kann das unbekannte System kompakter dar-
gestellt werden, was auf den Signalflussplan gemäß Abbildung 7.2 führt. In diesem
Signalflussplan wird der approximierte Anteil der isometrischen Kontraktion durch
das Formelzeichen ŷRPMS gekennzeichnet. Physikalisch entspricht ŷRPMS dem RPMS–

isometrische Kontraktion

Kontraktionsmechanik
des Bizeps (NRBF)

(NRBF−OBF−Ansatz)

Drehmoment (NRBF)
RPMS−unabhängiges

PSfrag replacements

f ?
rep

ϕ
ϕ̇

u?
B

ŷ = M̂Netto

ŷRPMS

v̂cm

ŷcv̂is

Abbildung 7.2: Modellansatz zur Identifikation bei nichtisometrischen
Bedingungen
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7 Systemidentifikation bei einer Bewegungsinduktion mittels RPMS

induzierten Drehmoment unter isometrischen Bedingungen womit [ŷRPMS] = 1 Nm
gilt. Die Kontraktionsmechanik wird mit v̂cm bezeichnet und stellt einen dimensi-
onslosen Faktor dar, wobei dieser Faktor bei der vorgestellten Modellierung im Be-
zugspunkt ϕ = 80◦ und ϕ̇ = 0 ◦/s (isometrische Untersuchung) den Wert 1 annimmt.
Die multiplikative Verknüpfung von ŷRPMS und v̂cm führt auf die Größe ŷc, wel-
che die Approximation des RPMS–induzierten Drehmoments im Ellenbogengelenk
unter nichtisometrischen Bedingungen repräsentiert. Die Approximation des RPMS–
unabhängigen Systemanteils wird durch v̂is gekennzeichnet und stellt ebenfallls ein
Drehmoment ([v̂is] = 1 Nm) dar. Die Differenz aus ŷc und v̂is ergibt den geschätz-
ten Systemausgang ŷ welcher den approximierten Wert des Nettodrehmoments im
Ellenbogengelenk repräsentiert.

Mit dem kompakten Signalflussplan aus Abbildung 7.2, dem NRBF–OBF–Ansatz
aus Abschnitt 4.2.4 sowie den NRBF–Grundgleichungen (vgl. Abschnitt 4.2.3) kann
die Ausgangsgleichung des erweiterten Identifikationsansatzes angegeben werden:

ŷ[k] =

ŷc[k]︷ ︸︸ ︷(
Θ̂

T

RPMS ARPMS[k]︸ ︷︷ ︸
ŷRPMS[k]

)
·
(
Θ̂

T

NL,cm ANL,cm(ϕ[k], ϕ̇[k])︸ ︷︷ ︸
v̂cm[k]

)
− Θ̂

T

NL,is ANL,is(ϕ[k], ϕ̇[k])︸ ︷︷ ︸
v̂is[k]

(7.1)

Damit der RLS–Algorithmus weiterhin zur Parameteradaption genutzt werden kann,
muss der gesamte Identifikationsansatz entgegen dieser Ausgangsgleichung als Ska-
larprodukt dargestellt werden. Aus diesem Grund wird zunächst die multiplikative
Verknüpfung von isometrischer RPMS–Kontraktion und Kontraktionsmechanik nä-
her betrachtet: Mit den Parameteranzahlen1 NΘ,RPMS und qcm =

∏mq,cm

i=1 qcm,i kann
die nichtisometrische RPMS–Kontraktion in folgender Form beschrieben werden:

ŷc[k] =

NΘ,RPMS∑

i=1

Θ̂RPMS,i ARPMS,i[k] ·
qcm∑

i=1

Θ̂NL,cm,i ANL,cm,i[k] (7.2)

Durch Umformen der beiden Summen ergibt sich der Ausdruck:

ŷc[k] =

NΘ,RPMS∑

i=1

qcm∑

j=1

Θ̂RPMS,i Θ̂NL,cm,j ARPMS,i[k]ANL,cm,j [k] (7.3)

Mit den Definitionen

l = (i − 1) qcm + j (7.4) Ac,l = ARPMS,i · ANL,cm,j (7.5)

Θ̂c,l = Θ̂RPMS,i · Θ̂NL,cm,j (7.6) NΘ,c = NΘ,RPMS qcm (7.7)

kann Gleichung (7.3) zu ŷc[k] =

NΘ,c∑

i=1

Θ̂c,i Ac,i[k] zusammengefasst werden.

Zur Darstellung in Vektorschreibweise werden aus den Gleichungen (4.27) und (4.31)
die Aktivierungsvektoren

ANL,cm[k] =
[
ANL,cm,1(ϕ[k], ϕ̇[k]) . . . ANL,cm,qcm(ϕ[k], ϕ̇[k])

]T
∈ R

qcm (7.8)

1Für alle Parameteranzahlen gilt ∈ N+
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und

ARPMS[k] =
[
ARPMS,1[k] . . . ARPMS,NΘ,RPMS

[k]
]T

∈ R
NΘ,RPMS (7.9)

abgeleitet und zu einem neuen Aktivierungsvektor zusammengefasst:

Ac[k] =
[
ARPMS,1[k]AT

NL,cm[k] . . . ARPMS,NΘ,RPMS
[k]AT

NL,cm[k]
]T

∈ R
NΘ,c (7.10)

Für den zugehörigen Parametervektor wird analog vorgegangen:

Θ̂c =
[
Θ̂RPMS,1 Θ̂

T

NL,cm . . . Θ̂RPMS,NΘ,RPMS
Θ̂

T

NL,cm

]T
∈ R

NΘ,c (7.11)

Damit kann die multiplikative Verknüpfung von RPMS–Kontraktion und Kontrak-

tionsmechanik in der Form ŷc[k] = Θ̂
T

c Ac[k] dargestellt werden, womit der RLS–
Algorithmus zur Parameteradaption eingesetzt werden kann. Allerdings erhöht sich
dabei die Anzahl der unbekannten Parameter von ursprünglich NΘ,RPMS + qcm auf
NΘ,RPMS ·qcm. Eine ausführliche Darstellung der unterschiedlichen Verknüpfungsmög-
lichkeiten einzelner Teilsysteme im Zusammenhang mit dem NRBF–OBF–Ansatz
wird beispielsweise von Treichl et al. [2002] oder Hofmann [2003] vorgestellt und
diskutiert.

Zur vollständigen Beschreibung des Identifikationsansatzes muss noch der RPMS–
unabhängige Systemanteil in die Identifikation einbezogen werden. Da dieser Anteil
subtraktiv in den Systemausgang eingreift, kann der RPMS–unabhängige Anteil,
wie bei der dualen RPMS in Abschnitt 5.4, durch eine entsprechende Definition des
gesamten Aktivierungsvektors und des zugehörigen Parametervektors berücksichtigt
werden. Dazu wird der Aktivierungsvektor

ANL,is[k] =
[
ANL,is,1(ϕ[k], ϕ̇[k]) . . . ANL,is,qis

(ϕ[k], ϕ̇[k])
]T

∈ R
qis (7.12)

zur Approximation des RPMS–unabhängigen Systemanteils aus Gleichung (4.27)
abgeleitet und mit dem Aktivierungsvektor Ac zur Gesamtaktivierung

A[k] =
[
AT

c [k] −AT
NL,is[k]

]T
∈ R

(NΘ,c+qis) (7.13)

zusammengefasst. Der zugehörige Parametervektor weist den analogen Aufbau auf:

Θ̂ =
[

Θ̂
T

c Θ̂
T

NL,is

]T
∈ R

(NΘ,c+qis) (7.14)

Mit diesen Definitionen kann der gesamte Identifikationsansatz durch

ŷ[k] = Θ̂
T A[k] (7.15)

dargestellt werden, wobei in diesem speziellen Fall der ursprüngliche NRBF–OBF–
Ansatz sowie zwei unterschiedlich eingekoppelte NRBF–Netze enthalten sind, was
sich in der zugehörigen Parameteranzahl NΘ widerspiegelt:

NΘ = NΘ,c + qis = mr,RPMS

mq,RPMS∏

i=1

qRPMS,i

mq,cm∏

i=1

qcm,i +

mq,is∏

i=1

qis,i (7.16)
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Da der Identifikationsansatz in diesem Fall eine Kombination aus den bereits vorge-
stellten KNN darstellt, kann auf die in den Abschnitten 4.3.1 und 4.3.2 umfassend
betrachtete Implementierung der einzelnen Subnetze zurückgegriffen werden, womit
die Aktivierungen der Subnetze bekannt sind. Diese Aktivierungen werden gemäß
Gleichung (7.10) und (7.13) kombiniert, was auf den erweiterten Identifikationsan-
satz führt. Da dieser Ansatz linear in seinen Parametern ist, kann der QRD–RLS–
Algorithmus aus Abschnitt 4.3.3 wiederum zur Parameteradaption genutzt werden.

7.1.1 Modellrekonstruktion für nichtisometrische Bedingungen

Wie bei der Identifikation unter isometrischen Bedingungen ist zur Interpretation
der Identifikationsergebnisse eine Modellrekonstruktion erforderlich. Nachdem das
Identifikationsergebnis als Gesamtparametervektor vorliegt, muss dieser im Zuge der
Rekonstruktion in die Anteile Θ̂RPMS, Θ̂NL,cm und Θ̂NL,is zerlegt werden.

Der RPMS–unabhängige Anteil Θ̂NL,is kann auf einfache Weise rekonstruiert werden,

da nach Gleichung (7.14) die beiden Anteile Θ̂c und Θ̂NL,is durch eine Aufteilung
des Gesamtparametervektors entsprechend der Parameteranzahlen NΘ,c und qis be-

stimmt werden können. Über Θ̂NL,is kann die approximierte nichtlineare Charakte-
ristik v̂is(ϕ[k], ϕ̇[k]) ausgewertet und dargestellt werden, wobei diese Charakteristk
direkt mit dem RPMS–unabhängigen Systemanteil verglichen werden kann. Da die
Aufteilung des Gesamtparametervektors auch zur Laufzeit der Identifikation durch-
geführt werden kann, ist es möglich, während der on–line Identifikation direkt die
Drehmomente ŷc[k] und v̂is[k] zu trennen, worin ein wesentlicher Vorteil des vorge-
stellten Identifikationsansatzes besteht.

Deutlich aufwändiger ist die Rekonstruktion der Kontraktionsmechanik und der iso-
metrischen RPMS–Kontraktion, welche in der Zerlegung von Θ̂c in die Komponenten

Θ̂NL,cm und Θ̂RPMS besteht. Die Basis für diesen Teil der Modellrekonstruktion stellt
die multiplikative Verknüpfung von Kontraktionsmechanik und isometrischer Kon-
traktion dar. Ausgehend von Gleichung (7.11) ergibt sich für die Elemente von Θ̂c

ein nichtlineares Gleichungssystem in der Form:

Θ̂c,1 = Θ̂RPMS,1 Θ̂NL,cm,1
...

Θ̂c,qcm = Θ̂RPMS,1 Θ̂NL,cm,qcm

Θ̂c,(qcm+1) = Θ̂RPMS,2 Θ̂NL,cm,1
...

Θ̂c,NΘ,c
= Θ̂RPMS,NΘ,RPMS

Θ̂NL,cm,qcm

(7.17)

Aus Sicht der Modellrekonstruktion handelt es sich dabei um ein überbestimmtes
nichtlineares Gleichungssystem, da bei den NΘ,RPMS + qcm unbekannten Parametern

Θ̂RPMS,1 . . . Θ̂RPMS,NΘ,RPMS
und Θ̂NL,cm,1 . . . Θ̂NL,cm,qcm insgesamt NΘ,c = NΘ,RPMS qcm

Gleichungen vorhanden sind. Diese Zusammenhänge sind darauf zurückzuführen,
dass im ursprünglichen Kontraktionsmodell nur eine Charakteristik zur Beschrei-
bung der Kontaktionsmechanik vorhanden ist, wogegen im erweiterten Identifika-
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tionsansatz für jedes lokale Modell des NRBF–OBF–Ansatzes eine eigene Kontrak-
tionsmechanik angesetzt wird. Als Konsequenz daraus muss zur Modellrekonstruk-
tion auf ein nichtlineares Optimierungsverfahren [z. B. Gill et al. 1981, vgl. Ab-
schnitt 4.1.2] zurückgegriffen werden.

Zur nichtlinearen Optimierung wird über die Substitutionen

f(x) = Θ̂c −




Θ̂RPMS,1 Θ̂NL,cm
...

Θ̂RPMS,NΘ,RPMS
Θ̂NL,cm


 und x =

[
Θ̂RPMS

Θ̂NL,cm

]
(7.18)

das Optimierungskriterium E(x) = 1
2
fT (x) · f(x)

!
= min definiert. Zur Lösung dieses

nichtlinearen Quadratmittelproblems wird, wie von Hofmann [2003] vorgeschlagen,
über die Matlab–Funktion lsqnonlin auf einen iterativen Algorithmus der Optimi-

zation Toolbox (Version 2.3) von Matlab zurückgegriffen. Dieser Algorithmus beruht
auf einem Newton–Verfahren nach Coleman & Li [1994, 1996] und nutzt neben der

vektorwertigen Funktion f(x) die Jacobi–Matrix J =
[
∇f1(x) · · · ∇fNΘ,c

(x)
]T

zur Minimierung von E(x). Für den Start der Iteration werden bei der vorliegenden
Anwendung alle Elemente von x mit 1 vorbelegt. Die Optimierung wird abgebro-
chen, wenn die absolute Änderung aller Elemente von x oder die Verringerung von
E(x) kleiner als 10−6 ist. Entsprechend der Definition von x kann der Ergebnisvek-

tor der nichtlinearen Optimierung über NΘ,RPMS und qcm in die Vektoren Θ̂RPMS und

Θ̂NL,cm zerlegt werden.

Bei der Anwendung dieses Verfahrens zeigen sich sehr gute Ergebnisse, wenn die Ak-
tivierungen der einzelnen Parameter gleichmäßig verteilt sind (vgl. Abschnitt 7.2.1).
Bei vielen praktischen Anwendungen kann diese Bedingung aufgrund einer einge-
schränkten Systemanregung jedoch nicht eingehalten werden, womit einzelne Para-
meter nicht die tatsächlichen Systemverhältnisse widerspiegeln. Da bei der bisheri-
gen Modellrekonstruktion jedoch alle Parameter gleichwertig eingehen, ergeben sich
Fehler bei der Rekonstruktion (vgl. Abschnitt 7.2.2). Um diesen negativen Einfluss
abzuschwächen, muss ergänzend zum Vorschlag von Hofmann [2003] eine Gewich-
tung der Funktionen f(.) entsprechend der Aktivierung der Parameter erfolgen.

Bereits bei der Rekonstruktion von Rekrutierungscharakteristik und Aktivierungs-
dynamik in Abschnitt 5.2 wird der kumulierte Aktivierungsvektor Ã zur Bewertung
der Systemanregung eingeführt. Auf den erweiterten Identifikationsansatz übertra-
gen ergibt sich die kumulierte Aktivierung Ãcm des NRBF–Netzes zur Approxima-
tion der Kontraktionsmechanik als zeitliche Integration der Aktivierungen Acm[k].

Die kumulierte Aktivierung ÃRPMS des OBF–NRBF–Ansatzes wird aus Abschnitt 5.2
übernommen. Für die vorliegende Rekonstruktionsproblematik muss dieser Vektor
allerdings auf alle Parameter des OBF–NRBF–Ansatzes (vgl. Abschnitt 4.2) ausge-
dehnt werden:

Ã′
RPMS =

[
ÃRPMS,1 . . . ÃRPMS,1︸ ︷︷ ︸

mr,RPMS ×

. . . ÃRPMS,qRPMS
. . . ÃRPMS,qRPMS︸ ︷︷ ︸

mr,RPMS ×

]
∈ R

NΘ,RPMS (7.19)

Speziell bei der RPMS muss berücksichtigt werden, dass der OBF–NRBF–Ansatz
wegen der impulsförmigen Stimulation überwiegend mit u = 0 angeregt wird, womit
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ÃRPMS,1 im Vergleich zu den restlichen Elementen von ÃRPMS überproportional groß
ist (vgl. Abb. 5.8). Aus diesem Grund wird im Zusammenhang mit der RPMS für

ÃRPMS,1 der Mittelwert der restlichen Elemente von ÃRPMS angenommen. Entgegen
der Modellrekonstruktion aus Abschnitt 5.2 ist es im aktuellen Zusammenhang nicht
sinnvoll ÃRPMS,1 = 0 anzunehmen, da sonst der Anteil der Kontraktionsmechanik bei
u = 0 keinen Anteil an der Modellrekonstruktion aufweist.

Mit diesen Festlegungen kann die vektorwertige Funktion f(.) zur Modellrekonstruk-
tion unter Berücksichtigung der kumulierten Aktivierungen neu definiert werden:1

f(x) = diag







Ã′
RPMS,1 Ãcm

...

Ã′
RPMS,NΘ,RPMS

Ãcm





 ·


Θ̂c −




Θ̂RPMS,1 Θ̂NL,cm
...

Θ̂RPMS,NΘ,RPMS
Θ̂NL,cm





 (7.20)

Neben der Einbeziehung der kumulierten Aktivierungen muss beachtet werden, dass
die Aufteilung in Θ̂RPMS und Θ̂NL,cm wegen der multiplikativen Verknüpfung der
Parameter nicht eindeutig ist, da für alle η 6= 0 folgender Zusammenhang gilt:

E

([
Θ̂

T

RPMS Θ̂
T

NL,cm

]T)
= E

([
η Θ̂

T

RPMS
1/η Θ̂

T

NL,cm

]T)
(7.21)

Aus diesem Grund muss η so bestimmt werden, dass die Ergebnisse der Rekon-
struktion direkt mit den experimentell bestimmten Charakteristiken (siehe Kap. 3)
verglichen werden können. Bei den Experimenten unter isometrischen Bedingungen
wird der feste Flexionswinkel ϕ = 80◦ zugrundegelegt, womit ϕ̇ = 0 impliziert wird.
Wegen der Beziehung ŷc = ŷRPMS v̂cm muss v̂cm(80◦, 0) = 1 erfüllt sein. Auf die
Skalierung η übertragen ergibt sich der Zusammenhang

v̂cm =
1

η
Θ̂

T

NL,cm ANL,cm(80◦, 0)
!
= 1 −→ η = Θ̂

T

NL,cm ANLcm(80◦, 0) (7.22)

Damit kann die Rekrutierungscharakteristik und die Aktivierungsdynamik entspre-
chend der in Abschnitt 5.2 beschriebenen Vorgangsweise rekonstruiert werden, wobei
das skalierte Ergebnis der nichtlinearen Optimierung in der Form η Θ̂RPMS maßge-
bend ist. Auf diese Weise können die Rekrutierungscharakteristik und die Aktivie-
rungsdynamik mit dem experimentell bestimmten Charakteristiken aus Kapitel 3
verglichen werden. Für die Rekonstruktion der Kontraktionsmechanik sind hinge-
gen die Parameter 1/η Θ̂NL,cm relevant.

Wesentlich für die Modellrekonstruktion ist, dass der Faktor 1/|hB,80◦ | f`,B,80◦ der Kon-
traktionsmechanik zugeordnet wird. Dadurch bilden die Rekrutierungscharakteris-
tik und die Aktivierungsdynamik das isometrische Kontraktionsverhalten (Drehmo-
ment) in einem bestimmten Bezugspunkt nach, wogegen die Kontraktionsmechanik
(dimensionslos) den Einfluss des Flexionswinkels relativ zu diesem Bezugspunkt wi-
derspiegelt. In der vorliegenden Arbeit wird der Bezugspunkt wegen der isometri-
schen Untersuchung in Kapitel 3 mit ϕ = 80◦ und ϕ̇ = 0 ◦/s gewählt.

1diag(x) beschreibt eine Diagonalmatrix mit xi entlang der Hauptdiagonalen.
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7.2 Konfiguration und Anwendung des

Identifikationsansatzes

Zur Konfiguration des Identifikationsansatzes wird das Bewegungsmodell als Refe-
renz genutzt, wobei davon ausgegangen wird, dass der Oberarm in Richtung der
Erdanziehung zeigt (ϕ′

o = 0◦ und ϕ′′
o = 0◦; vgl. Abb. 6.2). Unter diesen Bedingun-

gen wird der Unterarm durch RPMS des Bizeps aktiv gegen die Schwerkraft bewegt
(Flexion), wogegen die antagonistische Bewegungskomponente (Extension) durch
das Gewicht des Unterarms passiv induziert wird. Bei der Stimulation wird von der
festen Repetierrate f ?

rep = 20 Hz ausgegangen. Der Trizeps wird nicht stimuliert,
womit u?

T = 0 gilt. Die Abtastrate zur Zeitdiskretisierung wird mit fs = 500 Hz
festgelegt.

Nachdem das Kontraktionsmodell aus Kapitel 3 im Bewegungsmodells enthalten
ist, kann die Konfiguration des NRBF–OBF–Ansatzes aus Kapitel 5 (Tab. 5.1)
übernommen werden. Zur Konfiguration der beiden neu eingeführten NRBF–Netze
müssen zunächst die Grenzen der Stützstellenverteilungen festgelegt werden, wo-
bei mq,cm/is = 2 gilt. Entsprechend der Entwicklung des Bewegungsmodells ist für
ϕ ein Bereich zwischen 0◦ und 140◦ zu erwarten. In diesem Zusammenhang muss
jedoch berücksichtigt werden, dass RPMS–induzierte Bewegungen im Bereich der
Flexionswinkelgrenzen von den Versuchspersonen im Rahmen klinischer Versuche
[vgl. Winkler 2003] als unangenehm empfunden werden. Aus diesem Grund werden
die zulässigen Flexionswinkel bei der Identifkation auf den Bereich 15◦ bis 125◦ ein-
geschränkt, wobei die Grenzen der Stützstellenverteilung entlang dieser Eingangsdi-
mension mit 10◦ und 130◦ festgelegt werden. Zur Bestimmung des Eingangsbereichs
für ϕ̇ wird das Bewegungsmodell über 60 Sekunden mit zufälligen Stimulationsinten-
sitäten zwischen 0 und 100% angeregt. Die resultierenden Flexionswinkeländerungen
ϕ̇ liegen im Bereich ±400 ◦/s

1 (vgl. Abb. 7.10), womit die Grenzen der Stützstellen-
verteilungen der NRBF–Netze definiert sind.

Neben den Stützstellengrenzen müssen noch die Stützstellenanzahlen und die Stan-
dardabweichungen σcm/is der NRBF–Netze bestimmt werden. Zu diesem Zweck wer-
den in vereinfachten Simulationen (vgl. Abb. 7.3) nur die Kontraktionsmechanik
respektive der RPMS–unabhängige Anteil betrachtet.

Kontraktionsmechanik
bzw. RPMS−unabh.

PSfrag replacements

ϕ[k]

ϕ̇[k]

ANL,cm/is[k]

ΘNL,cm/is[k]

vcm/is

v̂cm/is

ecm/is[k]

QRD–RLSNRBF

Abbildung 7.3: Signalflussplan zur Identifikation der Kontraktionsme-
chanik bzw. des RPMS–unabhängigen Anteils

1Das entspricht den Muskelgeschwindigkeiten ±0.27 · vB,max bzw. ±0.11 · vT,max.
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Zur Bewertung des Approximationsverhaltens werden aus den Modellfehlern bei
zufälliger Anregung die Approximationsgüten (vgl. Abschnitt 5.1)

E10,cm =
1

2

Tend/Ts∑

k=(Tend−10 s)/Ts

e2
cm[k] und E10,is =

1

2

Tend/Ts∑

k=(Tend−10 s)/Ts

(
eis[k]

1 Nm

)2

(7.23)

abhängig von der Konfiguration der NRBF–Netze bestimmt.

In Abbildung 7.4 sind die Approximationsgüten für die Kontraktionsmechanik und
das RPMS–unabhängige Drehmoment abhängig von den Stützstellenanzahlen bei
einer Standardabweichung von σcm/is = 0.55 dargestellt. Wie in dieser Abbildung
gekennzeichnet, werden die Stützstellenanzahlen qcm,1 = 7 und qcm,2 = 5 bzw.
qis,1/2 = 8 als Kompromiss aus Parameteranzahl (Rechenzeitanforderung) und er-
zielbarer Approximationsgüte gewählt.

Neben der Untersuchung der Stützstellenanzahlen, sind in Abbildung 7.5 die Appro-
ximationsgüten abhängig von den Standardabweichungen dargestellt. Dabei zeigt
sich, dass bei der Approximation des RPMS–unabhängigen Drehmoments die Ap-
proximationsgüte bei σis = 0.55 einen optimalen Wert aufweist, was auf die Model-
lierung der viskosen Muskeleigenschaften gemäß Gleichung (6.17) zurückzuführen
ist. Bei der Approximation der Kontraktionsmechanik zeigt sich im betrachteten
Bereich eine Verbesserung der Approximationsgüte bei zunehmendem σcm. Um je-
doch die Lokalität des NRBF–Netzes bei einer möglichst hohen Approximationsgüte
zu erhalten, wird σcm = 0.7 festgelegt, womit alle Teilnetze des erweiterten Iden-
tifikationsansatzes konfiguriert sind. Zur besseren Übersichtlichkeit ist die gesamte
Konfiguration in Tabelle 7.1 zusammengefasst.
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Abbildung 7.4: Abhängigkeit der Approximationsgüte von den Stützstel-
lenanzahlen für die Kontraktionsmechanik (links) und
das RPMS–unabhängige Drehmoment (rechts)
Die Punkte bei q

cm
= [ 7 5 ]T bzw. q

is
= [ 8 8 ]T beschrei-

ben den gewählten Kompromiss aus Parameteranzahl (erfor-

derliche Rechenleistung) und Approximationsgüte.
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Abbildung 7.5: Abhängigkeit der Approximationsgüten E10,cm und E10,is

von den Standardabweichungen σcm und σis

Die Punkte bei σcm = 0.7 und σis = 0.55 beschreiben den

gewählten Kompromiss aus Approximationsgüte und Lokalität

der NRBF–Stützstellen.

Tabelle 7.1: Konfiguration des erweiterten Identifikationsansatzes

Parameter Wert Beschreibung

Ts 2 ms Abtastzeit

R
P
M

S
(v

gl
.
T
ab

.
5.

1)

mRPMS 225 Länge der Impulsantwort
mr,RPMS 8 Anzahl der OBF
ζRPMS 62 Formfaktor der OBF
q

RPMS [6] Stützstellen des NRBF–Netzes
umin,RPMS [0.15] Stützstellenverteilung

umax,RPMS [1.0] Stützstellenverteilung
σRPMS 0.55 NRBF–Standardabweichung

NΘ,RPMS 8 · 6 = 48 Parameteranzahl

K
on

tr
ak

ti
on

s-
m

ec
h
an

ik

q
cm [7 5] Stützstellen des NRBF–Netzes

umin,cm [10◦ − 400 ◦/s] Stützstellenverteilung

umax,cm [130◦ 400 ◦/s] Stützstellenverteilung

σcm 0.7 NRBF–Standardabweichung
qcm 7 · 5 = 35 Parameteranzahl

NΘ,c 48 · 35 = 1680 Parameteranzahl

R
P
M

S
–

u
n
ab

h
än

gi
g q

is [8 8] Stützstellen des NRBF–Netzes
umin,is [10◦ − 400 ◦/s] Stützstellenverteilung

umax,is [130◦ 400 ◦/s] Stützstellenverteilung
σis 0.55 NRBF–Standardabweichung
qis 8 · 8 = 64 Parameteranzahl

NΘ 1680 + 64 = 1744 Parameteranzahl; siehe Gl. (7.16)

Θ̂[0] 0 Init. des Parametervektors als Null-
vektor (kein Vorwissen)

C−T [0] 200 Init. der Parameteradaption
(untere Dreiecksmatrix ∈ RNΘ×NΘ)

– 183 –



7 Systemidentifikation bei einer Bewegungsinduktion mittels RPMS

7.2.1 Idealisierte Identifikation der RPMS–induzierten

Muskelkontraktion

Zur Überprüfung des erweiterten Identifikationsansatzes und der Modellrekonstruk-
tion wird die Identifikation unter idealen Bedingungen durchgeführt. Dabei wird
die Stimulationsintensität u?

B, der Flexionswinkel ϕ und die Flexionswinkelände-
rung ϕ̇ ohne Berücksichtigung der Bewegungsdifferenzialgleichung zufällig über den
gesamten Eingangsraum1 verteilt. Die korrespondierende Identifikationsstruktur be-
stehend aus dem Kontraktionsmodell und der erweiterten Systemidentifikation ist
in Abbildung 7.6 dargestellt. Wie in Abschnitt 5.1 wird durch die Verzögerung um
[kt+kL] Abtastschritte die Latenz Tt zwischen Stimulationsreiz und Zuckungsbeginn
sowie die Ladezeit TL des Stimulators ausgeglichen. Die Berechnung der kumulierten
Aktivierungsvektoren ÃRPMS und Ãcm (vgl. Abb 5.7) sowie der Nullausgleich (vgl.
Abschnitt 5.3 und 5.4) sind zur besseren Übersichtlichkeit nicht dargestellt, werden
aber bei der Simulink–Implementierung berücksichtigt.

Der zeitliche Verlauf des Nettodrehmoments, des Modellfehlers und der Parameter
während der Identifikation ist in Abbildung 7.7 dargestellt. Wie aus dieser Abbil-
dung hervorgeht, konvergieren die Parameter innerhalb der ersten 10 Sekunden, wo-
mit sich der Modellfehler auf den immanenten Approximationsfehler reduziert. Die
Approximationsgüte wird anhand der Modellfehler über die letzten 10 Sekunden der
Parameteradaption gemäß Gleichung (5.2) bestimmt, und liegt bei E10 = 1.361.

Zur Untersuchung der Approximation der einzelnen Teilsysteme wird mit dem Ge-
samtparametervektor die erweiterte Modellrekonstruktion durchgeführt. Für den
RPMS–unabhängigen Systemanteil führt dies auf die in Abbildung 7.8 dargestellte
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rep[k] MNetto[k]
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ŷ[k]
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z−(kt+kL)
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ARPMS[k]

ANL,cm

Ac

ANL,is

Θ̂[k]
Gl. (7.10)

QRD–RLS

NRBF–OBF

NRBF

NRBF

Abbildung 7.6: Signalflussplan zur idealisierten Identifikation des nicht-
isometrischen Kontraktionsverhaltens bei RPMS
Der erweiterte Identifikationsansatz ist schwarz dargestellt,

während das zu identifizierende System grau abgebildet ist.

1u?
B ∈ [0, 1]; ϕ ∈ [15◦, 125◦] und ϕ̇ ∈ [−400

◦

/s, 400
◦

/s]
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Abbildung 7.7: Ausgangs-, Fehler- und Parameterverlauf während der
idealisierten Systemidentifikation
Das linke Teilbild zeigt das modellierte (y) und das geschätzte

(ŷ) Nettodrehmoment sowie den Fehler e = y− ŷ. Im rechten

Teilbild ist der zeitliche Parameterverlauf dargestellt.
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Abbildung 7.8: Approximation des RPMS–unabhängigen Drehmoments
Das Identifikationsergebnis ist als Fläche dargestellt. Die vor-

gegebene Charakteristik ist als helles Gitter abgebildet. Die

NRBF–Gewichte werden durch Kreise gekennzeichnet.

Charakteristik. Dabei zeigt sich lediglich an den Flexionswinkelrändern eine sicht-
bare Abweichung zwischen der vorgegebenen und der approximierten Charakteristik.
Allerdings werden diese Flexionswinkelbereiche bei der Identifikation nicht angeregt,
weshalb der Modellfehler durch diese Abweichung nicht beeinflusst wird.

Die Rekonstruktion der RPMS–abhängigen Anteile durch eine nichtlineare Optimie-
rung ergibt die Kontraktionsmechanik und das isometrische RPMS–Kontraktions-
modell, welches in die Rekrutierungscharakteristik und die Aktivierungsdynamik
zerlegt wird. Die Rekonstruktion der Rekrutierung und der Aktivierungsdynamik
entsprechen den in Abschnitt 5.2 ausführlich vorgestellten Ergebnissen, weswegen
diese Charakteristiken hier nicht explizit dargestellt werden (vgl. Abb. 5.9). Das Re-
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konstruktionsergebnis der Kontraktionsmechanik ist in Abbildung 7.9 dargestellt.
Dabei zeigt sich im Bereich der Flexionswinkelgrenzen ebenfalls eine Abweichung
zwischen Vorgabe und Approximation. Wegen der Einschränkung der Systemanre-
gung hat diese Abweichung jedoch keinen Einfluss auf den Modellfehler, womit die
Rekonstruktionsergebnisse mit den erwarteten Charakteristiken übereinstimmen.
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Abbildung 7.9: Approximation der Kontraktionsmechanik als Ergebnis
der ModellrekonstruktionDas Identifikationsergebnis ist als

Fläche dargestellt. Die vorgegebene Charakteristik ist als hel-

les Gitter abgebildet. Die NRBF–Gewichte werden durch Krei-

se gekennzeichnet.

Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass es mit dem erweiterten Identifika-
tionsansatz und der Modellrekonstruktion möglich ist, additiv und multiplikativ ver-
koppelte nichtlineare, dynamische Systemkomponenten zu separieren, wodurch das
grundsätzliche Potenzial des vorgestellten Identifikationsansatzes aufgezeigt wird.
Dabei muss allerdings berücksichtigt werden, dass das Konvergenzverhalten des
Identifikationsansatzes durch die Annahme unabhängiger Eingangssignale positiv
beeinflusst wird. Aus diesem Grund wird im folgenden Schritt die Systemidentifika-
tion unter Berücksichtigung des Zusammenhangs zwischen den einzelnen Eingangs-
größen (Bewegungsdifferenzialgleichung) untersucht.

7.2.2 Identifikation unter Berücksichtigung der
Bewegungsdifferenzialgleichung

Zur Berücksichtigung der Bewegungsdifferenzialgleichung wird in der Identifikati-
onsstruktur aus Abbildung 7.6 das nichtisometrische Kontraktionsmodell durch das
gesamte biomechanische Bewegungsmodell aus Kapitel 6 ersetzt. Da bei der Sys-
temidentifikation vorerst nur der Bizeps berücksichtigt wird,1 kann mittels RPMS
ausschließlich eine Beugebewegung induziert werden. Um dennoch eine antagonisti-
sche Bewegungsinduktion zu ermöglichen, wird das biomechanische Modell so kon-
figuriert, dass der Oberarm entsprechend der Erdanziehung ausgerichtet ist. Nach-

1Die duale Stimulation von Bizeps und Trizeps wird in Abschnitt 7.5 betrachtet.

– 186 –



7.2 Konfiguration und Anwendung des Identifikationsansatzes

dem das biomechanische Bewegungsmodell gemäß Abschnitt 6.5 die Annahme der
bestmöglichen Relaxation impliziert, ergibt sich aufgrund der Masse des Unterarms
automatisch eine Streckbewegung im Ellenbogengelenk, wenn die Intensität der Bi-
zepsstimulation gegen Null geht.

Auf die Systemidentifikation übertragen bedeutet das, dass zur Systemanregung
nur die Stimulationsintensität u?

B des Bizeps vorgegeben werden kann, während sich
der Flexionswinkel und die Flexionswinkeländerung abhängig vom Nettodrehmo-
ment im Ellenbogengelenk ergeben. Dabei muss u?

B so gewählt werden, dass die
Einschränkung des zulässigen Flexionswinkelbereichs eingehalten wird. Aus diesem
Grund wird die Stimulationsintensität bei einer negativen Flexionswinkeländerung
und einem Flexionswinkel unterhalb von 90◦ zufällig zwischen 60% und 100% vor-
gegeben. In allen anderen Fällen (ϕ̇ > 0 oder ϕ > 90◦) wird die Intensität wie bei
den bisherigen Anwendungen zufällig zwischen 0 und 100% gewählt.

Aus dieser Intensitätsvorgabe resultiert die in Abbildung 7.10 dargestellte ϕ–ϕ̇–
Trajektorie, welche die Anregung der Kontraktionsmechanik und des RPMS–un-
abhängigen Drehmomentanteils bildet. Damit die einzelnen Stützstellen unter diesen
Bedingungen möglichst effizient genutzt werden, werden die Stützstellenverteilungen
entsprechend der ϕ–ϕ̇–Trajektorie mit umin,cm/is = [30◦ − 400 ◦/s] und umax,cm/is =
[110◦ 400 ◦/s] festgelegt. Die restliche Konfiguration des Identifikationsansatzes wird
aus Tabelle 7.1 übernommen.

Der zeitliche Verlauf des modellierten und des approximierten Nettodrehmoments
während der Identifikaton ist zusammen mit dem Modellfehler und den Parame-
terverläufen in Abbildung 7.11 dargestellt. Wie bei der Identifikation unter ideali-
sierten Bedingungen reduziert sich der Modellfehler bei einer Approximationsgüte
von E10 = 1.405 praktisch auf den immanenten Approximationsfehler. Allerdings
zeigt sich, dass sich erst nach ca. 100 Sekunden annähernd eine Parameterkonver-
genz einstellt. Die getrennte Betrachtung des RPMS–induzierten und des RPMS–
unabhängigen Drehmomentanteils in Abbildung 7.12 zeigt hingegen auch noch nach
300 Sekunden Adaptionsdauer deutliche Abweichungen zwischen den erwarteten und
den approximierten Drehmomentverläufen. Aus diesen Drehmomentverläufen und
den Fehlerverläufen aus den Abbildungen 7.11 und 7.12 ergibt sich die Schlussfol-
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Abbildung 7.10: Flexionswinkeltrajektorie über 60 Sekunden
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ŷ

u
n
d

d
er

F
eh

le
r

e
in

N
m

P
ar

am
et

er
Θ̂

Abbildung 7.11: Ausgangs-, Fehler- und Parameterverlauf während der
Systemidentifikation (Simulation; vgl. Abb. 7.7)
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Abbildung 7.12: Signal- und Fehlerverlauf des RPMS–induzierten und
des RPMS–unabhängigen Drehmoments
Im linken Teilbild ist das RPMS–induzierte Drehmoment yc,

dessen Schätzwert ŷc und der Fehler ec = yc− ŷc dargestellt.

Das rechte Teilbild zeigt das RPMS–unabhängige Drehmo-

ment vis, dessen Schätzwert v̂is und den Fehler eis = vis−v̂is.

gerung, dass sich die Approximationsfehler in der Kontraktionsmechanik und im
RPMS–unabhängigen Anteil gegenseitig ausgleichen. Da im Vergleich zum vorhe-
rigen Identifikationsbeispiel lediglich die Systemanregung verändert wurde, kann
dieses deutlich schlechtere Approximationsverhalten auf die Abhängigkeit zwischen
den Systemeingängen zurückgeführt werden. Darüber hinaus führt die Abhängigkeit
zwischen den einzelnen Eingangssignalen auch zu einer unzureichenden Aktivierung
einzelner Stützstellen.

Davon unabhängig ist wegen der hohen Gesamtapproximationsgüte für den An-
teil der isometrischen RPMS–Kontraktion ein sehr gutes Approximationsergebnis zu
erwarten. Die entsprechenden Ergebnisse der Modellrekonstruktion sind in Abbil-
dung 7.13 dargestellt. Wie diese Abbildung zeigt, stimmen die Resultate der Modell-
rekonstruktion wie erwartet mit den vorgegebenen Charakteristiken überein. Zum
Vergleich sind in Abbildung 7.14 die Rekonstruktionsergebnisse ohne Berücksichti-
gung der kumulierten Aktivierung dargestellt. Dabei zeigen sich deutliche Abwei-
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Abbildung 7.13: Rekrutierungscharakteristik und Aktivierungsdynamik
nach der Modellrekonstruktion unter Einbeziehung der
kumulierten Aktivierungen
links: Identifikationsergebnis (dunkel), vorgegebene Rekru-

tierung (hell gestrichelt) und NRBF–Gewichte (Kreise);

rechts: lokale Impulsantworten (dünn), Gesamtmodell (dick)

und vorgegebene Aktivierung (hell gestrichelt);

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1

0

2

4

6

8

10

12

0 100 200 300 400
−0.1

0

0.1

0.2

0.3

0.4

PSfrag replacements

Rel. Intensität uB

A
p
p
ro

x
im

ie
rt

e
N

ic
h
t-

li
n
ea

ri
tä

t
v̂ R

P
M

S
in

N
m

identifiziert

vorgegeben
Θ̂NL,RPMS

Zeit t = k Ts in ms

A
p
p
ro

x
im

ie
rt

e

Im
p
u
ls
an

tw
or

t
ĥ
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Abbildung 7.14: Rekrutierungscharakteristik und Aktivierungsdynamik
nach der Modellrekonstruktion ohne Einbeziehung der
kumulierten Aktivierungen (vgl. Abb. 7.13)

chungen von den erwarteten Ergebnissen, womit die Modellrekonstruktion von Hof-
mann [2003] bei einer eingeschränkten Systemanregung ungeeignet ist, während die
in Abschnitt 7.1.1 erläuterte Vorgehensweise auch bei realistischen Anregesignalen
zuverlässige Ergebnisse liefert.

Für die Identifikation unter Berücksichtigung der Bewegungsdifferenzialgleichung
kann zusammenfassend festgehalten werden, dass das Nettodrehmoment und das
isometrische Kontraktionsverhalten sehr gut nachgebildet werden können. Die Kon-
traktionsmechanik und der RPMS–unabhängige Systemanteil können hingegen nur
grob separiert werden, wobei die Qualität dieser Separation von der Systemanre-
gung abhängt. Zusätzlich muss berücksichtigt werden, dass sich bei der derzeiti-
gen Konfiguration des Identifikationsansatzes insgesamt 1744 unbekannte Parameter
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und ein verhältnismäßig langsames Konvergenzverhalten ergeben, was die praktische
Anwendbarkeit des Identifikationsansatzes deutlich einschränkt. Aus diesem Grund
wird im folgenden Abschnitt eine Vereinfachung des Identifikationsansatzes für einen
praktikablen Einsatz in Verbindung mit der nichtisometrischen RPMS vorgestellt.

7.3 Vereinfachung des Identifikationsansatzes

Bereits in Abschnitt 7.1 wird ausgeführt, dass für die Kontraktionsmechanik nur
eine geringe Zeitvarianz zu erwarten ist, weswegen dieser Anteil auch durch die Mo-
dellgleichungen aus Kapitel 6 ersetzt werden kann. Dadurch kann v̂cm aus Sicht der
Systemidentifikation als bekannt betrachtet werden, wodurch im Identifikationsan-
satz das NRBF–Netz zur Approximation der Kontraktionsmechanik entfällt.

Darüber hinaus wird bei der Systemidentifikation eine Bewegung im Bereich der
Flexionswinkelgrenzen ausgeschlossen. Da eine deutliche Auswirkung der flexions-
winkelabhängigen Bewegungsdämpfung nur in diesen Bereichen zu erwarten ist, kann
der RPMS–unabhängige Systemanteil v̂is näherungsweise durch eine additive Über-
lagerung von zwei eindimensionalen NRBF–Netzen anstatt eines zweidimensionalen
NRBF–Netzes approximiert werden. Dabei muss beachtet werden, dass für das Iden-
tifikationsergebnis nur die Summe aus beiden Anteilen ausschlaggebend ist. Daher
kann sich bei einer getrennten Betrachtung der beiden Approximationsergebnisse
jeweils eine Verschiebung um einen konstanten Betrag ergeben. Wird aber berück-
sichtigt, dass der ϕ̇–anhängige Anteil bei ϕ̇ = 0 gleich Null sein muss, kann diese
Verschiebung im Rahmen der Modellrekonstruktion kompensiert werden.

Unter diesen Voraussetzungen kann die Ausgangsgleichung des Identifikationsansat-
zes neu angeschrieben werden:

ŷ[k] = v̂cm[k] Θ̂
T

RPMS ARPMS[k]︸ ︷︷ ︸
ŷc[k]

−
(
Θ̂

T

NL,is,1 ANL,is,1(ϕ[k]) + Θ̂
T

NL,is,2 ANL,is,2(ϕ̇[k])
)

︸ ︷︷ ︸
v̂is

(7.24)

Im Gegensatz zu Gleichung (7.1) kann dieser Ausdruck durch die Definition des
Aktivierungsvektors

A[k] =
[

v̂cm[k]AT
RPMS[k] −AT

NL,is,1[k] −AT
NL,is,2[k]

]T
∈ R

(NΘ,RPMS+qis1+qis2) (7.25)

und des Parametervektors

Θ̂ =
[

Θ̂
T

RPMS Θ̂
T

NL,is,1 Θ̂NL,is,2

]T
∈ R

(NΘ,RPMS+qis1+qis2) (7.26)

auf einfache Weise als Skalarprodukt dargestellt werden. In Abbildung 7.15 ist der
vereinfachte Identifikationsansatz für nichtisometrische Bedingungen als Signalfluss-
plan veranschaulicht. Für die Parameteranzahl ergibt sich NΘ = NΘ,RPMS+qis,1+qis,2,
was entsprechend der Subnetz–Konfiguration aus Tabelle 7.1 auf eine Gesamtpara-
meteranzahl von NΘ = 64 führt. Im Vergleich zu den 1744 Parametern des vollstän-
digen Identifikationsansatzes stellt das eine praktikable Größenordnung dar.
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Abbildung 7.15: Signalflussplan zur vereinfachten Identifikation des
nichtisometrischen Kontraktionsverhaltens bei RPMS
Der vereinfachte Identifikationsansatz ist schwarz darge-

stellt. Das zu identifizierende System ist grau abgebildet.

Die Modellrekonstruktion kann für diesen vereinfachten Ansatz ohne nichtlineare
Optimierung durchgeführt werden, da der Gesamtparametervektor Θ̂ entsprechend
der Parameteranzahlen NΘ,RPMS, qis,1 und qis,2 in die Teilparametervektoren Θ̂RPMS,

Θ̂NL,is,1 und Θ̂NL,is,2 zerlegt werden kann. Die Rekrutierungscharakteristik und die

Aktivierungsdynamik können aus Θ̂RPMS entsprechend der in Abschnitt 5.2 beschrie-
benen Modellrekonstruktion gewonnen werden, wobei vorausgesetzt wird, dass der
Faktor 1/|hB,80◦ | f`,B,80◦ als Bezugspunkt der Kontraktionsmechanik in der Modellie-
rung von v̂cm berücksichtigt wird (vgl. Abb. 7.1).

7.3.1 Anwendung des vereinfachten Identifikationsansatzes

Entsprechend der Identifikationsstruktur aus Abbildung 7.15 und der Konfiguration
aus Tabelle 7.1 wird das Verhalten des vereinfachten Identifikationsansatzes anhand
einer Simulation untersucht. Der resultierende Verlauf des Nettodrehmoments, des
Modellfehlers und der Parameter während der Identifikation ist in Abbildung 7.16
dargestellt. Dabei zeigt sich, dass die Parameter bereits nach ca. 6 Sekunden bei einer
Approximationsgüte von E10 = 1.956 konvergieren. Zusätzlich zeigt Abbildung 7.17,
dass der RPMS–induzierte und der RPMS–unabhängige Drehmomentanteil mit dem
vereinfachten Identifikationsansatz sehr gut separiert werden können.

Zur weiteren Veranschaulichung wird mit dem Parametervektor nach 30 sekündi-
ger Parameteradaption die Modellrekonstruktion durchgeführt, was für den RPMS–
unabhängigen Systemanteil auf die in Abbildung 7.18 dargestellte Charakteristik
führt. Entsprechend dieser Abbildung stimmt die RPMS–unabhängige Drehmoment-
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Abbildung 7.16: Ausgangs-, Fehler- und Parameterverlauf während der
vereinfachten Systemidentifikation
Das linke Teilbild zeigt das modellierte (y) und das geschätz-

te (ŷ) Nettodrehmoment sowie den Fehler e = y−ŷ. Im rech-

ten Teilbild ist der zeitliche Parameterverlauf dargestellt.
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Abbildung 7.17: Signal- und Fehlerverlauf des RPMS–induzierten und
des RPMS–unabhängigen Drehmoments (vereinfachter
Ansatz)
Im linken Teilbild ist das RPMS–induzierte Drehmoment yc,

dessen Schätzwert ŷc und der Fehler ec = yc− ŷc dargestellt.

Das rechte Teilbild zeigt das RPMS–unabhängige Drehmo-

ment vis, dessen Schätzwert v̂is und den Fehler eis = vis−v̂is.

charakteristik im angeregten Bereich (vgl. Abb. 7.10) mit dem erwarteten Ergeb-
nis überein. Neben dem RPMS–unabhängigen Modellanteil wird beim vereinfachten
Identifikationsansatz auch das isometrische Kontraktionsverhalten berücksichtigt.
Da die Repräsentation der Rekrutierung und der Aktivierungsdynamik von der Ver-
einfachung des Identifikationsansatzes nicht betroffen ist, ergibt sich bei den Resul-
taten der Modellrekonstruktion kein Unterschied gegenüber Abbildung 7.13.

Zusammenfassend kann für den vereinfachten Identifikationsansatz festgehalten wer-
den, dass einerseits die Parameteranzahl auf ein realistisches Maß reduziert wird, und
dass andererseits eine Trennung von RPMS–abhängigem und RPMS–unabhängigem
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Abbildung 7.18: Approximation des RPMS–unabhängigen Drehmoments
Das Identifikationsergebnis ist im angeregten Eingangsbe-

reich als Fläche dargestellt, wogegen die vorgegebene Cha-

rakteristik als helles Gitter abgebildet ist.

Drehmomentanteil möglich ist. Dabei muss allerdings beachtet werden, dass die Kon-
traktionsmechanik in der Form von fest parametrierten Modellgleichungen einfließt.
Aus diesem Grund ist für eine weiterführende Arbeit eine Verifikation der in Kapi-
tel 6 vorgestellten biomechanischen Modellierung im Zusammenhang mit der RPMS
erforderlich. Bei dieser Verifikation muss das Augenmerk auf eine möglichst prakti-
kable Individualisierung der Modellparameter gerichtet werden.

7.4 Identifikation mit einem neuronalen Beobachter

Bisher wird bei der Identifikation davon ausgegangen, dass die Systemanregung so-
wie der Ausgang des zu identifizierenden Systems bekannt sind. Damit kann bei
dem vorgestellten Identifikationsansatz für den Ausgangsfehler die Gleichung e[k] =

y[k] − AT [k] Θ̂ angegeben werden, wobei diese Gleichung die Grundlage für die
Parameteradaption darstellt (vgl. Abschnitt 4.3.3). In der Literatur wird unter die-
sen Bedingungen meist vom Fehlermodell 1 nach Narendra & Annaswamy [1989]
gesprochen, wobei alle bisher dargestellten Identifikationsstrukturen diesem Fehler-
modell entsprechen (z. B. Abb. 7.15).

Im Fall der RPMS soll wie bisher die Rekrutierungscharakteristik, die Aktivierungs-
dynamik und der RPMS–unabhängige Anteil identifiziert werden, womit das Netto-
drehmoment weiterhin den Ausgang des zu identifizierenden Systems darstellt. Bei
nichtisometrischer Bedingungen kann dieses Drehmoment aus ethischen Gesichts-
punkten nur über die Beschleunigung des Unterarms unter Berücksichtigung des
Massenträgheitsmoments bestimmt werden, während die Winkelgeschwindigkeit und
der Winkel im Ellenbogengelenk messtechnisch direkt erfasst werden können. Dabei
muss berücksichtigt werden, dass für eine geregelte Bewegungsinduktion der Fle-
xionswinkel als Istwert entscheidend ist (vgl. Abschnitt 7.6). Aus diesem Grund
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muss die Flexionswinkelerfassung möglichst exakt erfolgen. Da die Systemidentifi-
kation prinzipbedingt ebenfalls auf ein exaktes Sensorsignal angewiesen ist, wird im
Weiteren davon ausgegangen, dass zur Parameteradaption der ohnehin erforderliche
Flexionswinkel genutzt wird. Zudem kann dadurch auf einen Beschleunigungssensor
verzichtet werden, womit der Sensoraufwand erheblich reduziert wird. Für die Sys-
temidentifikation bedeutet das, dass die Anregung weiterhin als bekannt betrachtet
werden kann, während das Nettodrehmoment nur noch indirekt erfasst werden kann,
was sich auf die Parameteradaption auswirkt.

Die grundsätzliche Vorgangsweise zur Parameteradaption unter derartigen Bedin-
gungen wird beispielsweise von Schröder [2000b, 2005] ausführlich vorgestellt. All-
gemein kann die vorliegende Problematik dadurch beschrieben werden, dass der
Modellfehler über eine so genannte Fehlerübertragungsfunktion H(s) erfasst wird.
Um dabei eine stabile Parameteradaption zu gewährleisten, führen Narendra & An-
naswamy [1989] neben dem Fehlermodell 1 auch die Fehlermodelle 2 bis 4 ein, wobei
Fehlermodell 4 den allgemeinsten Fall darstellt.

In Abbildung 7.19 ist die Identifikationsstruktur basierend auf dem Fehlermodell 4
dargestellt. Um bei den nachfolgenden Betrachtungen einen immanenten Approxi-
mationsfehler ausschließen zu können, wird für das reale System y = ΘT A angenom-
men. Wie Abbildung 7.19 zeigt, werden beim Fehlermodell 4 zur Parameteradaption
der erweiterte Fehler ee und die verzögerte Aktivierung eingeführt:1

Ad(.) = L−1{H(s)L{A(u(t))}} (7.27)

Den Herleitungen von Narendra & Annaswamy [1989] folgend gilt für ee der folgende
Zusammenhang:

ee = L−1
{
H(s)L

{
Θ̂

TA
}}

− Θ̂
T Ad + e (7.28)

Zu dieser Gleichung wird folgender Ausdruck addiert:

0 = ΘT Ad − L−1
{
H(s)L

{
ΘTA

}}
− ΘT Ad + L−1

{
H(s)L

{
ΘTA

}}
(7.29)

Adaption

PSfrag replacementsu e

eeee

H(s)
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Abbildung 7.19: Fehlermodell 4 als Identifikationsstruktur

1L−1{.} bzw. L{.} symbolisieren die Transformation vom Laplace– in den Zeitbereich und umge-
kehrt.
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Damit ergibt sich für den erweiterten Fehler die folgende Gleichung:

ee =
(
Θ − Θ̂

)T

Ad − L−1

{
H(s)L

{(
Θ − Θ̂

)T

A
}}

+ e +

+ L−1
{
H(s)L

{
ΘT A

}}
− ΘT Ad︸ ︷︷ ︸

ε(t)

(7.30)

Da Θ dem optimalen, zeitinvarianten Parametervektor entspricht, muss ε(t) ex-
ponentiell abklingen (limt→∞ ε(t) = 0), wenn H(s) eine asymptotisch stabile LTI–
Übertragungsfunktion ist. Wird zusätzlich der Modellfehler

e = L−1

{
H(s)L

{(
Θ − Θ̂

)T

A
}}

(7.31)

in den erweiterten Fehler eingesetzt, ergibt sich:

ee =
(
Θ − Θ̂

)T

Ad − L−1

{
H(s)L

{(
Θ − Θ̂

)T

A
}}

+

+ L−1

{
H(s)L

{(
Θ − Θ̂

)T

A
}}

+ ε(t) =

=
(
Θ − Θ̂

)T

Ad + ε(t) (7.32)

Nachdem ε(t) in diesem Ausdruck gegen 0 strebt, kann Fehlermodell 4 aus Sicht der
Parameteradaption wiederum auf Fehlermodell 1 zurückgeführt werden, wenn der
erweiterte Fehler ee und die verzögerten Aktivierungen Ad zur Parameteradaption
genutzt werden [Schröder 2005].

Bei der vorliegenden Anwendung soll der Flexionswinkel zur Parameteradaption
genutzt werden, weswegen die Fehlerübertragungsfunktion durch die Bewegungsdif-
ferenzialgleichung definiert wird. Da diese Differenzialgleichung durch eine Kette aus
zwei Integratoren beschrieben wird (vgl. Abb. 6.13), ist die Bedingung der asympto-
tischen Stabilität nicht erfüllt. Um das Fehlermodell 4 dennoch einsetzen zu können,
wird von Schröder [2000b] vorgeschlagen, die Systemidentifikation in eine Zustands-
beobachterstruktur einzubinden.

Der allgemeinen Darstellung von Hofmann [2003] folgend, wird zu diesem Zweck das
betrachtete Gesamtsystem zunächst durch eine Zustandsdarstellung der Form

ẋ = Ax + Bu + k yNL

y = cT x + dT u (7.33)

yNL = ΘT A(x,u)

beschrieben,1 wobei das Ausgangssignal yNL ∈ R der Nichtlinearität als zusätzlicher
Eingang des linearen Teilsystems betrachtet wird. Dabei ist x ∈ Rn der Zustands-
vektor, A ∈ Rn×n die Systemmatrix, B ∈ Rn×m die Einkoppelungsmatrix des Sys-
temeingangs u ∈ Rm, k ∈ Rn der Einkoppelungsvektor der Nichtlinearität, c ∈ Rn

der Auskoppelungsvektor und d ∈ R
m der Durchgriff auf den Systemausgang y ∈ R.

1Im vorliegenden Fall handelt es sich um ein MISO–System.
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Auf die Bewegungsinduktion mittels RPMS übertragen, ergeben sich mit der Defi-

nition des Eingangsvektors1 u =
[

uB uT

]T
, des Zustandsvektors x =

[
ϕ̇ ϕ

]T
und des Systemausgangs y = ϕ die Komponenten der Zustandsdarstellung zu

A =

[
0 0
1 0

]
B =

[
0 0
0 0

]
k =

[
1
Ju

0

]
c =

[
0
1

]
d =

[
0
0

]
(7.34)

Da das gesamte Kontraktionsverhalten in der Nichtlinearität yNL enthalten ist, tritt
in den Komponenten der Zustandsdarstellung lediglich das Massenträgheitsmoment
Ju als biomechanischer Parameter auf. Bei der Entwicklung des Bewegungsmodells
in Kapitel 6 wird dieser Parameter aus den experimentellen Studien von Küchler
[2001] und Graf [2002] übernommen. Von Küchler wird insbesondere darauf hinge-
wiesen, dass bei Patienten mit einer spastischen Parese der oberen Extremität mit
einem tendenziell größeren Massenträgheitsmoment zu rechnen ist (Pilotstudie an 5
Patienten). Für die Systemidentifikation stellt dies keine Einschränkung dar, da ein
von Ju = 0.04 kg m2 abweichender Wert durch eine Skalierung aller Parameter Θ

kompensiert werden kann. Dadurch wird die Gesamtverstärkung der Rekrutierungs-
charakteristik und des RPMS–unabhängigen Anteils durch die Systemidentifikation
implizit an das tatsächliche Massenträgheitsmoment angepasst, womit dieser biome-
chanische Parameter in den Identifikationsergebnissen indirekt enthalten ist.

Aufgrund dieser Zusammenhänge kann die Zustandsdarstellung der Bewegungsdif-
ferenzialgleichung wie von Hofmann [2003] gefordert als bekannt, linear und zeitin-
variant betrachtet werden. Als weitere Anforderung zum Entwurf eines Zustandsbe-
obachters muss die Beobachtbarkeit [z. B. Ludyk 1995]

det
([

c AT c . . .
(
AT
)(n−1)

c

])
6= 0 (7.35)

gegeben sein. Im vorliegenden Fall gilt det
([

c AT c
])

= −1.

Neben der Beobachtbarkeit muss bei einem neuronalen Beobachter auch die Sicht-
barkeit der Nichtlinearität am Systemausgang gegeben sein. Nach Schröder [2005]
wird diese Sichtbarkeit anhand der Übertragungsfunktion

HS(s) = cT (sE − A)−1
k (7.36)

vom Angriffspunkt der Nichtlinearität bis zum Systemausgang überprüft, wobei
HS(s) 6= 0 gelten muss. Im Falle der Bewegungsinduktion mittels RPMS gilt HS(s) =

1
Ju s2 , womit die Sichtbarkeit der Nichtlinearität gegeben ist.

Im nächsten Schritt wird der eigentliche Beobachterentwurf näher betrachtet. All-
gemein kann für einen den Zustandsbeobachter das Differenzialgleichungssystem

˙̂x = Ax̂ + Bu + k ŷNL + l e

ŷ = cT x̂ + dT u (7.37)

ŷNL = Θ̂
T A(x,u)

e = y − ŷ

1Im Hinblick auf die duale RPMS aus Abschnitt 7.5 wird die Stimulationsintensität des Trizeps
bereits an dieser Stelle berücksichtigt.
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angegeben werden, wobei l ∈ Rn die Beobachterrückführungen und e den Beob-
achterfehler darstellt [z. B. Schröder 2001]. Die verbleibenden Formelzeichen ent-
sprechen denen der allgemeinen Zustandsdarstellung aus Gleichung (7.33), wobei
geschätzte Größen, wie üblich, durch

”
“̂ gekennzeichnet werden.

Für die Dimensionierung von l können alle bekannten Einstellvorschriften für den
linearen Beobachterentwurf [z. B. Ludyk 1995] zur Erzielung eines asymptotisch
stabilen und ausreichend schnellen Beobachterverhaltens eingesetzt werden. Bei der
vorliegenden Anwendung wird auf die Polvorgabe zurückgegriffen, wobei für das
charakteristische Polynom des Beobachters folgender Ausdruck gilt:

det
(
sE− A + l cT

)
= l1 + s l2 + s2 (7.38)

Für das Wunschpolynom wird nach dem Dämpfungsoptimum [Schröder 2001] der
allgemeine Ausdruck

1 + · · · + 2
i (2 n−i−1)/2 T i

sys si + · · ·+ 2
n (n−1)/2 T n

sys sn (7.39)

mit der Systemzeitkonstante Tsys angenommen. Für n = 2 Zustände ergibt sich das
Wunschpolynom zu 1 + 2 Tsys s + 2 T 2

sys s2. Nachdem das charakteristische Polynom
des Beobachters und das Wunschpolynom die gleichen Polstellen aufweisen sollen,
können die Beobachterrückführungen durch einen Koeffizientenvergleich von l1 +
s l2 + s2 = 0 mit 1

2 T 2
sys

+ 2 Tsys

2 T 2
sys

s + s2 = 0 bestimmt werden:

l =
[

l1 l2
]T

=
[

1
2 T 2

sys

1
Tsys

]T
(7.40)

Bei der Festlegung von Tsys muss der Zusammenhang zwischen Beobachterdimensio-
nierung und Fehlerübertragungsfunktion berücksichtigt werden. Wie von Schröder
[2005] ausführlich hergeleitet, ergibt sich für die Fehlerübertragungsfunktion eines
neuronalen Beobachters allgemein folgender Ausdruck:

H(s) = cT
(
sE − A + l cT

)−1
k (7.41)

Damit weist die Fehlerübertragungsfunktion immer dieselben Polstellen wie das cha-
rakteristische Polynom zur Beobachterdimensionierung auf, wobei die Beobachter-
dimensionierung ein asymptotisch stabiles Verhalten impliziert. Für die vorliegende
Anwendung ergibt sich die Fehlerübertragungsfunktion zu:

H(s) =
[

0 1
] ([ s l1

−1 s + l2

])−1 [
1/Ju 0

]
=

1/Ju

l1 + s l2 + s2
(7.42)

Nachdem die Systemzeitkonstante Tsys über l in H(s) eingeht, wird die Auswirkung
der Aktivierungsdynamik auf den erweiterten Fehler entsprechend Tsys bedämpft.
Deshalb kann die Aktivierungsdynamik bei einem langsamen Beobachterverhalten
nicht zuverlässig identifiziert werden, was sich auch auf die Identifikation der Re-
krutierungscharakteristik und des RPMS–unabhängigen Anteils auswirkt. Anhand
verschiedener Simulationen wird die Systemzeitkonstante des Beobachters im vor-
liegenden Fall mit Tsys = 0.01 s festgelegt, was auf ein ausreichend schnelles und
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asymptotisch stabiles Beobachterverhalten führt. Anzumerken ist, dass sich mit die-
ser Systemzeitkonstante für die Beobachterrückführung l1 ein verhältnismäßig hoher
Wert von 5000 ergibt. Aus diesem Grund ist für die Anwendung der Systemiden-
tifikation eine zuverlässige und möglichst rauschfreie Erfassung des Flexionswinkels
erforderlich. Dies kann beispielsweise durch eine Überabtastung des Winkelsignals
und eine anschließende Mittelwertbildung erreicht werden.

7.4.1 Anwendung des neuronalen Beobachters

Wie bei den bisherigen Beispielen wird das biomechanische Bewegungsmodell als
reales System betrachtet, wobei nur der Bizeps stimuliert wird und der Oberarm in
Richtung der Erdanziehung zeigt. Dadurch ergibt sich im Ellenbogengelenk eine Be-
wegung gegen die Schwerkraft. Die Intensitätsvorgabe erfolgt wie in Abschnitt 7.2.2
beschrieben, womit die induzierten Bewegungen immer im mittleren Flexionswin-
kelbereich liegen. Unter diesen Voraussetzungen kann auf den Identifikationsansatz
aus Abschnitt 7.3 zurückgegriffen werden, womit die Konfiguration des Identifikati-
onsansatzes bekannt ist (vgl. Tab. 7.1). Da die Parameteradaption über den Flexi-
onswinkel ϕ erfolgen soll, muss die Identifikationsstruktur aus Abbildung 7.15 um
die Anteile des Fehlermodells 4 und um einen Zustandsbeobachter erweitert werden.
Insgesamt ergibt sich dadurch die Identifikationsstruktur aus Abbildung 7.20.

Bewegungsmodell

RPMS−Kontraktion
 und biomechanisches

PSfrag replacements

u?
B[k]

u?
T = 0

f ?
rep

uB[k]

uT[k] z−kL
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ϕ̇[k]

ϕ[k]

ϕ̇[k]

y[k]

ŷ[k]

ŷNL[k]

e[k]

z−(kt+kL)

A[k]

Θ̂[k]
QRD–RLS

ee[k]

Aktivierungs-

vektor nach

Abbildung 7.15

H(z)

H(z)

Ad[k]

k

cTl

x̂[k]
A

Abbildung 7.20: Struktur zur Identifikation des RPMS–induzierten Kon-
traktionsverhaltens anhand des Flexionswinkels
Der Identifikationsansatz als neuronaler Beobachter und

Fehlermodell 4 ist schwarz dargestellt. Das zu identifizie-

rende System (vgl. Kap. 6) is grau abgebildet.
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Anzumerken ist, dass die eigentliche Parameteradaption zeitdiskret erfolgt, wäh-
rend die theoretischen Betrachtungen zum Fehlermodell 4 und zum Zustandsbeob-
achter im zeitkontinuierlichen Bereich durchgeführt wurden. Durch die Einführung
eines zeitdiskreten Integrationsalgorithmus (im einfachsten Fall die Euler–Vorwärts–
Approximation) können die Fehlerübertragungsfunktion und der Zustandsbeobach-
ter ebenfalls zeitdiskretisiert werden, womit die gesamte Identifikationsstruktur im
zeitdiskreten Bereich vorliegt. Durch moderne Simulationswerkzeuge wie Simulink

wird eine derartige Zeitdiskretisierung durch die Vorgabe einer festen Abtastrate
impliziert (hier fs = 500 Hz).

Da der neuronale Beobachter zur Identifikation der Aktivierungsdynamik verhält-
nismäßig schnell eingestellt werden muss, zeigt sich zwischen dem vorgegebenen und
dem geschätzten Flexionswinkel praktisch keine Abweichung. Im Gegensatz dazu ist
im zeitlichen Verlauf des geschätzten Nettodrehmoments deutlich die Wirkung der
Parameteradaption zu erkennen. Aus diesem Grund ist in Abbildung 7.21 der vorge-
gebene (yNL) und der approximierte (ŷNL) Nettodrehmomentverlauf zusammen mit
dem Fehlerverlauf eNL = yNL− ŷNL und den Parameterverläufen dargestellt. Wie aus
dieser Abbildung hervorgeht, ist der wesentliche Anteil der Parameteradaption nach
ca. 5 Sekunden abgeschlossen, womit sich der Fehler eNL auf den immanenten Ap-
proximationsfehler reduziert. Damit liefert die Systemidentifikation einen sehr guten
Schätzwert für das Nettodrehmoment, ohne dass dieses direkt erfasst werden muss.

Neben dem Nettodrehmoment ist die Unterscheidung des RPMS–induzierten und
des RPMS–unabhängigen Drehmomentanteils für zukünftige Anwendungen von Be-
deutung. Aus diesem Grund sind in Abbildung 7.22 beide Komponenten getrennt
dargestellt. Wie der Vergleich mit Abbildung 7.17 (Identifikation ohne neurona-
len Beobachter) zeigt, ergibt sich eine leicht erhöhte Abweichung zwischen Vorgabe
und Approximation. Allerdings liefert die Systemidentifikation sehr gute Schätzwer-
te, wogegen der RPMS–induzierte und der RPMS–unabhängigen Drehmomentanteil
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Abbildung 7.21: Nettodrehmoment-, Fehler- und Parameterverlauf wäh-
rend der Identifikation (neuronaler Beobachter)
Das linke Teilbild zeigt das modellierte (yNL) und das ge-

schätzte (ŷNL) Nettodrehmoment sowie den Fehler eNL =

yNL − ŷNL. Im rechten Teilbild ist der zeitliche Parameter-

verlauf dargestellt.
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während einer Bewegung messtechnisch nicht unterschieden werden können. Ent-
sprechend dieser Signal- und Fehlerverläufe zeigt sich auch für die Resultate der
Modellrekonstruktion eine sehr gute Übereinstimmung mit den vorgegebenen Cha-
rakteristiken. Da diese Ergebnisse den Abbildungen 7.13 und 7.18 entsprechen, wer-
den die Ergebnisse hier nicht explizit dargestellt.
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Abbildung 7.22: Signal- und Fehlerverlauf des RPMS–induzierten und
des RPMS–unabhängigen Drehmoments (neuronaler Be-
obachter)
Im linken Teilbild ist das RPMS–induzierte Drehmoment yc,

dessen Schätzwert ŷc und der Fehler ec = yc− ŷc dargestellt.

Das rechte Teilbild zeigt das RPMS–unabhängige Drehmo-

ment vis, dessen Schätzwert v̂is und den Fehler eis = vis−v̂is.

7.4.2 Identifikation mit experimentellen Daten

Nachdem in der Simulationsumgebung mit dem neuronalen Beobachter hervorragen-
de Ergebnisse erzielt werden, wird dieser Ansatz im Zusammenhang mit experimen-
tell erfassten Daten untersucht. Da der erweiterte Identifikationsansatz ausgehend
vom biomechanischen Bewegungsmodell aus Kapitel 6 hergeleitet wird, gelten für
die Anwendbarkeit des Identifikationsansatzes dieselben Einschränkungen wie für
die Gültigkeit des Bewegungsmodells. Im Zusammenhang mit der Identifikation bei
experimentellen Daten müssen daher die Bedingungen zur Anwendbarkeit des Iden-
tifikationsansatzes auf die Datenerfassung übertragen werden:

• Die stärkste Einschränkung ist dadurch gegeben, dass weder durch das Bewe-
gungsmodell noch durch den Identifikationsansatz eine willkürlich intendier-
te Bewegungskomponente abgebildet werden kann (vgl. Abschnitt 6.5). Aus
diesem Grund nehmen die Versuchspersonen eine bequeme, aufrecht sitzende
Haltung ein und werden ausdrücklich darauf hingewiesen, die obere Extremi-
tät möglichst zu entspannen. Da der Betrag der Stimulationsintensität auch
akkustisch wahrgenommen werden kann, werden die Versuchspersonen zusätz-
lich über einen Kopfhörer von der RPMS abgelenkt.

• Die zweite Einschränkung besteht darin, dass im Identifikationsansatz bis-
her nur die Bizepsstimulation enthalten ist. Wegen der geforderten Relaxation
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kann unter diesen Bedingungen eine Extensionsbewegung nur durch das Ei-
gengewicht des Unterarms erfolgen (vgl. Abschnitt 7.2.2), wobei der Oberarm
so abgestützt wird, dass für die Ausrichtung des Oberarms gegenüber der Erd-
anziehung ϕ′

o = 0◦ und ϕ′′
o = 25◦ gilt (vgl. Abb. 6.2).

• Als letzte Einschränkung ist der zulässige Flexionswinkelbereich zu nennen,
wobei die Stimulationsintensität so an die jeweilige Versuchsperson angepasst
wird, dass der resultierende Flexionswinkel im Bereich zwischen 10◦ und 120◦

liegt. Entgegen der Intensitätsvorgabe bei den Simulationen wird zur expe-
rimentellen Datenerhebung eine 35 sekündige Stimulationssequenz mit einer
sich langsam ändernden Intensität zwischen 0 und 60% gewählt. Die resultie-
renden Flexionswinkeländerungen liegen im Bereich ±40 ◦/s und sind ca. um
den Faktor 10 kleiner als bei den bisher vorgestellten Simulationen.

Goniometer

Spule

Abstützung
d. Oberarms

Abbildung 7.23: Anordnung
zur Identifikation des RPMS–be-
dingten Kontraktionsverhaltens
Zur Stimulation des Bizeps wird die

optimierte Spule von Vachenauer

[1998] eingesetzt.

In Abbildung 7.23 ist die Versuchsanord-
nung veranschaulicht, wobei die Stimula-
tionsspule entgegen dieser Abbildung me-
chanisch über dem Bizeps fixiert wird. Zu-
sätzlich sind in dieser Abbildung die Ab-
stützung des Oberarms sowie das Gonio-
meter zur Messung des Flexionswinkels zu
erkennen.

Im Rahmen der eigentlichen Datenerfas-
sung wird die RPMS mit dem Stimulations-
gerät von Schmid et al. [1993] und der
optimierten Doppelspule von Vachenauer
[1998] appliziert. Der Flexionswinkel wird
über ein Goniometer (bestehend aus drei
Potenziometern; vgl. Abb 2.13) erfasst. In
der Diplomarbeit von Winkler [2003] bzw.
der Studienarbeit von Müller [2003] werden die technischen Implementierungen zur
Datenerfassung und der Versuchsablauf ausführlich vorgestellt.

Zur Anwendung der Systemidentifikation muss die Konfiguration des Identifikati-
onsansatzes an die aktuelle Anwendung angepasst werden, wobei von Tabelle 7.1
ausgegangen wird. Wie oben beschrieben, liegt die Stimulationsintensität zwischen
0 und 60%. Aus diesem Grund wird für die obere Grenze der Stützstellenverteilung
des NRBF–Netzes zur Approximation der Rekrutierungscharakteristik umax,RPMS =
[0.60] festgelegt. Für die additiv überlagerten NRBF–Netze zur Approximation des
RPMS–unabhängigen Anteils wird gemäß der Systemanregung umin,is,1 = 5◦ und
umax,is,1 = 120◦ bzw. umin,is,2 = −40 ◦/s und umax,is,2 = 40 ◦/s festgelegt. Neben den
Stützstellenverteilungen wird zur Identifikation mit experimentellen Daten die In-
itialisierung Θ̂[0] des Parametervektors nicht mit 0 gewählt, sondern an die spezielle
Anwendung angepasst. Dazu wird der Parametervektor anhand einer idealisierten
Identifikation (vgl. Abschnitt 7.2.1) optimal an das biomechanische Bewegungsmo-
dell adaptiert und als Parameterinitialisierung genutzt. Die Initialisierung C−T [0]
der Parameteradaption erfolgt als obere Dreiecksmatrix mit dem Wert 100.
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7 Systemidentifikation bei einer Bewegungsinduktion mittels RPMS

Zur eigentlichen Identifikation werden die Stimulationsintensität sowie der gemes-
sene Flexionswinkelverlauf im Rahmen einer quasi on–line Identifikation genutzt
(vgl. Abschnitt 5.3.1). Entgegen den bisher vorgestellten Beispielen wird bei der
Identifikation mit experimentellen Daten nicht auf eine Messung der Flexionswinke-
länderung zurückgegriffen, da nach Hofmann [2003] bei einer ausreichend schnellen
Beobachterdimensionierung auch die geschätzten Systemzustände zur Identifikation
genutzt werden können. Nachdem der Beobachter bereits zur Identifikation der Ak-
tivierungsdynamik sehr schnell eingestellt werden muss, ist diese Anforderung sicher
erfüllt, und der Sensoraufwand kann auf ein Minimum reduziert werden.

Entsprechend der beschrieben Versuchsmethodik werden die RPMS–induzierten Fle-
xionswinkelverläufe bei vier freiwilligen, gesunden Versuchspersonen erfasst und zur
Identifikation genutzt. Dabei zeigen sich für alle vier Versuchspersonen vergleichba-
re Ergebnisse, weswegen im Folgenden die Identifikationsergebnisse exemplarisch für
eine Versuchsperson vorgestellt werden.1

Identifikationsergebnisse (experimentell)

In Abbildung 7.24 ist der resultierende Flexionswinkel-, Beobachterfehler- und Pa-
rameterverlauf dargestellt. Wie aus dieser Abbildung hervorgeht, ergibt sich ein sehr
geringer Beobachterfehler, was auf die schnelle Beobachterdimensionierung zurück-
zuführen ist. Zudem ist zu erkennen, dass sich die Parameterkonvergenz erst nach
ca. 50 Sekunden einstellt. Da die aufgezeichnete Anregesequenz (Stimulationsinten-
sität und Flexionswinkel) aber nur 35 Sekunden lang ist, muss die Anregesequenz
wiederholt angewendet werden. Dabei ist zu beachten, dass sich zum Beginn der
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ŷ

e

Zeit t = k Ts in SekundenZeit t = k Ts in Sekunden

F
le

x
io

n
sw

in
ke

l
y
,
ŷ
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Abbildung 7.24: Ausgangs-, Fehler- und Parameterverlauf während der
Systemidentifikation (experimentell)
Das linke Teilbild zeigt den gemessenen (y) und den ge-

schätzten (ŷ) Flexionswinkel sowie den Beobachterfehler e =

y − ŷ. Im rechten Teilbild ist der zeitliche Parameterverlauf

dargestellt.

1In der Arbeit von Winkler [2003] werden die Ergebnisse für alle Versuchspersonen vorgestellt,
wobei Winkler den RPMS–unabhängigen Anteil durch Modellgleichungen und nicht durch ein
NRBF–Netz beschreibt.
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Anregesequenz die Systemzustände sprungartig ändern, wodurch im Beobachter ein
Einschwingvorgang ausgelöst wird. Um die Auswirkung dieses Einschwingens auf
die Parameteradaption zu minimieren, wird die Parameteradaption mit jeder Wie-
derholung der Anregesequenz reinitialisiert (vgl. Abschnitt 5.3.1).

Zur weiteren Veranschaulichung der Identifikationsergebnisse wird mit dem Para-
metervektor nach 100 Sekunden die Modellrekonstruktion durchgeführt. Die zuge-
hörigen Ergebnisse in Form der Rekrutierungscharakteristik und der Aktivierungs-
dynamik sind in Abbildung 7.25 dargestellt. Dabei ist anzumerken, dass die Re-
krutierungscharakteristik aufgrund der Systemanregung nur im Bereich zwischen 0
und 60% der maximal möglichen Intensität identifiziert werden kann. Der horizon-
tale Verlauf der Rekrutierungscharakteristik von 60 bis 100% Stimulationsintensi-
tät spiegelt das Extrapolationsverhalten des unterlagerten NRBF–Netzes wider (vgl.
Abschnitt 4.2.3). Nachdem bei gesunden Versuchspersonen eine leichte willkürliche
Innervation nicht ausgeschlossen werden kann, zeigen sich wie bei der Identifikation
unter isometrischen Bedingungen (vgl. Kap. 5) deutliche Abweichungen zwischen den
einzelnen lokalen Impulsantworten. Allerdings kann auch im Falle nichtisometrischer
Bedingungen festgehalten werden, dass die mittlere Impulsantwort die erwartete Ak-
tivierungsdynamik bei RPMS des Bizeps ausreichend genau widerspiegelt.

Das Ergebnis der Modellrekonstruktion für den RPMS–unabhängigen Drehmoment-
anteil ist in Abbildung 7.26 dargestellt. Dabei ist eine deutliche Abweichung zwi-
schen der erwarteten Charakteristik (biomechanisches Bewegungsmodell) und dem
Ergebnis der Modellrekonstruktion zu erkennen. In diesem Zusammenhang muss be-
rücksichtigt werden, dass die Versuchspersonen dazu neigen, die RPMS–induzierte
Muskelkontraktion innervatorisch zu übernehmen. Dieses Phänomen wirkt sich ins-
besondere dadurch aus, dass der Flexionswinkel bei einer Abnahme der Stimulati-
onsintensität zunächst konstant gehalten wird, und dann innervatorisch gebremst
verringert wird. Durch die Systemidentifikation wird dieser Zusammenhang maß-
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Abbildung 7.25: Rekrutierungscharakteristik und Aktivierungsdynamik
nach der Modellrekonstruktion
links: Identifikationsergebnis (dunkel), erwartete Rekrutie-

rung (hell gestrichelt) und NRBF–Gewichte (Kreise);

rechts: lokale Impulsantworten (dünn), Gesamtmodell (dick)

und erwartete Aktivierung (hell gestrichelt);
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Abbildung 7.26: Approximation des RPMS–unabhängigen Drehmoments
(experimentell)
Das Identifikationsergebnis ist als Fläche dargestellt. Die er-

wartete Charakteristik ist als helles Gitter abgebildet.

geblich auf den RPMS–unabhängigen Anteil projiziert. In der Folge fällt dieser An-
teil deutlich kleiner aus, als das biomechanische Bewegungsmodell vermuten lässt.
Zudem muss beachtet werden, dass im vereinfachten Identifikationsansatz die Kon-
traktionsmechanik als fest parametriertes Modell enthalten ist. Da dieses Modell die
biomechanischen Eigenschaften einer Bewegung im Ellenbogengelenk nur qualitativ
widerspiegelt, ergibt sich eine Rückwirkung auf die Identifikation.

Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass der vorgestellte Ansatz zur Iden-
tifikation des RPMS–bedingten Kontraktionsverhaltens unter nichtisometrischen Be-
dingungen bei freiwilligen Versuchspersonen verwertbare Ergebnisse liefert. Deshalb
ist es im Rahmen einer weiterführenden Studie sinnvoll, den vorgestellten Ansatz
auch im Zusammenhang mit Patienten zu erproben, weiter zu optimieren und auf
andere Gelenke (z. B. Finger) zu übertragen. Der Nutzen der Systemidentifikation
liegt dabei in der Schätzung der messtechnisch nicht separierbaren Drehmoment-
komponenten im Ellenbogengelenk. Somit ist es grundsätzlich möglich bei einer ge-
regelten Bewegungsinduktion den RPMS–abhängigen und den RPMS–unabhängigen
Drehmomentanteil beispielsweise in Form einer Zustandsregelung einzubinden. In
Abschnitt 7.6 werden diese Zusammenhänge ausführlich diskutiert. Zuvor wird die
Identifikation bei der parallelen Stimulation von Bizeps und Trizeps vorgestellt.

7.5 Identifikation bei dualer RPMS

Grundsätzlich wird bei der Erweiterung des Identifikationsansatzes zur Anwendung
bei paralleler Stimulation von Bizeps und Trizeps analog zu Abschnitt 7.1 vorgegan-
gen. Zusätzlich zu Abbildung 7.1 müssen dabei die Anteile der Kontraktionsmecha-
nik und der RPMS–induzierten Kontraktion des Trizeps berücksichtigt werden. Wie
in Kapitel 6 ausführlich vorgestellt, weisen diese Anteile dieselbe Modellstruktur wie
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die korrespondierenden Anteile des Bizeps auf. Aus diesem Grund kann das zu iden-
tifizierende System analog zu Abbildung 7.2 als kompakter Signalflussplan gemäß
Abbildung 7.27 dargestellt werden. Dabei werden zusätzlich zu den bisherigen Defi-
nitionen die Indizes

”
B“ und

”
T“ zur Unterscheidung der Bizeps– und Trizeps–Anteile

eingeführt. Gegenüber Abbildung 7.2 wird in Abbildung 7.27 die Kontraktionsme-
chanik direkt durch die in Kapitel 6 beschriebenen Modellgleichungen repräsentiert.
Aus diesem Grund stellt der im Folgenden vorgestellte Identifikationsansatz eine
Ergänzung des vereinfachten Ansatzes aus Abschnitt 7.3 dar.

Ausgehend vom Signalflussplan aus Abbildung 7.27 und der Herleitung des verein-
fachten Identifikationsansatzes aus Abschnitt 7.3 kann für die duale RPMS direkt
der Aktivierungsvektor A ∈ R(2 NΘ,RPMS+qis1+qis2) angegeben werden:

A[k] =
[

v̂cm,B[k]AT
RPMS,B[k] −AT

NL,is,1[k] −AT
NL,is,2[k] v̂cm,T[k]AT

RPMS,T[k]
]T

(7.43)

Bei dieser Definition des Aktivierungsvektors muss beachtet werden, dass die Vorzei-
chen zur Beschreibung der antagonistischen Wirkung von Bizeps und Trizeps über
die wirksamen Hebelarme in den Kontraktionsmechaniken v̂cm,B bzw. v̂cm,T enthalten
sind. In Abbildung 7.28 ist die Berechnung des Aktivierungsvektors veranschaulicht.

Mit dem Aktivierungsvektor und dem zugehörigen Parametervektor

Θ̂ =
[

Θ̂
T

RPMS,B Θ̂
T

NL,is,1 Θ̂NL,is,2 Θ̂
T

RPMS,T

]T
∈ R

(2 NΘ,RPMS+qis1+qis2) (7.44)

kann der gesamte Identifikationsansatz durch ŷNL[k] = Θ̂
T A[k] dargestellt werden.

Damit kann auch weiterhin der QRD–RLS–Algorithmus zur Parameteradaption ge-
nutzt werden, wobei sich die gesamte Identifikationsstruktur aus der Berechnung
des Aktivierungsvektors gemäß Abbildung 7.28 und den Anteilen des neuronalen
Beobachters aus Abbildung 7.20 zusammensetzt.

Drehmoment (NRBF)
RPMS−unabhängiges

isometrische Kontraktion
(NRBF−OBF−Ansatz)

Kontraktionsmechanik

Kontraktionsmechanik
des Bizeps (Modell)

des Trizeps (Modell)

isometrische Kontraktion
(NRBF−OBF−Ansatz)

PSfrag replacements

f ?
rep

ϕ
ϕ̇

u?
B

u?
T

ŷNL = M̂Netto

ŷRPMS,B

v̂cm,B

ŷc,B

ŷRPMS,T

v̂cm,T

ŷc,T

v̂is

Abbildung 7.27: Modellansatz zur Identifikation bei nichtisometrischen
Bedingungen und dualer RPMS
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Abbildung 7.28: Signalflussplan zur Identifikation des nichtisometrischen
Kontraktionsverhaltens bei dualer RPMS

7.5.1 Anwendung der Systemidentifikation bei dualer RPMS

Wie bei den bisherigen Simulationen wird das biomechanische Bewegungsmodell als
reales System betrachtet. Entgegen den bisherigen Betrachtungen ist bei einer dualen
RPMS die Induktion einer aktiven Flexions- und einer aktiven Extensionsbewegung
möglich. Aus diesem Grund kann der Arm so gelagert werden, dass das Eigenge-
wicht des Arms keine Bewegung hervorruft. Diese Rahmenbedingungen entsprechen
der Untersuchung der posturalen Bewegungskomponente aus Abschnitt 2.3.5. Auf
das biomechanische Modell übertragen gilt ϕ′

o = 90◦ (vgl. Abb. 6.2). Neben dieser
Grundkonfiguration des Bewegungsmodells muss auch die Modellierung des Trizeps–
Kontraktionsverhaltens festgelegt werden, wobei die entsprechenden Daten des Kon-
traktionsmodells aus Abschnitt 5.4 (Tab. 5.5) übernommen werden.

Da bei der dualen RPMS die Stimulationsintensitäten für den Bizeps und den Tri-
zeps vorgegeben werden können, muss die Systemanregung zur Identifikation erneut
betrachtet werden. Wegen der gegebenen Rahmenbedingungen hat dabei das Eigen-
gewicht des Unterarms und der Hand keinen Einfluss auf die induzierte Bewegung,
womit grundsätzlich niedrigere Stimulationsintensitäten ausreichend sind. Zudem
führt eine gleichzeitige Stimulation antagonistisch wirkender Muskeln mit einer ho-
hen Intensität zu einer Gelenkversteifung, was aus Sicht der therapeutischen An-
wendung der RPMS nicht sinnvoll ist. Andererseits ist für die Systemidentifikation
eine parallele Stimulation von Bizeps und Trizeps zur Separation der jeweiligen An-
teile vorteilhaft. Als weitere Anforderung an die Systemanregung ist der zulässige
Flexionswinkelbereich zu nennen. Wie in Abschnitt 7.2 bzw. 7.3 ausgeführt, kann
der vereinfachte Identifikationsansatz nur eingesetzt werden, wenn die induzierten
Bewegungen im mittleren Flexionswinkelbereich (15◦ bis 125◦) liegen.

Von diesen Überlegungen ausgehend wird die Stimulationsintensität des Bizeps zu-
fällig zwischen 0 und 60% vorgegeben, wenn ϕ ≤ 90◦ gilt. Der Trizeps wird unter
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diesen Bedingungen mit zufälligen Intensitäten zwischen 0 und 30% stimuliert, wo-
mit bei einer parallelen Stimulation praktisch keine Gelenkversteifung verbunden
ist. Für ϕ > 90◦ wird der Bizeps zwischen 0 und 30% stimuliert, während die Tri-
zepsstimulation zwischen 0 und 60% erfolgt. Dadurch ergibt sich abwechselnd eine
Flexions- und eine Extensionsbewegung, wobei die resultierende ϕ–ϕ̇–Trajektorie in
Abbildung 7.29 dargestellt ist.

Ausgehend von der geänderten Systemanregung muss die Konfiguration des Iden-
tifikationsansatzes angepasst werden. Wie oben beschrieben, liegen die Stimulati-
onsintensitäten zwischen 0 und 60% der maximal möglichen Stimulationsintensität.
Entsprechend wird die obere Grenze der Stützstellenverteilung zur Approximation
der Rekrutierung mit umax,RPMS,B/T = [0.60] gewählt. Für die additiv überlagerten
NRBF–Netze zur Approximation des RPMS–unabhängigen Anteils werden gemäß
der Trajektorie aus Abbildung 7.29 die Grenzen umin,is,1 = 20◦ und umax,is,1 = 120◦

bzw. umin,is,2 = −250 ◦/s und umax,is,2 = 250 ◦/s festgelegt. Die übrige Konfiguration
des Identifikationsansatzes wird aus Tabelle 7.1 übernommen. Nachdem die RPMS–
abhängigen Anteile im Identifikationsansatz zweifach vorhanden sind, ergibt sich die
Parameteranzahl zu NΘ = 2 NΘ,RPMS + qis1 + qis2 = 2 · 48 + 8 + 8 = 112.

Identifikationsergebnisse (Simulation)

Mit der beschriebenen Anregung und der zugehörigen Konfiguration wird das Po-
tenzial des Identifikationsansatzes bei dualer RPMS anhand einer Simulation veran-
schaulicht. Die Parameteradaption erfolgt dabei über den Flexionswinkel (neuronaler
Beobachter und Fehlermodell 4) und die geschätzte Flexionswinkeländerung, womit
der Sensoraufwand bei einer experimentellen Anwendung minimiert wird.

Nachdem der neuronale Beobachter zur Identifikation der Aktivierungsdynamik ver-
hältnismäßig schnell eingestellt werden muss, zeigt sich zwischen dem vorgegebenen
und dem geschätzten Flexionswinkel praktisch keine Abweichung. Im Gegensatz da-
zu ist im zeitlichen Verlauf des geschätzten Nettodrehmoments deutlich die Wirkung
der Parameteradaption zu erkennen. Aus diesem Grund ist in Abbildung 7.30 wie-
derum der vorgegebene (yNL) und der approximierte (ŷNL) Nettodrehmomentverlauf
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Abbildung 7.29: Winkeltrajektorie über 60 Sekunden bei dualer RPMS
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Abbildung 7.30: Nettodrehmoment-, Fehler- und Parameterverlauf wäh-
rend der Identifikation (duale RPMS)
Das linke Teilbild zeigt das modellierte (yNL) und das ge-

schätzte (ŷNL) Nettodrehmoment sowie den Fehler eNL =

yNL − ŷNL. Das rechte Teilbild zeigt den Parameterverlauf.

zusammen mit dem Fehlerverlauf eNL = yNL− ŷNL und den Parameterverläufen dar-
gestellt. Wie aus den Parameterverläufen hervorgeht, konvergieren die Parameter bei
der dualen RPMS deutlich langsamer als bei einer einfachen RPMS (vgl. Abb. 7.21).
Allerdings ergeben sich nach ca. 20 Sekunden nur noch geringfüge Parameterände-
rungen. Entsprechend reduziert sich der Fehler eNL innerhalb dieser 20 Sekunden auf
einen geringen Restwert.

Neben dem Nettodrehmoment ist die Unterscheidung des RPMS–induzierten und des
RPMS–unabhängigen Drehmomentanteils ein wichtiger Aspekt der Identifikation.
Daher sind in Abbildung 7.31 beide Komponenten getrennt dargestellt. Hierbei gilt
für den RPMS–abhängigen Anteil ŷc = ŷc,B + ŷc,T, womit die RPMS–induzierten
Bizeps– und Trizeps–Drehmomentanteile zusammengefasst werden.

0 20 40 60

−1

0

1

2

3

0 20 40 60

−0.5

0

0.5

1

1.5

PSfrag replacements

yc

ŷc

ec

vis

v̂is

eis

Zeit t = k Ts in SekundenZeit t = k Ts in Sekunden

D
re

h
m

om
en

t
y c

,
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Abbildung 7.31: Signal- und Fehlerverlauf des RPMS–induzierten und
des RPMS–unabhängigen Drehmoments (duale RPMS)
Das linke Teilbild zeigt das RPMS–induzierte Drehmoment

yc, dessen Schätzwert ŷc und den Fehler ec = yc − ŷc. Das

rechte Teilbild zeigt das RPMS–unabhängige Moment vis,

dessen Schätzwert v̂is und den Fehler eis = vis − v̂is.
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Zur weiteren Veranschaulichung der Identifikationsergebnisse wird mit dem Parame-
tervektor nach 60 sekündiger Parameteradaption die Modellrekonstruktion durch-
geführt. Für den RPMS–unabhängigen Systemanteil ergibt sich dadurch die in Ab-
bildung 7.32 dargestellte Charakteristik. Entsprechend dieser Abbildung stimmt die
RPMS–unabhängige Drehmomentcharakteristik sehr gut mit dem erwarteten Ergeb-
nis überein. Die Rekonstruktionsergebnisse für den RPMS–abhängigen Anteil sind
in den Abbildung 7.33 und 7.34 dargestellt. Dabei entsprechen sowohl die Rekru-
tierungscharakteristiken als die Aktivierungsdynamiken den erwarteten Ergebnis-
sen, wobei bei den approximierten Rekrutierungscharakteristiken das NRBF–Netz–
typische Extrapolationsverhalten zu erkennen ist (vgl. Abschnitt 4.2.3).
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Abbildung 7.32: Approximation des RPMS–unabhängigen Drehmoments
(duale RPMS)
Das Identifikationsergebnis ist im angeregten Eingangsbe-

reich als Fläche dargestellt. Die vorgegebene Charakteristik

ist als helles Gitter abgebildet.
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Abbildung 7.33: Rekrutierungscharakteristiken nach der Modellrekon-
struktion (duale RPMS)
Die Identifikationsergebnisse werden durch die dunklen Li-

nien dargestellt, die vorgegebenen Rekrutierungen sind hell

abgebildet. Die NRBF–Gewichte sind durch Kreise markiert.
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Abbildung 7.34: Aktivierungsdynamiken nach der Modellrekonstruktion
(duale RPMS)
Die lokalen Impulsantworten sind als dünne Linien darge-

stellt. Das Gesamtmodell ist als dicke Linie abgebildet. Die

vorgegebene Aktivierungsdynamik ist hell dargestellt.

Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass der Identifikationsansatz auch
bei dualer RPMS sehr gute Schätzwerte für die RPMS–induzierten und die RPMS–
unabhängigen Drehmomentanteile liefert. Durch die Einbeziehung der Modellglei-
chungen für die Kontraktionsmechanik ergibt sich dabei eine praktikable Anzahl an
unbekannten Parametern. Allerdings muss bei der Identifikation mit experimentellen
Daten beachtet werden, dass die Modellgleichungen der Kontraktionsmechanik von
qualitativer Natur sind und somit die Identifikation verfälschen können. Insgesamt
ergibt sich jedoch ein Identifikationsansatz, der bei einem vertretbaren Rechenzeit-
aufwand im Zusammenhang mit der antagonistischen Bewegungsinduktion mittels
RPMS eingesetzt werden kann.

7.6 Bedeutung der Systemidentifikation für die

Weiterentwicklung der RPMS

Mit der vorgestellten Erweiterung der Systemidentifikation für nichtisometrische Be-
dingungen und der Kombination mit einem neuronalen Beobachter kann das RPMS–
bedingte Kontraktionsverhalten zeitgleich mit einer antagonistischen Bewegungsin-
duktion bei einem minimalen Sensoraufwand bestimmt werden. Der entscheidende
Vorteil der Systemidentifikation liegt dabei in der Schätzung der einzelnen Netto-
drehmomentkomponenten. Diese Eigenschaft der Systemidentifikation kann sowohl
für die geregelte Bewegungsinduktion als auch für die Evaluierung des Therapieer-
folgs genutzt werden, was im Folgenden näher ausgeführt wird.

7.6.1 Grundkonzept der geregelten Bewegungsinduktion

Auf die Terminologie der Regelungstechnik übertragen besteht die Bewegungsinduk-
tion in der gezielten Beeinflussung des Flexionswinkels, so dass der Winkel einem vor-
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gegebenen zeitlichen Verlauf (Sollbewegung) folgt. Damit die Sollbewegung optimal
auf den jeweiligen Patienten angepasst ist, wird die Bewegung physiotherapeutisch
am Patienten appliziert, wobei der passiv erzeugte Flexionswinkelverlauf aufgezeich-
net und anschließend durch die RPMS vielfach wiederholt wird. Aus therapeutischer
Sicht ergibt sich gegenüber der konventionellen Physiotherapie der Vorteil, dass die
RPMS–induzierten Bewegungen von aktiver Natur sind, wodurch der propriozeptive
Zustrom zum ZNS maximiert wird (vgl. Abschnitt 1.1 und 1.2). Zur Beeinflussung
des Flexionswinkels stehen die Stimulationsintensität als primärer und die Repetier-
rate als sekundärer Stelleingriff zur Verfügung (vgl. Abschnitt 3.2). Damit besteht
die Aufgabe der geregelten Bewegungsinduktion in der Bestimmung der Stimulati-
onsintensität und der Repetierrate, so dass der induzierte Flexionswinkelverlauf trotz
verschiedener Störeinflüsse (z. B. Spastik oder eine willkürlich intendierte Muskelak-
tivierung) der vorgegebenen Trajektorie folgt.

Als Grundlage zur Entwicklung eines derartigen Regelungsansatzes dienen die aus-
führlich vorgestellten Analysen und Modellierungen der Bewegungsinduktion mittels
RPMS. Aus diesem Grund werden zunächst die für eine Regelung relevanten Sys-
temeigenschaften zusammengefasst:

1. Die gegebene Stimulationsintensität u? und die gegebene Repetierrate f ?
rep wird

durch das Stimulationsgerät in Stimulationsimpulse umgesetzt, wobei u? der
Amplitude und 1/f?

rep dem zeitlichen Abstand der Impulse entspricht (vgl. Ab-
schnitt 3.3.3).

2. Abhängig von der Stimulationsintensität u? und der Repetierrate f ?
rep ergibt

sich im stimulierten Muskel eine Kontraktionskraft, welche mit einem Drehmo-
ment im assoziierten Gelenk korrespondiert. Zur Beschreibung des stationär
hervorgerufenen Drehmoments wird in Abschnitt 3.2 die Rekrutierungscharak-
teristik abhängig von u? und f ?

rep eingeführt.

3. Der dynamische Zusammenhang zwischen der Stimulatonsintensität, der Re-
petierrate und dem resultierenden Drehmoment wird in Abschnitt 3.1 als Ak-
tivierungsdynamik eingeführt.

4. Das RPMS–induzierte Drehmoment wird entsprechend der Kontraktionsme-
chanik (vgl. Kap. 6 und Abschnitt 7.1) skaliert und somit auf den aktuellen
Flexionswinkel und die aktuelle Flexionswinkeländerung angepasst.

5. Zusammen mit dem RPMS–unabhängigen Drehmoment ergibt sich das Netto-
drehmoment, welches über das Massenträgheitsmoment auf eine Flexionswin-
keländerung führt. Damit kann der Flexionswinkel durch die Stimulationsin-
tensität u? und die Repetierrate f ?

rep beeinflusst werden.

Unter der Bedingung, dass nur der Bizeps stimuliert wird, kann zur Beschreibung der
Regelstrecke der in Abbildung 7.35 dargestellte Signalflussplan abgeleitet werden.
Nachdem die nichtlinearen Systemanteile maßgeblich am Systemeingang wirken,
kann der Einfluss der nichtlinearen Systemanteile durch entsprechende Aufschaltun-
gen am Systemeingang kompensiert werden. Da in der vorliegenden Arbeit durch das
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Abbildung 7.35: Regelstrecke zur Bewegungsinduktion mittels RPMS

Rekrutierungsfeld der Zusammenhang zwischen der relativen Stimulationsintensität,
der Repetierrate und dem stationären isometrischen Drehmoment beschrieben wird,
werden durch das Vorschalten der inversen Rekrutierung alle nichtlinearen Verstär-
kungsfaktoren zwischen den Eingängen des Stimulationsgeräts und dem isometrisch
induzierten Drehmoment ausgeglichen.

Als weitere nichtlineare Einflüsse sind die Kontraktionsmechanik vcm und das RPMS–
unabhängige Drehmoment vis zu beachten. Um diese Einflüsse auszugleichen, werden
vcm und vis auf die Stellgröße aufgeschaltet [vgl.

”
EMK–Aufschaltung“ in Schröder

2001]. Dabei muss für eine vollständige Kompensation die inverse Aktivierungsdyna-
mik berücksichtigt werden. Da diese inverse Dynamik prinzipbedingt differenzieren-
de Anteile enthält, wird bei der Aufschaltung lediglich der stationäre Anteil ausgegli-
chen. Dadurch wird der nichtlineare Einfluss von vcm und vis deutlich abgeschwächt,
aber nicht vollständig kompensiert.

Neben diesen stationären Zusammenhängen muss bei der Beschreibung der Regel-
strecke auch der dynamische Zusammenhang zwischen den Stellgrößen und dem
induzierten Drehmoment beachtet werden. Grundsätzlich zeigt sich aufgrund der
impulsförmigen Stimulation ein welliger Drehmomentverlauf, wobei diese Welligkeit
technologiebedingt nicht beeinflusst werden kann. In Abschnitt 3.1.4 wird dieser Zu-
sammenhang bei einer repetitiven Reizfolge unter dem Begriff der zeitlichen Sum-
mation ausführlich vorgestellt (vgl. Abb. 3.10).

Wegen der zeitlichen Summation ist es für die Reglerauslegung sinnvoll, die impuls-
förmige Anregung und die Aktivierungsdynamik durch eine PT1–Ersatzfunktion zu
beschreiben. Für die Zeitkonstante der Ersatzfunktion wird aus der Analyse der
Aktivierungsdynamik über die Minimierung von

∑1 s fs

k=0 (ya,rep[k] − yers[k])2 der Wert
Ters = 94 ms abgeleitet, wobei diese Zusammenhänge in Abbildung 7.36 veranschau-
licht sind.

Durch diese Maßnahmen kann der Einfluss der nichtlinearen Systemanteile signifi-
kant verringert werden, womit zur Reglerauslegung eine vereinfachte lineare Stre-
ckenbeschreibung mit drei Zuständen angenommen werden kann (vgl. Abb 7.37).
Zur Regelung dieser Strecke wird auf einen Zustandsregler zurückgegriffen. Für eine
ausführliche Beschreibung der Zustandsregelung sei auf die einschlägige Fachlitera-
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Näherung als PT1 mit Ters = 94 ms

Abbildung 7.36: Ersatzfunktion zur Vereinfachung der Kombination
aus impulsförmiger Anregung und Aktivierungsdyna-
mik (vgl. Abb. 3.10)

tur [z. B. Schröder 2001, Lutz & Wendt 1998] verwiesen, weswegen an dieser Stelle
nur die Grundzüge dieser Methodik zusammengefasst werden.

Ausgehend von einem steuerbaren SISO–System ohne Durchgriff wird die Zustands-
beschreibung ẋ = Ax + b u und y = cT x als gegeben betrachtet. Durch die Zu-
standsrückführung r ∈ Rn, das Vorfilter rV ∈ R und die Führungsgröße w ∈ R ergibt
sich die Zustandsbeschreibung des geregelten Systems zu ẋ =

(
A − b rT

)
x+b rV w

und y = cT x. Das Vorfilter wird dabei eingeführt, um die stationäre Genauigkeit
der Führungsübertragungsfunktion herzustellen. Da diese Variante der Zustands-
regelung in eine P–Regler–Kaskade transformiert werden kann, ist die stationäre
Genauigkeit unter dem Einfluss einer Störgröße nicht gegeben. Aus diesem Grund
wird anstatt rV ein so genannter Führungsintegrator eingeführt. Dadurch ergibt sich
in der Systembeschreibung des geschlossenen Regelkreises ein zusätzlicher Zustand
xI ∈ R und ein zugehöriger Verstärkungsfaktor rI ∈ R. Entsprechend gilt für das
geregelte System mit Führungsintegrator die Zustandsbeschreibung:

[
ẋ

ẋI

]
=

[
A − b rT rI b

−cT 0

] [
x

xI

]
+

[
0

1

]
w und y = cT x (7.45)

Für die Führungsübertragungsfunktion des geschlossenen Regelkreises ergibt sich
daraus der folgende Ausdruck:

y(s)

w(s)
=
[

cT 0
] (

sE −
[

A − b rT rI b

−cT 0

])−1 [
0

1

]
(7.46)

Das charakteristische Polynom zur Reglerauslegung ist durch folgende Determinante
gegeben:

det

(
sE−

[
A− b rT rI b

−cT 0

])
(7.47)

Auf die geregelte Bewegungsinduktion mittels RPMS übertragen, ergibt sich durch
die Maßnahmen zur Abschwächung der nichtlinearen Systemanteile das in Abbil-
dung 7.37 dargestellte Ersatzsystem (grau). Zusätzlich ist in dieser Abbildung auch
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Abbildung 7.37: Signalflussplan des Ersatzsystems zur Reglerauslegung
(grau) und des Zustandsreglers mit Führungsintegrator

der Signalflussplan des Zustandsreglers mit Führungsintegrator enthalten. Damit
kann die Führungsübertragungsfunktion des geschlossenen Regelkreises abgeleitet
werden:

ϕ(s)

ϕ?(s)
=

1

1 + s r2

rI
+ s2 r1

rI
+ s3 Ju+Ju r3

rI
+ s4 Ters Ju

rI

(7.48)

Zur Reglerdimensionierung wird nach dem Dämpfungsoptimum für den Nenner
der Führungsübertragungsfunktion das Wunschpolynom 1 + s 8 Tsys + s2 32 T 2

sys +
s3 64 T 3

sys + s4 64 T 4
sys vorgegeben [vgl. Gl. (7.39) mit n = 4; Schröder 2001]. Damit

führt ein Koeffizientenvergleich auf folgende Reglerparameter:

32 T 2
sys =

r1

rI
−→ r1 =

Ters Ju

2 T 2
sys

(7.49)

8 Tsys =
r2

rI
−→ r2 =

Ters Ju

8 T 3
sys

(7.50)

64 T 3
sys =

Ju + Ju r3

rI
−→ r3 =

Ters

Tsys
− 1 (7.51)

64 T 4
sys =

Ters Ju

rI
−→ rI =

Ters Ju

64 T 4
sys

(7.52)

Entsprechend der Definition des Wunschpolynoms stellt die Systemzeitkonstante
Tsys hierbei die kleinstmögliche Zeitkonstante dar. Anschaulich gesprochen wird Tsys

durch die Dynamik des Stellgliedes bestimmt, da die Beeinflussbarkeit des Gesamt-
systems durch das Stellglied begrenzt wird. Im vorliegenden Fall muss berücksich-
tigt werden, dass die Systemanregung durch Stimulationsimpulse erfolgt, womit die
Stellgröße erst mit dem nachfolgenden Stimulationsimpuls wirksam werden kann.
Im Allgemeinen ist durch die Repetierrate ebenfalls ein Stelleingriff gegeben. Aus
technischen und physiologischen Gründen (vgl. Abschnitt 3.2) stellt die mittlere
Repetierrate frep = 20 Hz einen sinnvollen Wert dar. Findet zu einem beliebigen
Zeitpunkt eine Änderung der Führungsgröße oder eines Störeinflusses statt, vergeht
im Mittel die Zeit 0.5/frep, bis der nächste Impuls appliziert werden kann. Neben der
Verzögerung aufgrund der impulsförmigen Anregung muss berücksichtigt werden,
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dass das Stimulationsgerät von der Vorgabe der Intensität bis zur Abgabe des Sti-
mulationsimpulses eine Ladezeit TL ≈ 12 ms benötigt (vgl. Abschnitt 5.1) und dass
die Reaktion des Muskels auf die Stimulation mit der Latenz Tt ≈ 3.45 ms erfolgt
(vgl. Abschnitt 3.1.2). Damit ergibt sich für die Systemzeitkonstante zur Regleraus-
legung die Beziehung Tsys ≥ 0.5/frep + TL + Tt, wobei größere Systemzeitkonstanten
zu einem konservativeren Reglerverhalten führen. Im vorliegenden Fall wird für die
Systemzeitkonstante der Wert Tsys = 45 ms festgelegt.

Grundsätzlich ist anzumerken, dass das Regelungskonzept einem quasi–kontinuier-
lichen Reglerentwurf [z. B. Schröder 2001] mit einer Kompensation der nichtlinea-
ren Systemanteile entspricht. Aus diesem Grund wird bei einer Implementierung
des Reglers dieselbe Abtastrate wie für die Systemidentifikation gewählt. Im Rah-
men einer weiterführenden Arbeit ist es wegen der impulsförmigen Anregung sinn-
voll, einen zeitdiskreten Reglerentwurf durchzuführen. Darüber hinaus ist der Ein-
satz nichtlinearer Regelungskonzepte (z. B. die nichtlineare Regelungsnormalform
[Schröder 2005]) erstrebenswert.

Ausgehend von den Grundüberlegungen des quasi–kontinuierlichen Reglerentwurfs
wird das vorgestellte Reglerkonzept für die Stimulation des Bizeps mit einer konstan-
ten Repetierrate von frep = 20 Hz veranschaulicht. Um unter diesen Bedingungen
eine antagonistische Bewegung hervorrufen zu können, wird davon ausgegangen,
dass der Oberarm in Richtung der Erdanziehung ausgerichtet ist. Damit wird die
Flexion aktiv durch die RPMS hervorgerufen, während die Extension passiv durch
das Gewicht des Unterarms induziert wird. Für den Regler ergibt sich somit der
in Abbildung 7.38 dargestellte Signalflussplan, welcher mit dem biomechanischen
Bewegungsmodell (grau) aus Kapitel 6 kombiniert wird. Bei der Implementierung
des Reglers wird zusätzlich die Beschränkung der möglichen Intensitäten zwischen
0 und 1 berücksichtigt. Um hierbei ein Regler–Wind–Up [Schröder 2001] des Füh-
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Abbildung 7.38: Zustandsregelung einschließlich der Maßnahmen zur
Abschwächung der nichtlinearen Streckenanteile
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rungsintegrators zu verhindern, muss der Integrator angehalten werden, wenn die
Stellgrößenbeschränkung aktiv ist.

In Abbildung 7.39 sind die Antworten des geschlossenen Regelkreises für verschie-
dene Sollwinkelsprünge (bei 5 Sekunden) und Störgrößensprünge (bei 15 Sekunden)
dargestellt. Wie aus dieser Abbildung hervorgeht, entsprechen die Sollsprungant-
worten annähernd der Polvorgabe, wobei sich abhängig von der Sprunghöhe ein
leichter Einfluss der nichtlinearen Streckenanteile zeigt. Zur Veranschaulichung des
Störverhaltens wird bei 15 Sekunden das Nettodrehmoment sprungartig um 1Nm
verringert. Dabei ist zu erkennen, dass der Einfluss der Störung durch den Füh-
rungsintegrator erwartungsgemäß stationär genau kompensiert wird.

Wesentlich für dieses Regelungskonzept ist, dass die Anteile yNL, vcm, vis möglichst
die tatsächlichen Verhältnisse bei der Bewegungsinduktion mittels RPMS widerspie-
geln. Wie in den vorausgehenden Abschnitten ausführlich behandelt, liefert die Sys-
temidentifikation sehr gute Schätzwerte für das Nettodrehmoment (ŷNL) und den
RPMS–unabhängigen Drehmomentanteil (v̂is). Darüber hinaus wird bei der System-
identifikation eine Modellierung der Kontraktionsmechanik (v̂cm) berücksichtigt, wo-
mit dieser Anteil auch für die geregelte Bewegungsinduktion übernommen werden
kann. Dadurch ergibt sich eine Verknüpfung zwischen der geregelten Bewegungsin-
duktion und der Systemidentifikation. Allerdings ist auch hierbei anzumerken, dass
die Modellierung der Kontraktionsmechanik mit dem Ziel einer praktikablen Anpas-
sung an den jeweiligen Patienten weiter untersucht werden muss.

Neben den Drehmomentanteilen und der Kontraktionsmechanik ist für das vorge-
schlagene Regelungskonzept auch die (inverse) Rekrutierungscharakteristik erforder-

lich. Da in den Parametern Θ̂ der Systemidentifikation u. a. die Rekrutierungscha-
rakteristik enthalten ist, zeigt sich auch in diesem Zusammenhang eine Verknüpfung
zwischen der geregelten Bewegungsinduktion und der Systemidentifikation. Um den
Aufwand einer on–line Modellrekonstruktion gering zu halten, ist es zielführend,
aus den Parametern der Systemidentifikation die geschätzte Gesamtverstärkung zwi-
schen der Sollintensität und dem stationären Drehmoment zu bestimmen und die
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Abbildung 7.39: Führungs- und Störverhalten des Zustandsreglers bei
verschiedenen Soll- und Störgrößensprüngen
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Inverse der modellierten Rekrutierungscharakteristik (vgl. Abschnitt 3.3) entspre-
chend zu skalieren. Diese Überlegungen gelten analog für die Aktivierungsdynamik,
wobei sich eine Adaption der Ersatzzeitkonstante Ters auf die Reglerparameter aus-
wirkt.

Erweiterungen des Regelungskonzeptes

Eine mögliche Erweiterung des Regelungskonzeptes besteht in der Berücksichtigung
eines zweiten Stimulationskanals für den Trizeps. Dabei kann angenommen wer-
den, dass die Ersatzzeitkonstante für die Stimulation des Bizeps und des Trizeps
annähernd übereinstimmen, womit die vorgestellte Reglerdimensionierung grund-
sätzlich beibehalten werden kann. Für die Kompensation der nichtlinearen Sys-
temanteile muss jedoch berücksichtigt werden, dass diese für Bizeps und Trizeps
unterschiedlich sind, wobei die erforderlichen Größen durch die Systemidentifikation
bei dualer RPMS parallel zur Bewegungsinduktion bestimmt werden können (vgl.
Abschnitt 7.5).

Zur Einbeziehung des zweiten Stimulationskanals muss die Kompensation der nicht-
linearen Systemanteile für den Bizeps näher betrachtet werden. Ausgangspunkt die-
ser Betrachtung ist das Reglerausgangssignal, das sich aufgrund der einzelnen Sys-
temzustände, der Regeldifferenz und des RPMS–unabhängigen Anteils ergibt. So-
mit entspricht der Reglerausgang dem geforderten Nettodrehmoment. Nachdem die
Kontraktionsmechanik des Bizeps einen positiven Faktor darstellt und die Rekru-
tierungscharakteristik für positive Drehmomente und Intensitäten zwischen 0 und 1
definiert ist, ergibt sich für ein positives Reglerausgangssignal eine Stimulationsin-
tensität zwischen 0 und 1. Bei einem negativen Reglerausgang ist die resultierende
Intensität immer 0. Damit wird im Regelungskonzept automatisch berücksichtigt,
dass durch die Stimulation des Bizeps kein negatives Drehmoment induziert werden
kann. Die Kontraktionsmechanik des Trizeps wird hingegen durch einen negativen
Faktor beschrieben. Da die Rekrutierungscharakteristik des Trizeps aber für positi-
ve Werte definiert ist, ergibt sich bei einem negativen Reglerausgang eine Intensität
zwischen 0 und 1, wogegen ein positiver Reglerausgang immer auf die Intensität 0
führt. Damit wird berücksichtigt, dass die Stimulation des Trizeps ausschließlich zu
einem negativen Drehmoment führen kann.

Auf die Implementierung des Reglers übertragen ergeben diese Zusammenhänge eine
automatische Aufteilung der Stimulationsintensität für Bizeps und Trizeps, wenn der
Reglerausgang für Bizeps und Trizeps getrennt an den Flexionswinkel (Kontraktions-
mechanik) und die Rekrutierungscharakteristik angepasst wird. In Abbildung 7.40
ist diese Aufteilung als Signalflussplan veranschaulicht. Bei der Implementierung
wird zudem die Stellgrößenbeschränkung berücksichtigt, wobei der Führungsintegra-
tor angehalten wird, wenn die geforderte Intensität den Bereich u?

B = 1 bis u?
T = 1

verlässt.

Neben der dualen RPMS ist die Variation der Repetierrate bei einer geregelten Be-
wegungsinduktion mittels RPMS aus physiologischer Sicht äußerst sinnvoll, da das
ZNS die Muskelkontraktionskraft gleichermaßen über die Anzahl und die Aktivie-
rungsrate der einzelnen motorischen Einheiten moduliert (vgl. Anhang A.2).
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Abbildung 7.40: Zustandsregelung einschließlich der Maßnahmen zur
Abschwächung der nichtlinearen Streckenanteile bei
dualer RPMS

Bei der technischen Umsetzung muss berücksichtigt werden, dass die Repetierrate
nur als sekundärer Stelleingriff zu werten ist, da das induzierte Drehmoment über
eine Variation der Repetierrate nur in einem geringen Bereich eingestellt werden
kann (vgl. Aschnitt 3.2). Aus diesem Grund ist es sinnvoll, die Repetierrate aus
dem absoluten Betrag des Reglerausgangs zu bestimmen, wobei die Repetierrate bei
der Auswertung der inversen Rekrutierung berücksichtigt werden muss (vgl.

”
nicht-

lineare Summation“ in Abschnitt 3.1.4 und 3.2). Ein erster Vorschlag zur Variation
der Repetierrate wird in der Diplomarbeit von Vaßen [2004] ausgearbeitet. Dabei
wird die Repetierrate ausgehend vom Reglerausgang und dessen Änderung (PD–
Verhalten) bestimmt [Angerer, Schröder & Struppler 2004a].

7.6.2 Grundkonzept der automatisierten Therapieevaluierung

Neben der geregelten Bewegungsinduktion mittels RPMS bietet die vorgestellte Sys-
temidentifikation die Möglichkeit, Teile des Therapieerfolgs zu erfassen. In diesem
Zusammenhang wurde bereits bei der Entwicklung des biomechanischen Bewegungs-
modells darauf hingewiesen, dass ein übersteigerter Muskeldehnungsreflex (Spasti-
zität) auf den RPMS–unabhängigen Modellanteil projiziert wird (vgl. Abschnitt 6.5).
Bei der Systemidentifikation unter nichtisometrischen Bedingungen wird dieser Mo-
dellanteil als nichtlineare Charakteristik abhängig vom Flexionswinkel (und der Fle-
xionswinkeländerung) berücksichtigt. Damit schlägt sich eine Änderung der Spas-
tik in einer Anpassung der RPMS–unabhängigen Charakteristik nieder. Um diese
Eigenschaft des Identifikationsansatzes zur Therapieevaluierung auszunutzen, wird
folgende Vorgehensweise vorgeschlagen:
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1. Induktion antagonistischer Bewegungen mittels RPMS bei gleichzeitiger An-
wendung des Identifikationsansatzes. Dabei kann die Identifikation zur Imple-
mentierung einer geregelten Bewegungsinduktion genutzt werden, wobei die
anschließende Modellrekonstruktion Aufschluss über die verschiedenen Kom-
ponenten zur Beschreibung des Kontraktionsverhaltens liefert. Hierbei ist es
sinnvoll, die entwickelte Modellierung als Ausgangspunkt der Parameteradap-
tion zu nutzen (vgl. Abschnitt 5.3.1, 5.4.1 und 7.4.2).

2. Reduktion der Spastik durch den RPMS–induzierten propriozeptiven Zustrom.
Bereits bei der Aufschlüsselung der Wirkungsweise wird ausgeführt, dass sich
ab ca. 45 Minuten nach der RPMS eine deutliche Reduktion der Beugerspasti-
zität zeigt (vgl. Abschnitt 2.3.1). Dieser Effekt der RPMS stellt einen wesent-
lichen Baustein der Rehabilitation zentraler Paresen dar.

3. Nach ca. 45 Minuten erfolgt erneut die Bewegungsinduktion bei gleichzeiti-
ger Anwendung des Identifikationsansatzes. Aufgrund der ersten Bewegungs-
induktion ist davon auszugehen, das sich in der Zwischenzeit die Spastizität
in der Beugemuskulatur verringert hat. Da bei den vorgestellten Definitionen
der RPMS–unabhängige Modellanteil ein Gegenmoment darstellt, führt eine
Reduktion der Spastizität auch zu einer Reduktion des RPMS–unabhängigen
Modellanteils.

4. Bewertung der Beugerspastik anhand der Ergebnisse der Systemidentifikation.
Durch eine Gegenüberstellung der Rekonstruktionsergebnisse für den RPMS–
unabhängigen Modellanteil während der beiden Bewegungsinduktionen kann
der Einfluss der RPMS auf die Beugerspastizität visualisiert und bewertet wer-
den. Aufgrund der speziellen Eigenschaften der Systemidentifikation können
dabei die tonische (ϕ–abhängig) und die phasische (ϕ̇–abhängig) Komponente
der Spastik unterschieden werden.

Dieser Hypothese folgend ergibt sich durch die Kombination aus RPMS, Systemiden-
tifikation und geregelter Bewegungsinduktion eine Möglichkeit, die therapeutisch
wirksame Bewegungsinduktion mittels RPMS optimal an den Patienten anzupassen
und simultan die Reduktion der Spastik zu bewerten. In einer ersten Pilotstudie kann
diese Hypothese bereits bestätigt werden [Bernhardt et al. 2006], wobei eine Eva-
luierung der Systemidentifikation anhand konventioneller klinisch–experimenteller
Untersuchungen erstrebenswert ist.

Grundsätzlich muss bei diesem Untersuchungsparadigma berücksichtigt werden, dass
die vorgestellte biomechanische Modellierung und die daraus abgeleitete Systemiden-
tifikation keine willkürlich intendierten Bewegungskomponenten berücksichtigt (vgl.
Abschnitt 6.5). Aus diesem Grund beruht die automatisierte Evaluierung der Beuger-
spastik auf den Annahmen, dass die Versuchsperson während der Systemidentifika-
tion möglichst relaxiert ist, und dass der Muskeldehnungsreflex während der System-
identifikation durch das ZNS nur geringfügig verstellt wird (vgl. Abschnitt A.2.4).
Nachdem diese Annahmen auch für eine klinisch–experimentelle Untersuchung der
Spastizität gelten, ergibt sich keine zusätzliche Einschränkung gegenüber der bishe-
rigen Evaluierung der Spastizität.
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Wie aus diesen Betrachtungen hervorgeht, besteht die Basis für die weitere Ent-
wicklung der Systemidentifikation, der geregelten Bewegungsinduktion und der au-
tomatisierten Therapieevaluierung in der Einbeziehung der willkürlich intendierten
Bewegungskomponenten. Da sich diese Bewegungskomponenten in einer stimula-
tionsunabhängigen Muskelaktivität widerspiegelt, kann das Elektromyogramm als
Grundlage zur Erfassung derartiger Bewegungskomponenten herangezogen werden.
Daher wird im folgenden Kapitel ein eigens entwickelter Biopotenzialverstärker zur
Messung des Elektromyogramms während einer RPMS–induzierten Bewegung vorge-
stellt. Zuvor werden jedoch die wesentlichen Eigenschaften der Systemidentifikation
unter nichtisometrischen Bedingungen zusammengefasst.

7.7 Stichpunkte zur Identifikation bei

nichtisometrischen Bedingungen

• Bei der Erweiterung der Systemidentifikation für nichtisometrische Bedingun-
gen wird der NRBF–OBF–Ansatz (RPMS–Kontraktion) mit zwei zweidimen-
sionalen NRBF–Netzen (Kontraktionsmechanik und RPMS–unabhängiger An-
teil) verknüpft. Dabei wird für jedes lokale Modell des NRBF–OBF–Ansatzes
eine eigene Kontraktionsmechanik eingeführt. Dadurch kann der QRD–RLS–
Algorithmus zur Parameteradaption eingesetzt werden. Nachteilig ist, dass sich
eine sehr hohe Parameteranzahl ergibt.

• Wegen der multiplikativen Verknüpfung der RPMS–Kontraktion und der Kon-
traktionsmechanik ergibt sich bei der Modellrekonstruktion ein überbestimm-
tes nichtlineares Gleichungssystem. Daher wird die Rekonstruktion als nicht-
lineares Quadratmittelproblem formuliert und durch ein iteratives Standard-
verfahren minimiert. Zur Verbesserung der Modellrekonstruktion bei einer ein-
geschränkten Systemanregung werden die kumulierten Aktivierungen zur Ge-
wichtung des nichtlinearen Quadratmittelproblems herangezogen. Speziell bei
der RPMS wird die impulsförmige Anregung durch eine Anpassung der kumu-
lierten Aktivierungen berücksichtigt.

• Grundsätzlich kann bei der Modellrekonstruktion die Gesamtverstärkung be-
liebig zwischen RPMS–Kontraktion und Kontraktionsmechanik aufgeteilt wer-
den. Um ein eindeutiges Ergebnis zu erhalten, wird die Kontraktionsmechanik
über einen Bezugspunkt zu einem dimensionslosen Faktor normiert. Für die
vorliegende Arbeit wird der Bezugspunkt von den isometrischen Untersuchung-
en aus Kapitel 3 übernommen.

• Mit dem erweiterten Identifikationsansatz und der Modellrekonstruktion kön-
nen prinzipiell additiv und multiplikativ verkoppelte nichtlineare dynamische
Systemkomponenten separiert werden. Im Falle einer RPMS–induzierten Be-
wegung können der RPMS–unabhängige Anteil und die Kontraktionsmechanik
wegen der eingeschränkten Systemanregung jedoch nur grob getrennt werden.
Zudem ergibt sich eine sehr hohe Parameteranzahl und ein langsames Konver-
genzverhalten.
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• Zur Vereinfachung des Identifikationsansatzes wird die Kontraktionsmechanik
durch die Modellgleichungen aus Kapitel 6 ersetzt. Daneben wird eine Bewe-
gung im Bereich extremer Gelenkstellungen ausgeschlossen, womit der RPMS–
unabhängige Anteil durch eine additive Überlagerung von zwei eindimensio-
nalen NRBF–Netzen approximiert werden kann. Durch diese Vereinfachungen
wird die Parameteranzahl auf ein praktikables Maß reduziert. Darüber hinaus
können der RPMS–abhängige und der RPMS–unabhängige Nettodrehmoment-
anteil separiert werden. Dabei fließt allerdings die Kontraktionsmechanik als
fest parametriertes Modell in die Identifikation ein.

• Um den Sensoraufwand zu minimieren, wird für die Systemidentifikation an-
statt des Nettodrehmoments der Flexionswinkel herangezogen. Allgemein wird
diese Problematik durch die Einführung einer Fehlerübertragungsfunktion be-
schrieben. Die Parameteradaption wird dabei um den erweiterten Fehler und
die verzögerten Aktivierungen ergänzt (Fehlermodell 4).

• Damit das Fehlermodell 4 eingesetzt werden kann, muss die Fehlerübertra-
gungsfunktion asymptotisch stabil sein. Daher wird die Identifikation in einem
Zustandsbeobachter eingebettet, was auf einen neuronalen Beobachter führt.

• Bei der Dimensionierung des neuronalen Beobachters wird berücksichtigt, dass
die Auswirkung der Aktivierungsdynamik auf den erweiterten Fehler durch
die Fehlerübertragungsfunktion bedämpft wird. Daher wird der Beobachter
zur Identifikation der Aktivierungsdynamik verhältnismäßig schnell ausgelegt,
was eine möglichst rauschfreie Flexionswinkelerfassung erfordert.

• Bei der Anwendung des neuronalen Beobachters an freiwilligen Versuchsper-
sonen zeigt sich, dass der Identifikationsansatz verwertbare Ergebnisse liefert.
Daher ist es im Rahmen einer weiterführenden Studie erstrebenswert, den vor-
gestellten Ansatz bei Patienten zu erproben und auf andere Gelenke (z. B.
Zeigefingergrundgelenk) zu übertragen.

• Zur Erweiterung der Systemidentifikation für die parallele Stimulation von Bi-
zeps und Trizeps (duale RPMS) werden die RPMS–abhängigen Systemanteile
zweifach berücksichtigt. Wie bei der dualen RPMS unter isometrischen Bedin-
gungen ist wegen der impulsförmigen Anregung ein Nullausgleich erforderlich.

• Anhand des biomechanischen Bewegungsmodells wird gezeigt, dass der Iden-
tifikationsansatz auch bei dualer RPMS sehr gute Schätzwerte für die RPMS–
induzierten und die RPMS–unabhängigen Drehmomentanteile liefert.

• Bei der geregelten Bewegungsinduktion werden die nichtlinearen Zusammen-
hänge zwischen den Eingängen des Stimulationsgeräts und dem isometrisch
induzierten Drehmoment durch eine inverse Rekrutierungscharakteristik kom-
pensiert. Die Kontraktionsmechanik und das RPMS–unabhängige Drehmoment
werden durch eine entsprechende Division bzw. Summation ausgeglichen. Der
Einfluss der Aktivierungsdynamik wird hierbei vernachlässigt.
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7 Systemidentifikation bei einer Bewegungsinduktion mittels RPMS

• Zur Reglerauslegung wird die impulsförmige Anregung und die Aktivierungs-
dynamik durch ein PT1–System ersetzt. In Kombination mit der Aufschal-
tung der nichtlinearen Systemanteile ergibt sich eine lineare Ersatzregelstrecke
mit drei Zuständen. Zur Regelung dieser Strecke wird ein Zustandsregler mit
Führungsintegrator gewählt. Bei der Reglerdimensionierung wird das Stimu-
lationsgerät als begrenzende Systemkomponente berücksichtigt. Zudem wird
bei der Implementierung des Reglers ein Wind–Up des Führungsintegrators
unterdrückt.

• Entscheidend für das Regelungskonzept ist, dass die nichtlinearen Systemantei-
le bekannt sind. In diesem Zusammenhang wurde gezeigt, dass der vorgestellte
Identifikationsansatz sehr gute Schätzwerte für die erforderlichen Signale und
Parameter liefert.

• Zur antagonistischen Bewegungsinduktion wird im Regelungskonzept ein zwei-
ter Stimulationskanal eingebunden. Dabei wird der Reglerausgang für Bizeps
und Trizeps getrennt an die Kontraktionsmechanik und die Rekrutierung ange-
passt. Damit ergibt sich automatisch eine Verteilung der Stimulationsintensität
auf Bizeps und Trizeps.

• Bei der Variation der Repetierrate im Rahmen einer geregelten Bewegungsin-
duktion muss beachtet werden, dass die Repetierrate nur als sekundärer Stell-
eingriff zu werten ist, wobei die Repetierrate beim Vorschalten der inversen
Rekrutierungscharakteristik berücksichtigt werden muss.

• Da sich eine Änderung der Beugerspastik im Identifikationsergebnis der RPMS–
unabhängigen Drehmomentcharakteristik niederschlägt, kann durch die Iden-
tifikation ein Teil des Therapieerfolgs erfasst werden. Somit ergibt sich durch
die Kombination aus RPMS, Systemidentifikation und geregelter Bewegungs-
induktion eine Möglichkeit, die therapeutisch wirksame Bewegungsinduktion
mittels RPMS optimal an den Patienten anzupassen und simultan die Reduk-
tion der Spastik zu erfassen.
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8 Messung der Muskelaktivität
während RPMS

Die Messung der innervatorischen Muskelaktivität während der RPMS eröffnet ein
breites Anwendungsfeld, das von der Verbesserung der Systemidentifikation (Kap. 5
und 7) bis zur automatisierten Evaluierung des Therapieerfolgs reicht. Beispielsweise
kann durch die Aktivität in der Beugemuskulatur während einer RPMS–induzierten
Streckung die Spastik erfasst werden (vgl. Kap. 2). Dadurch können die Patienten
durch eine entsprechende Rückmeldung zusätzlich motiviert werden. Ebenso kann
die geregelte Bewegungsinduktion (vgl. Abschnitt 7.6) durch die Einbeziehung der
innervatorischen Muskelaktivität besser an den jeweiligen Patienten adaptiert wer-
den und gegebenenfalls intensionsgesteuert erfolgen.

Durch ein derartiges Biofeedback–System [z. B. Platz 2003] kann der therapeuti-
sche Nutzen der RPMS weiter gesteigert und somit das Gesamtsystem zusätzlich
optimiert werden. Aus diesem Grund ist die Erfassung der innervatorischen Mus-
kelaktivität während der RPMS ein wesentlicher Inhalt der zukünftigen Erforschung
und des technischen Fortschritts der RPMS als innovative Methode zur Rehabilita-
tion zentraler Paresen.

Eine einfache und nichtinvasive Methode zur Messung der Muskelaktivität ist die
Erfassung des Elektromyogramms (EMG) durch zwei an der Hautoberfläche fixierte
Elektroden (Oberflächen–EMG). In Abbildung 8.1 ist diese Konfiguration schema-
tisch dargestellt, wobei das EMG des mittels RPMS stimulierten Muskels erfasst
werden soll. Aus diesem Grund müssen die Elektroden der EMG–Ableitung unter-
halb der Stimulationsspule angeordnet sein.

Hand / Finger

Skelettmuskel

Hautoberfläche

Oberflächen−
EMG−Elektrode
Oberflächen−

EMG−Elektrode

Sehne

motorische

und sensorische
Endaufzweigungen

Abbildung 8.1: Schema der Oberflächen–EMG–Messung während RPMS
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Das EMG–Signal selbst liegt im Bereich von einigen µV bis zu wenigen mV und
enthält Frequenzanteile bis ca. 10 kHz [Nagel 1995]. Aus diesem Grund ist zur EMG–
Messung ein Biopotenzialverstärker erforderlich. Für eine reine Oberflächen–EMG–
Ableitung geben Bischoff et al. [1999] einen Frequenzbereich von 20Hz bis 1 kHz
und erforderliche Gesamtverstärkungen bis 106 an. Nachdem die Magnetfeldimpulse
der RPMS in den EMG–Elektroden kurzzeitig Spannungen im Bereich weniger V
induzieren, führt die hohe Verstärkung zu einem Übersteuern des Biopotenzialver-
stärkers. Die daraus resultierenden Stimulationsartefakte und deren Auswirkungen
unterscheiden sich jedoch stark von den Verhältnissen bei transkranieller Magnet-
stimulation (TMS), weshalb die für diese Anwendungen entwickelten Artefaktunter-
drückungen im Zusammenhang mit der RPMS ungeeignet sind.

Aus diesen Gründen ist es mit konventionellen EMG–Verstärkern nicht möglich, pa-
rallel zur RPMS die innervatorische Muskelaktivität in Form eines EMG zu erfassen.
Deshalb wird ein spezieller Verstärker zur Oberflächen–EMG–Ableitung mit Arte-
faktunterdrückung zur Anwendung während der RPMS entwickelt. Dazu werden zu-
nächst die elektrophysiologischen Grundlagen der Oberflächen–EMG–Erfassung kurz
dargestellt. Das Gesamtgerät wird auf Basis einer Risikoanalyse und der einschlä-
gigen Vorschriften näher spezifiziert. Entsprechend dieser Spezifikationen werden
die Grundkomponenten des EMG–Verstärkers nach dem Stand der Technik entwi-
ckelt und um eine Artefaktunterdrückung bei RPMS erweitert. Zum Abschluss dieses
Kapitels werden Vergleichsmessungen vorgestellt, um die Wirksamkeit der Artefakt-
unterdrückung zu verdeutlichen.

8.1 Elektrophysiologische Grundlagen der

Oberflächen–EMG–Messung

Die klinische Anwendung der Elektromyographie geht zurück in die 30-er Jahre des
20. Jahrhunderts [Lindsley 1935]. Wesentliche Anteile an der Entwicklung der Elek-
tromyographie stammen von Fritz Buchthal (Kopenhagen), Erik Kugelberg (Stock-
holm), R. G. Willison sowie Jan Ekstedt und Erik V. St̊alberg (siehe [Caruso et al.
1999]). In Abbildung 8.2 ist das Prinzip der Oberflächen–EMG–Messung schematisch
dargestellt. Ein einzelnes Muskelaktionspotenzial wandert mit ca. 6 m/s [Rüdel 1998]
entlang einer Muskelfaser, was in der Abbildung durch entsprechende Momentauf-
nahmen dargestellt ist. Da die beiden Elektroden in einem räumlichen Abstand
(typischerweise zw. 20 und 50mm) zueinander fixiert sind, wandert das Aktionspo-
tenzial an den Elektroden zu unterschiedlichen Zeitpunkten vorbei. Daraus ergibt
sich der typische biphasische Verlauf des Oberflächen–EMG eines einzelnen Aktions-
potenzials, welcher als Potenzialdifferenz zwischen den beiden Elektroden gemessen
werden kann. Bei der physiologischen Muskelaktivierung treten üblicherweise eine
Vielzahl von Aktionspotenzialen zu unterschiedlichen Zeitpunkten auf, die sich im
gemessenen Signal zu einem Interferenzbild überlagern.

Bei der oberflächlichen Messung des EMG müssen insbesondere die elektrischen Ei-
genschaften des menschlichen Gewebes zwischen dem

”
Generator“ und der oberfläch-

lichen Ableitung berücksichtigt werden, weswegen diese näher betrachtet werden.
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8.1 Elektrophysiologische Grundlagen der Oberflächen–EMG–Messung

potenzial
aktions−
Muskel−

Oberflächen−EMG

Hautoberfläche

Muskelfaser

t
Oberflächenelektroden

Abbildung 8.2: Prinzip der Oberflächen–EMG–Messung
Das Muskelaktionspotenzial wandert entlang einer Muskelfa-

ser, wodurch sich zwischen den beiden Elektroden die schema-

tisch dargestellte Potenzialdifferenz ergibt.

Gleichspannungen im Gewebe nach Schaefer [1940]: Die Übergänge vom Metall
der beiden Elektroden über die Schichten der Haut bis zum Muskel bilden galvani-
sche Elemente. Da die Ionenkonzentrationen an den Orten der beiden Elektroden
nie vollkommen identisch sind, wird das EMG–Nutzsignal von einer Offsetspannung
(Gleichspannungsanteil) überlagert. Wie Schaefer [1940] zeigt, können die chemi-
schen Diffusionspotenziale unter den organisch möglichen Bedingungen keinesfalls
größer als 10mV sein. Daher nimmt Schaefer als Gewebsmodell eine Kombination
aus Diffusions- und Membranpotenzialen an, womit Ergebnisse erzielt werden, die
mit den am Gewebe messbaren Spannungen übereinstimmen. Dabei muss berück-
sichtigt werden, dass sich auch Phasenübergänge zwischen Lösungen in Wasser bzw.
Öl wie Membrane verhalten und galvanische Elemente bilden.

Insgesamt liegt die Offsetspannung im Bereich einiger mV und ist damit um ein Viel-
faches größer als das Nutzsignal. Aus diesem Grund muss der Biopotenzialverstärker
aus zwei Verstärkerstufen aufgebaut werden, wobei der Gleichspannungsanteil zwi-
schen den beiden Verstärkerstufen durch eine Hochpassfilterung unterdrückt wird.

Bewegungsartefakte: Durch Bewegungen während der EMG–Erfassung verändert
sich die Offsetspannung und der Übergangswiderstand der Elektroden, was zu so
genannten Bewegungsartefakten im gemessenen Signal führt. Diese sind besonders
ausgeprägt, wenn sich die Elektroden kurzzeitig von der Haut lösen. Aus diesem
Grund muss beim Anlegen der Elektroden besonders sorgfältig vorgegangen werden.

Impedanz der Haut nach Schaefer [1940]: Grundsätzlich stellt das Gewebe, ins-
besondere die Haut, eine polarisierbare Anordnung dar. Diese Anordnung kann durch
das Ersatzschaltbild in Abbildung 8.3 nachgebildet werden, wobei die einzelnen Ele-
mente des Ersatzschaltbildes sowohl mit der Amplitude als auch mit der Frequenz
einer anliegenden Spannung nichtlinear zusammenhängen [Dorgan & Reilly 1999].

Gemäß dem Ersatzschaltbild ergibt sich für eine Gleichspannung die Summe der
beiden Widerstände Rs und Rp als Gesamtimpedanz, während sich der resistive An-
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PSfrag replacements
Rs

Rp

Cp

ZQ

Die Gesamtimpedanz ZQ ergibt sich aus einem

Widerstand Rs in Serie zu der Parallelschaltung

aus dem Widerstand Rp und der Kapazität Cp.

Abbildung 8.3: Elektrisches Ersatzschaltbild der Hautimpedanz zwischen
den EMG–Elektroden (modifiziert nach Schaefer [1940])

teil bei Wechselspannungen mit zunehmender Frequenz auf Rs [Schaefer 1940, Dor-
gan & Reilly 1999] verringert. Darüber hinaus weisen die elektrischen Eigenschaften
des menschlichen Gewebes eine sehr breite Streuung auf. Beispielsweise nimmt der
resistive Anteil der Impedanz an verschiedenen Stellen des Körpers und bei verschie-
denen Personen Werte zwischen 10 kΩ und 1MΩ [Rosell et al. 1988] an.

Der kapazitive Anteil Cp der Hautimpedanz hat auf die EMG–Erfassung während
RPMS einen sehr starken Einfluss, was im Zusammenhang mit der Artefaktunter-
drückung in Abschnitt 8.4 näher betrachtet wird.

In Summe muss aufgrund dieser Eigenschaften die Eingangsimpedanz des Biopo-
tenzialverstärkers extrem hoch ausgelegt werden, da sonst Gleichtaktspannungen
(z. B. Netzbrummen) als Differenzsignal in die Messung eingehen können [Rosell
et al. 1988]. Zudem bildet die Hautimpedanz ZQ mit der Eingangsimpedanz Zin

des Verstärkers einen Eingangsspannungsteiler. Damit die Messung nicht verfälscht
wird, muss die Eingangsimpedanz um ein Vielfaches größer sein als die Quellimpe-
danz. Aus diesem Grund wird die Hautoberfläche z. B. mit Alkohol von Talg und
Schuppen befreit und leicht aufgeraut. Die Elektroden werden mit einer Kontaktpas-
te versehen. Durch diese Maßnahmen wird der Übergangswiderstand der Elektroden
zur Haut minimiert.

Tiefpasseigenschaften der Elektrodenanordnung: Aus der geometrischen An-
ordnung der Elektroden in einem räumlichen Abstand zueinander und der relativ
geringen Ausbreitungsgeschwindigkeit eines Muskelaktionspotenzials entlang einer
Muskelfaser resultiert immer eine Tiefpasscharakteristik der Elektrodenanordnung
[Gygi & Moschytz 1997]. Diese wird durch die Ausdehnung der Messelektroden
und die anisotropen elektrischen Eigenschaften des menschlichen Gewebes noch ver-
stärkt.

8.2 Spezifizierung des Biopotenzialverstärkers

Als Grundlage zur Spezifizierung des EMG–Verstärkers mit Artefaktunterdrückung
bei RPMS dienen die aus der Literatur bekannten Verstärkerschaltungen [Thakor &
Webster 1980, Metting van Rijn et al. 1990, Metting van Rijn et al. 1991a, Schmid
et al. 1994, Nagel 1995, Thorsen 1999, Bischoff et al. 1999, Company-Bosch &
Hartmann 2003]. Zusätzlich zu diesen Publikationen gibt es in der Forschungs-
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gruppe Sensomotorische Integration mehrere Voruntersuchungen zur Unter-
drückung von Stimulationsartefakten bei Magnetstimulation [Weyh et al. 1992, Ja-
kob et al. 1993, Jakob 1996, von Ruepprecht 2002].

Ausgehend von diesen Grundlagen wird ein Lastenheft für den EMG–Verstärker er-
stellt. Im Rahmen eines parallel zur Entwicklung des Verstärkers durchgeführten
Risikomanagements [z. B. Heiler 2004, Ehrlenspiel 2002] wird eine Analyse und eine
Bewertung der möglichen Gefährdungen, die vom EMG–Verstärker ausgehen, vor-
genommen. In den Diplomarbeiten von Negele [2004] und Zehetbauer [2004] werden
die Vorgehensweise und die Ergebnisse dieser Analyse ausführlich dargestellt. Die
wesentlichen Resultate sind:

• Bei dem Verstärker handelt es sich um ein Medizinprodukt, weswegen bei
der Entwicklung die entsprechenden Vorschriften (DIN EN 60601–1, DIN EN
60601–2, DIN EN ISO 14971) berücksichtigt werden müssen. Dies gilt vor
allem für die Zulassung aller sicherheitsrelevanten Bauteile. Aus diesem Grund
werden bei der Entwicklung nur Komponenten und Fertigungstechnologien
eingesetzt, deren Risiken nach dem Stand der Technik ausreichend bekannt
und abschätzbar sind.

• Der Teil des Verstärkers, der in elektrisch leitender Verbindung mit dem Pati-
enten steht und gemäß DIN EN 60601–1 als Anwendungsteil bezeichnet wird,
soll so eng umschrieben wie möglich sein, und muss vom Erdpotenzial durch
eine Isolationsbarriere galvanisch getrennt sein, damit sich über den Patienten
kein niederohmiger Stromkreis ergeben kann.

• Das Gesamtsystem wird ohne externen Vorverstärker aufgebaut. Aufgrund der
räumlichen Nähe zum Stimulationsort wäre dieser hohen magnetischen Feld-
spitzen und -gradienten ausgesetzt, wodurch die Funktion des Vorverstärkers
beeinträchtigt sein kann.

Insgesamt ergibt sich aus dem Lastenheft und der Risikoanalyse ein Pflichtenheft,
das im Rahmen der Entwicklung des EMG–Verstärkers umgesetzt wird [vgl. auch
Zehetbauer et al. 2004]. Zur besseren Übersichtlichkeit werden hier die wesentlichen
Merkmale festgehalten:

Gesamtgerät: Die mechanische Ausführung erfolgt als 19 ”–Baugruppenträger mit
3 Höheneinheiten, wobei das Gerät so konstruiert wird, dass die einzelnen Kompo-
nenten leicht zugänglich sind, das Gesamtgerät aber nur mit Werkzeugen geöff-
net werden kann. Darüber hinaus kann das Gerät ohne interne Lüfter oder externe
Zwangskühlung dauerhaft betrieben werden.

Ein Ausfall der Netzspannung wirkt sich nicht schädigend auf das Gerät aus. Die
üblicherweise zu erwartenden Schwankungen von ±10 % der Netzspannung verursa-
chen keine Funktionsbeeinträchtigung.

Die geltenden Richtlinien zur Elektromagnetischen Verträglichkeit (EMV, DIN EN
60601–2) werden eingehalten. Insbesondere wird das Versorgungsnetz nicht durch
eine hohe Leistungsaufnahme oder Netzoberwellen belastet.
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Die einzelnen Baugruppen des Gesamtgeräts werden als getrennte Einschubmodule
für den Baugruppenträger konstruiert, wobei die Zuordnung der Baugruppen me-
chanisch eindeutig ist bzw. die Funktionalität des Geräts nicht beeinträchtigt.

Baugruppen des Gesamtgeräts: Abbildung 8.4 zeigt den Baugruppenträger und
die einzelnen Module des Gesamtgeräts.

Triggermodul Ausgangsmodul Monitormodul

Versorgungsmodul(EMG−Kanal 3 u. 4)
Verstärkermodul II

(EMG−Kanal 1 u. 2)
Verstärkermodul I

Abbildung 8.4: Gesamtgerät (Baugruppenträger) mit den Verstärkermo-
dulen I und II, dem Triggermodul, dem Ausgangsmodul,
dem Monitormodul und dem Versorgungsmodul

Versorgungsmodul: Die Spannungsversorgung erfolgt intern durch ein eigenes Ver-
sorgungsmodul der Schutzklasse I. Das Versorgungsmodul weist einen Kalt-
geräte–Einbaustecker, eine Primärsicherung sowie einen Hauptnetzschalter an
der Rückseite des Baugruppenträgers und einen Netzschalter an der Vorder-
seite des Versorgungsmoduls auf. Der Netzanschluss des Versorgungsmoduls
erfolgt über die so genannte Backplane, wobei die erforderlichen Isolations-
abstände eingehalten werden. Der Schutzleiter ist aus Sicherheitsgründen fest
mit den einzelnen Einschüben verbunden.

Verstärkermodul: Das Gesamtgerät hat vier unabhängige Verstärker, die zu zwei
Verstärkern pro Einschubmodul zusammengefasst sind. Die Bandbreite (ohne
Anti–Aliasing–Filter) beträgt mindestens 20Hz bis 15 kHz, wobei der Verstär-
ker eine Bandsperre für die ortsübliche Netzfrequenz (50Hz) beinhaltet.

Der Gesamtverstärkungsfaktor kann für jeden Kanal separat auf die Werte
1000, 2000, 5000 oder 10000 eingestellt werden. Beim Einschalten des Geräts ist
der Verstärkungsfaktor 2000 voreingestellt. Die Toleranz der Verstärkung liegt
im angegebenen Frequenzbereich für alle Verstärkungsfaktoren unter ±5 %.
Die Kalibrierung der Verstärkung erfolgt über ein einzelnes Trimmpotenzio-
meter je Kanal. Die Aussteuergrenzen des Verstärkers liegen bei ±2 V.

Die Eingangsseite des EMG–Verstärkers ist Bestandteil des Anwendungsteils
nach [DIN EN 60601–1 2002] und wird entsprechend isoliert. Die Isolations-
barriere wird durch geeignete Bauteile sowie ausreichende Luft- (min. 5mm)
und Kriechstrecken (min. 8mm) sichergestellt.
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Die Eingangsbuchsen der Elektroden sind so konstruiert, dass sie keine Ähn-
lichkeit mit Bauformen aufweisen, die an anderen Geräten der Übertragung
gefährlich hoher Spannungen dienen.

Auf einen externen Vorverstärker wird verzichtet, weswegen eine aktive Schir-
mung der Elektrodenleitungen (Mindestlänge: 3m) erfolgt.

Ausgangsmodul: Das Ausgangsmodul gibt die 4 Ausgänge der EMG–Verstärker
mit 0 dB gepuffert an die kurzschlussfesten BNC–Ausgangsbuchsen weiter.
Ein Anti–Aliasing–Filter mit den umschaltbaren Grenzfrequenzen 2, 4, 8 bzw.
12 kHz wird vorgesehen, wobei die Grenzfrequenz für alle Kanäle gleichzeitig
umgeschaltet wird.

Monitormodul: Die Auswahl eines der vier EMG–Kanäle bzw. eines externen Ka-
nals ist ohne Rückwirkung auf die Verstärker oder das Ausgangsmodul jeder-
zeit möglich und kann über einen Lautstärkeregler eingestellt werden. Durch
eine Stummschaltung kann die Wiedergabe unabhängig von der Stellung des
Lautstärkereglers unterbrochen werden.

Triggermodul: Das Triggermodul weist zwei gleichwertige BNC–Eingänge auf, die
mit je einer Taste aktiviert bzw. deaktiviert werden können (Grundeinstellung:
erster Kanal aktiviert, zweiter Kanal deaktiviert). Die beiden Eingänge dienen
der Aktivierung der Zeitsteuerung und werden in Open–Collector–Technik mit
TTL–Pegeln (0 – 5V) implementiert. Zur Zeitsteuerung können die Anfangs-
verzögerung und die Dauer der erzeugten Triggersignale eingestellt werden,
wobei die Triggersignale zur Justierung über Messausgänge (BNC) abgegriffen
werden können.

8.3 Module des Biopotenzialverstärkers

Bei der Entwicklung der einzelnen Module des Gesamtgeräts wird auf gängige Ope-
rationsverstärker- (OPV), Filter- und Transistorschaltungen zurückgegriffen, die im
Folgenden als bekannt vorausgesetzt werden [z. B. Koch 2005a, Schrüfer 2004, Meyer
1994]. Gleiches gilt für die grundlegende Dimensionierung und die Berechnung der
Verstärkungsfaktoren dieser Schaltungen. Die vorgestellte Schaltung wird mit dem
Layout Editor Eagle Version 4.11.2 der Firma CadCoft erstellt.

8.3.1 Verstärkermodul

Das Blockschaltbild in Abbildung 8.5 zeigt den prinzipiellen Aufbau des EMG–
Verstärkermoduls, wobei das Grundkonzept auf bekannten Forschungsergebnissen
und Applikationsvorschlägen basiert und somit dem Stand der Technik entspricht.
Gemäß dem Grundkonzept werden die beiden Elektrodenpotenziale über einen In-
strumentenverstärker (Instrumentation Amplifier, INA) geführt, wobei das Nutzsi-
gnal und der Offset der gemessenen Potenzialdifferenz verstärkt werden, während
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Isolationsbarriere

elektroden
flächen−
Ober− Hochpass−

filter
(20 Hz)

verstärker
Isolations−

(V=10 ... 100)

Instrumenten−
verstärker
(V=100)

Tiefpass−
filter

(15 kHz)

Bandsperre
(50 Hz)

Abbildung 8.5: Prinzipieller Aufbau eines Biopotenzialverstärkers
Die Elektrodenpotenziale werden über einen Instrumenten-

verstärker geführt und durch ein Hochpassfilter offsetberei-

nigt. Ein Isolationsverstärker bereitet das Signal weiter auf

und trennt den Anwendungsteil galvanisch vom restlichen Ge-

rät. Netzeinstreuungen und hochfrequente Störungen werden

durch eine Bandsperre und ein Tiefpassfilter unterdrückt.

Gleichtaktanteile stark abgeschwächt werden. Der Verstärkungsfaktor wird so ge-
wählt, dass der Instrumentenverstärker durch den zu erwartenden Offset der gemes-
senen Spannung nicht in Sättigung geht. Um das Nutzsignal von der Offsetspannung
zwischen den EMG–Elektroden zu trennen, erfolgt eine Hochpassfilterung mit 20Hz
Grenzfrequenz.

Nach der Hochpassfilterung wird das Nutzsignal durch einen Isolationsverstärker
geführt. Dieser hat einerseits die Aufgabe das Nutzsignal weiter zu verstärken und
andererseits die Versuchsperson galvanisch vom restlichen Gerät zu trennen.

Die Bandsperre bei 50Hz dient zur weiteren Unterdrückung von Einstreuungen des
Versorgungsnetzes (Netzbrummen). Zur Reduktion hochfrequenter Störungen erfolgt
abschließend eine Tiefpassfilterung mit einer Grenzfrequenz von 15 kHz.

Abbildung 8.6: Verstärkermodul

Ausgehend von diesem Grundkon-
zept und den Spezifikationen des
EMG–Verstärkers werden im Fol-
genden die wesentlichen Komponen-
ten des Verstärkermoduls näher be-
trachtet. Die reale Umsetzung des
Verstärkermoduls mit zwei unab-
hängigen EMG–Kanälen ist in Ab-
bildung 8.6 dargestellt.

Eingangsstufe

Der Schaltplan der Eingangsstufe für einen einzelnen EMG–Kanal ist in Abbil-
dung 8.7 dargestellt. In diesem Schaltplan sind links die Anschlüsse der Elektroden
(LSP101 u. LSP102), des aktiven Schirms (LSP103) und der Patientenmasse (LPS104)
sowie die Schutzbeschaltung (R101 – R104 und D101 – D104) zu erkennen. Der Block
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isolierter Teil
der Schaltung

(Anwendungsteil
mit doppelter Isolation
nach DIN−EN 60601−1)

Abbildung 8.7: Schaltplan der Eingangsstufe des EMG–Verstärkers
Die Beschaltung des Instrumentenverstärkers in IC101 ist in

Abbildung 8.8 weiter aufgeschlüsselt. Die Optokoppler IC102

und IC103 und deren Beschaltung sind Teil der Artefaktun-

terdrückung und werden in Abschnitt 8.4 näher betrachtet.

IC101 (vgl. Abb. 8.8) beinhaltet den Instrumentenverstärker sowie den Treiber für
den aktiven Schirm. Die Bauelemente IC102 und IC103 dienen der Artefaktunter-
drückung (vgl. Abschnitt 8.4).

Eingangsbeschaltung: Die Eingangsbeschaltung dient zum Schutz gegen kurze
Spannungsspitzen durch elektrostatische Entladungen (electrostatic discharge). Da-
bei begrenzen die Dioden die Eingangsspannung auf etwa 1.4V, während die Wider-
stände der Schutzbeschaltung den Strom in den Dioden begrenzen. Je größer diese
Widerstände bemessen sind, desto robuster ist die Schaltung gegenüber Spannungs-
spitzen. Allerdings vergrößert sich damit auch die thermische Rauschspannung durch
die Schutzwiderstände [z. B. Kester 1999], was sich negativ auf die EMG–Messung
auswirkt. Die Dimensionierung der Schutzbeschaltung stellt somit einen Kompro-
miss zwischen der Robustheit und dem Rauschverhalten der Schaltung dar.

Die Schaltung ist so bemessen, dass die Rauschanteile der Schutzwiderstände in je-
dem Fall kleiner sind, als die Rauschanteile des Instrumentenverstärkers [Linear
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2002]. Grundsätzlich kann dabei festgehalten werden, dass das Rauschverhalten
durch einen möglichst geringen Hautwiderstand (Reinigung und Kontaktpaste) ver-
bessert wird, da der Instrumentenverstärker auch eine Rauschstromquelle beinhaltet.

Bei der Eingangsbeschaltung werden die Eingänge nicht über diskrete Bauelemente
(z. B. Zener–Dioden) mit dem Massepotenzial oder der Betriebsspannung verbun-
den, da diese gängige Art der Schutzbeschaltung [z. B. Jakob et al. 1993, Nagel 1995]
zu einer Verschlechterung der Gleichtaktunterdrückung1 (Common Mode Rejection
[Ratio], CMR[R]) eines hochwertigen, monolithischen Instrumentenverstärkers führt.
Der eingesetzte Instrumentenverstärker weist bei der vorgeschlagenen Beschaltung
(vgl. Abb. 8.8) laut Datenblatt [Linear 2002] eine typische Gleichtaktunterdrückung
von 125 dB (min. 110 dB) auf.

Instrumentenverstärker: Der Instrumentenverstärker vom Typ LT1167 [Linear
2002] ist das zentrale Bauelement der Eingangsstufe. Die Beschaltung des Instrumen-
tenverstärkers ist in Abbildung 8.8 zusammen mit dem Treiber für die aktive Steue-
rung der Elektrodenleitungsabschirmung dargestellt. Durch die äußere Beschaltung
des Instrumentenverstärkers wird der Verstärkungsfaktor für die Elektrodensignale
festgelegt. Wie bereits beschrieben, beinhaltet dieses Signal einen Gleichspannungs-
anteil, der bei der Dimensionierung dieser ersten Verstärkungsstufe berücksichtigt
werden muss. Im Rahmen der durchgeführten Machbarkeitsstudien hat sich ein Wert
von ca. 150mV für die maximale Eingangsspannung als ausreichend erwiesen. Bei
einer symmetrischen Betriebsspannung von ±15 V führt dies auf einen Verstärkungs-
faktor von VINA = 100 = 40 dB.

Zur vereinfachten Berechnung der Verstärkung wird vorausgesetzt, dass die Quellim-
pedanz ZQ des Messsignals gegenüber der Eingangsimpedanz Zin des Instrumenten-
verstärkers vernachlässigt werden kann, wodurch sich der Eingangsspannungsteiler
bestehend aus ZQ und Zin nicht auf die EMG–Messung auswirkt. Für den ohm-

Abbildung 8.8: Beschaltung des Instrumentenverstärkers LT1167 (IC1A)
und des Treibers (IC2A) des aktiven Schirms
Die dargestellten Bauelemente bilden zusammen den Block

IC101 aus Abbildung 8.7.

1Diese ist durch CMRR = 20 lg UCM/UDM definiert, wobei UCM jenes Gleichtaktsignal ist, das
dieselbe Ausgangsspannung wie das Differenzsignal UDM hervorruft.
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schen Anteil der Eingangsimpedanz sind der Eingangswiderstand des Instrumen-
tenverstärkers, die Sperrströme der Dioden D101 – D104 und die Dunkelströme der
Optokoppler der Artefaktunterdrückung [IC102 u. IC103, Fairchild 2004] relevant.
Der typische Wert für den Eingangswiderstand des Instrumentenverstärkers beträgt
1000 GΩ (min. 200 GΩ), womit der Instrumentenverstärker bei der Abschätzung
des Eingangswiderstands vernachlässigt werden kann. Die Sperrströme der Dioden
in der Schutzbeschaltung [Fairchild 2002, Philips 2004a] werden mit maximal 25 nA
bei einer Sperrspannung von 20V angegeben. Dies führt für die Verschaltung der Di-
oden auf einen Widerstand von ca. 8 GΩ. Die Optokoppler IC102 und IC103 haben
einen typischen Dunkelstrom von 1 nA (max. 50 nA) bei 10V Collektor–Emitter–
Spannung. Im schlechtesten Fall führen diese Werte zu einem Eingangswiderstand
der Verstärkerschaltung von ca. 0.2 GΩ, der typische Wert liegt bei ca. 4.4 GΩ.

Damit die Bedingung Rin � RQ erfüllt ist, muss der Quellwiderstand RQ zwischen
den Elektroden möglichst klein sein. Durch das Reinigen der Haut mit Alkohol, das
Aufrauhen und das Aufbringen einer Kontaktpaste liegt der Quellwiderstand sicher
unter 100 kΩ [Rosell et al. 1988]. Somit ist obige Bedingung in jedem Fall erfüllt und
die Quellimpedanz übt keine merkliche Rückwirkung auf die EMG–Messung aus.

Neben den ohmschen Anteilen der Eingangsimpedanz müssen auch die kapazitiven
Anteile berücksichtigt werden. Damit der Einfluss auf die EMG–Messung vernach-
lässigt werden kann, muss folgende Bedingung erfüllt sein:

1

j ω Cin

� 1

j ω CQ

⇒ Cin � CQ (8.1)

Nachdem in den Schutzdioden, den Optokopplern und den Eingängen des Instru-
mentenverstärkers lediglich sehr kleine parasitäre Kapazitäten vorhanden sind, ent-
sprechen die Bauelemente am Eingang des Verstärkers dieser Forderung.

Unter diesen Voraussetzungen kann gemäß dem Datenblatt des Instrumentenver-
stärkers [Linear 2002] der Verstärkungsfaktor berechnet werden:

VINA =
49.4 kΩ

R
+ 1 =

49.4 kΩ

499.16 Ω
+ 1 = 99.97 (8.2)

Der Beschaltungswiderstand R ergibt sich im vorliegenden Fall aus der Verschaltung
der Widerstände R1 – R4 gemäß Abbildung 8.8:

R = R1 ‖ R2 + R3 ‖ R4 =
270 Ω · 3.3 kΩ

270 Ω + 3.3 kΩ
+

270 Ω · 3.3 kΩ

270 Ω + 3.3 kΩ
= 499.16 Ω (8.3)

Schirmpegelsteuerung: Entsprechend den Spezifikationen soll der EMG–Verstär-
ker ohne externen Vorverstärker aufgebaut werden, womit die Elektrodenleitungen
verhältnismäßig lang werden. Um unter diesen Bedingungen eine hochwertige EMG–
Messung sicherzustellen, wird die Abschirmung der Signalleitungen nicht mit Masse
verbunden, sondern durch einen Impedanzwandler aktiv gesteuert [z. B. Metting van
Rijn et al. 1991b, Nagel 1995, Linear 2002].

Das Prinzip der aktiven Schirmpegelsteuerung ist in Abbildung 8.9 veranschaulicht.
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Patientenmasse

INA

Isolationsbarriere

Abbildung 8.9: Schematischer Aufbau der aktiven Schirmpegelsteuerung

Durch das Anheben des Schirmpegels auf die mittlere Spannung der Signalleitungen
werden die Kapazitäten zwischen Schirm und Signalleitung durch äußere Störungen
nicht mehr umgeladen, wodurch die Wirkung äußerer Störungen stark reduziert wird.

Wie die Schaltung des Schirmtreibers in Abbildung 8.8 zeigt, wird der Mittelwert der
beiden Eingangssignale des Instrumentenverstärkers über einen 1:1–Spannungsteiler
(R1 – R4) abgegriffen und über einen Impedanzwandler (IC2A) niederohmig auf den
Schirm der Elektrodenleitung gelegt [Linear 2002]. Das Tiefpassfilter (R5 und C1) am
Eingang des Impedanzwandlers ist so bemessen, dass die geforderte Messbandbreite
von 15 kHz sicher abgedeckt wird. Mit den Werten R5 = 12 kΩ und C1 = 150 pF
ergibt sich eine Grenzfrequenz von ca. 88 kHz. Der Widerstand R5 wird dabei im
Vergleich zur Beschaltung des Instrumentenverstärkers (R1 – R4) deutlich höher ge-
wählt, um den Einfluss des Spannungsabgriffs auf den Frequenzgang des Instrumen-
tenverstärkers zu minimieren. Durch den Spannungsteiler bestehend aus R6 = 100 Ω
und R7 = 10 kΩ wird der Ausgang des Impedanzwandlers und damit der Schirmpe-
gel leicht abgeschwächt, um eine Oszillation des Schirms zu verhindern. Aus diesem
Grund wird auch das zusätzliche Tiefpassfilter (R6 und C2) mit einer Grenzfrequenz
von ca. 16 kHz in die Treiberschaltung des aktiven Schirms integriert.

Die Wirkung des aktiven Schirms wird durch die beiden Oszillogramme aus Abbil-
dung 8.10 verdeutlicht. Die Oszillogramme zeigen, dass mit der Schaltung des akti-
ven Schirms eine erhebliche Verbesserung des Störabstands (ca. Faktor 4) gegenüber
äußeren Einkoppelungen erzielt wird. Insbesondere ist bei aktivem Schirm (rechtes
Teilbild) eine Kompensation des Netzbrummens zu erkennen, da der Schirmpegel,
neben dem Offset der gemessenen Spannung, einen 50Hz–Anteil enthält. Entspre-
chend sind am Ausgang des Instrumentenverstärkers weniger Störeinflüsse sichtbar.
Dadurch wird das Messverhalten vor allem bei kleinen EMG–Signalen deutlich ver-
bessert.

In diesem Zusammenhang muss auch die Patientenmasse (vgl. Abb. 8.9) erwähnt
werden, da diese einen starken Einfluss auf die auftretenden Gleichtaktsignale und
damit auf die Qualität der EMG–Messung ausübt. Gleichzeitig ist die Patientenmas-
se für die Funktion der aktiven Abschirmung entscheidend. Aus diesem Grund muss
bei der Herstellung der Patientenmasse ebenso sorgfältig vorgegangen werden wie
beim Anlegen der EMG–Elektroden.
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Abbildung 8.10: Wirkungsweise der aktiven Signalleitungsabschirmung
Kanal 1 (5mV je Skalenteil) zeigt den Schirmpegel und Ka-

nal 2 (100 mV je Skalenteil) zeigt das verstärkte Differenz-

signal der beiden Elektroden am Ausgang des Instrumen-

tenverstärkers mit 5ms je Skalenteil. Bei inaktivem Schirm

(links) zeigen sich im Vergleich zum aktiven Schirm (rechts)

deutlich (ca. Faktor 4) größere Störungen.

Hochpassfilter

Wie im Blockschaltbild des Verstärkermoduls (Abb. 8.5) angegeben, erfolgt nach
der ersten Verstärkung eine Hochpassfilterung, um den Offset aus dem gemesse-
nen Signal zu bereinigen. Die Schaltung des Hochpassfilters erster Ordnung ist zu-
sammen mit der Übertragungsfunktion und der Berechnung der Grenzfrequenz in
Abbildung 8.11 dargestellt.

Die Übertragungsfunktion und die Eckfrequenz des Hochpassfilters
ergeben sich zu:

GHP(s) =
R2 · C1 · s

1 + R2 · C1 · s (8.4)

fHP =
1

2π · R2 · C1 =
1

2π · 18 kΩ · 470 nF
= 18.8Hz

Abbildung 8.11: Schaltplan, Übertragungsfunktion und Berechnung der
Eckfrequenz des Hochpassfilters erster Ordnung

Die Antwort dieses Filters auf Signalsprünge hat starken Einfluss auf die Artefakt-
unterdrückung, weshalb in Abschnitt 8.4 besondere Schaltungsmaßnahmen im Zu-
sammenhang mit diesem Hochpassfilter diskutiert werden.

Isolationsverstärker

Wie bereits in Abschnitt 8.2 ausgeführt, ist eine galvanische Trennung zwischen
dem Patienten und dem mit Erdpotenzial verbundenen Teil des EMG–Verstärkers
erforderlich. Daher wird das Ausgangssignal des Hochpassfilters durch einen Isolati-
onsverstärker aus dem Anwendungsteil in den geerdeten Schaltungsteil übertragen.
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Wie in Abbildung 8.12 schematisch dargestellt, gelangt durch kapazitive Koppelun-
gen (CNetz, CErde und CIso) trotz der galvanischen Trennung ein Anteil der Isolati-
onsspannung UIso in das Ausgangssignal Uout. Diese Verhältnisse werden besonders
ungünstig, wenn sich in der Nähe des Patienten Leitungen der Hausinstallation oder
schlecht abgeschirmte elektrische Geräte befinden. Die Isolationsspannung kann da-
bei Werte bis UIso = 100 Vss annehmen [Metting van Rijn et al. 1991b].

Zur Quantifizierung der Koppelung zwischen Isolationsspannung und Ausgangsspan-
nung wird die so genannte Isolationsspannungsunterdrückung (Isolation Mode Re-
jection [Ratio] — IMR[R]) definiert:

IMRR = 20 lg
V UIso

Uout
(8.5)

Dabei geht die Gesamtverstärkung V vor der Isolationsbarriere in die Isolationsspan-
nungsunterdrückung ein, weshalb für eine möglichst große Isolationsspannugsunter-
drückung die gesamte Verstärkung auf der Eingangsseite des Isolationsverstärkers
realisiert werden sollte [Metting van Rijn et al. 1991b].

Aus Gründen der Bauteilverfügbarkeit wird der Isolationsverstärker nicht als einzel-
ner IC (z. B. ISO1211) realisiert, sondern durch eine konventionelle OPV–Schaltung
und eine optische Übertragungsstrecke implementiert. Daher wird das offsetberei-
nigte Nutzsignal zunächst durch einen nichtinvertierenden Verstärker (C3 dient der
Rauschunterdrückung [Linear 2002]) auf den geforderten Pegel gebracht.

Gemäß den Spezifikationen des EMG–Verstärkers ist in Abbildung 8.13 die Ver-
stärkerschaltung mit umschaltbaren Verstärkungsfaktoren dargestellt. Durch einen
Binär–Dezimal–Wandler (IC9) werden die vier binär kodierten Verstärkungsstufen
dekodiert und der zugehörige CMOS–Schalter2 (IC3A – IC3D) vom Typ MAX4662

NetzC

ErdeC

UIso

outU

IsoC

Versorgungsnetz (230V)

Patientenmasse

Isolationsbarriere

Bezugspotential (Erde)

Abbildung 8.12: Kapazitive Koppelung des galvanisch getrennten Ver-
stärkerteils mit dem Verstärkerausgang

1Sollte laut Hersteller [Burr-Brown 1988] in neuen Anwendungen nicht mehr eingesetzt werden.
2Complementary Metal–Oxide–Silicon
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isolierter Teil
der Schaltung

(Anwendungsteil
mit doppelter Isolation
nach DIN−EN 60601−1)

Abbildung 8.13: Implementierung eines nichtinvertierenden Verstärkers
mit verschiedenen Verstärkungsfaktoren zur Anpassung
der Gesamtverstärkung des EMG–Verstärkermoduls

[Maxim 1999] wird geschlossen. Dadurch wird der entsprechende Widerstandswert
und der zugehörige Verstärkungsfaktor eingestellt. Da diese Schaltung zum Anwen-
dungsteil des EMG–Verstärkers gehört, müssen die binär kodierten Verstärkungs-
stufen galvanisch getrennt übertragen werden. Für eine ausführliche Beschreibung
dieser Übertragung sei auf die Diplomarbeit von Zehetbauer [2004] verwiesen.

Bei der Dimensionierung der Widerstandsstufen müssen der Verstärkungsfaktor des
Instrumentenverstärkers VINA und der Widerstand Rsw,on des aktiven CMOS–Schal-
ters berücksichtigt werden. Für den Fall Q0 = HIGH (vgl. Abb. 8.13, IC9) und einem
typischen Wert von Rsw,on = 1.7 Ω [Maxim 1999] ergibt sich die Verstärkung:

VISO =
R13

(R5 ‖ R6) + Rsw,on
+ 1 =

10 kΩ

1.3 kΩ · 7.5 kΩ
1.3 kΩ + 7.5 kΩ

+ 1.7 Ω
+ 1 = 10.01 (8.6)

In Tabelle 8.1 sind die verschiedenen Verstärkungsfaktoren für die Daten aus Ab-
bildung 8.13 zusammen mit den Abweichungen (aufgrund der verfügbaren Wider-
standswerte) von den spezifizierten Werten enthalten.

Nachdem das Nutzsignal auf den geforderten Pegel verstärkt ist, wird es in die geer-
deten Teilschaltungen übertragen. Hauptelement dieser Übertragung ist der Opto-
koppler IC5 vom Typ IL300 [Vishay 2005], der die galvanische Trennung sicherstellt
und wie alle eingesetzten Bauelemente entlang der Isolationsbarriere für medizin-
technische Produkte zugelassen ist. Mit den Daten des Optokopplers und der Ge-
samtverstärkung kann gemäß Gleichung (8.5) die Isolationsspannungsunterdrückung
angegeben werden. In Tabelle 8.1 sind die entsprechenden Daten zusammengefasst.
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Tabelle 8.1: Schaltungstechnisch erzielbarer Gesamtverstärkungsfaktor
Vges = VINA VISO und Isolationsspannungsunterdrückung des
EMG–Verstärkermoduls
Aufgrund parasitärer Kapazitäten ist die tatsächliche Isolations-

spannungsunterdrückung etwas geringer als der angegebene Wert.

geforderte Verstärkung V 1000 2000 5000 10000

Instrumentenverstärker VINA 99.97 99.97 99.97 99.97
Isolationsverstärker VISO 10.01 20.01 50.21 100.75
Gesamtverstärkung Vges 1000.84 2000.82 5018.92 10071.60
Fehler (Vges−V )/V in % � 0.84 0.41 3.78 7.16

Gesamtverstärkung Vges in dB 60.01 66.02 74.01 80.06
IMRR des Optokopplers in dB 130.0 130.0 130.0 130.0
IMRR des EMG–Verstärkers in dB 190.01 196.02 204.01 210.06

Die Schaltung zur isolierten Signalübertragung ist in Abbildung 8.14 dargestellt
und entsprechend der Application Note von Vishay [2004b] entworfen und dimen-
sioniert. Das Prinzip dieser Schaltung ist die Kompensation des Leuchtdiodenstroms
im isolierten Teil des EMG–Verstärkers durch den Gegenkoppelungskreis von IC1C

[Linear 1992], T2 [Fairchild 2001] und IC5, sodass an den Eingängen von IC1C prak-
tisch keine Differenzspannung anliegt. Durch diese Kompensation wird der Strom in
der Leuchtdiode (LED) so eingestellt, dass der Strom in der Fotodiode des isolierten
Verstärkerteils exakt das zu übertragende Nutzsignal wiedergibt. Der Arbeitspunkt

isolierter Teil
der Schaltung

(Anwendungsteil
mit doppelter Isolation
nach DIN−EN 60601−1)

Abbildung 8.14: Schaltung zur galvanisch getrennten Signalübertragung
mittels Optokoppler
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der Fotodiode wird durch die Bauelemente T1 [Vishay 2004c], IC4 [Maxim 2004b],
IC1D [Linear 1992] und R15 festgelegt, wobei die Fotodiode im annähernd linearen
Arbeitsbereich von 100 ± 50 µA betrieben wird [Vishay 2005].

Da die Fotodiode im nicht isolierten Teil des Verstärkers von derselben LED angeregt
wird, kann auch im nicht isolierten Verstärkerteil das EMG–Nutzsignal abgegriffen
werden, ohne dass die beiden Teile eine galvanische Verbindung aufweisen. Durch die
Bauelemente T3, IC7, C7, IC6A und R23 wird der Arbeitspunkt der ausgangsseitigen
Fotodiode eingestellt. Über die Widerstände R20 – R22 wird der ausgangsseitige
Fotodiodenstrom wieder in eine Spannung gewandelt.

Insgesamt muss bei dieser Schaltung berücksichtigt werden, dass die Optokoppler
IL300 großen Fertigungstoleranzen unterworfen sind. Der Übertragungsfaktor KIL300

gibt dabei das Verhältnis der Ströme in der ausgangsseitigen und der eingangssei-
tigen Fotodiode bei einem LED–Strom von 10mA an. Dieser Faktor kann laut Da-
tenblatt einen Wert zwischen 0.557 und 1.618 einnehmen. Für die Verstärkung Vopto

der Schaltung aus Abbildung 8.14 ergibt sich mit dem Übertragungsfaktor KIL300

folgender Ausdruck:

Vopto = KIL300 ·
(R20 + R21) ‖ R22

R14
(8.7)

Mit der Forderung Vopto = 1, der Dimensionierung R14 = 39 kΩ und der Toleranz
0.557 ≤ KIL300 ≤ 1.618 können somit die Grenzen

24.1 kΩ ≤ (R20 + R21) ‖ R22 ≤ 70.0 kΩ (8.8)

für den Gegenkoppelungswiderstand (R20 + R21) ‖ R22 festgelegt werden.

Mit den Werten R20 = 22 kΩ, R22 = 330 kΩ und 0 ≤ R21 ≤ 100 kΩ ergeben sich
für den Gegenkoppelungswiderstand Werte zwischen 20.6 kΩ und 89.7 kΩ, womit
sowohl die Fertigungstoleranzen des Optokopplers, als auch die Fertigungstoleranzen
der Widerstände zur Bestimmung der Verstärkungsfaktoren VINA und VISO (vgl.
Tab. 8.1) sicher abgeglichen werden können. Damit stellt das Trimmpotenziometer
R21 den einzigen Abgleichpunkt im gesamten Signalweg des EMG–Verstärkers dar.
Auf diese Weise wird die Inbetriebnahme (vgl. Anhang C) wesentlich vereinfacht,
da die geforderte Verstärkung in einfacher Weise justiert werden kann.

Am Ausgang von IC6B (vgl. Abb. 8.14) tritt aufgrund von Toleranzen der Bauteile
zur Arbeitspunktfestlegung eine Offsetspannung auf, welche durch ein Hochpassfilter
(C8 und R24) bereinigt wird. Die Dimensionierung dieses Filters ist identisch mit dem
Hochpassfilter der Eingangsstufe.

Potenzialgetrennte Spannungsversorgung

Zur Versorgung der Schaltungsteile im Anwendungsteil des EMG–Verstärkers muss
wegen der Isolationsbarriere eine galvanisch getrennte Spannungsversorgung auf-
gebaut werden. Dabei erfolgt die Versorgung eines einzelnen EMG–Kanals durch
einen 15V–DC/DC–Wandler des Typs THI0522 [Traco 2004]. Zur Entkoppelung
der einzelnen Kanäle wird der DC/DC–Wandler ein- und ausgangsseitig mit Elek-
trolytkondensatoren beschaltet. Bei der Dimensionierung dieser Kondensatoren muss
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beachtet werden, dass die gesamte ausgangsseitige Kapazität einen Wert von 270 µF
pro Versorgungszweig nicht überschreitet, damit eine stabile Funktion des Wandlers
gewährleistet ist [Traco 2004]. Um die Störanteile (max. 50 mVss bei 25 bis 80 kHz)
der Schaltfrequenz des DC/DC–Wandlers zu dämpfen, wird ausgangsseitig ein RLC–
Filter implementiert. Durch dieses Filter und die Tiefpassstufen im Signalweg werden
die Störungen der Schaltfrequenz ausreichend bedämpft.

Für die 5V–Versorgung der Logik–Baugruppen im isolierten Verstärkerteil wird ein
Festspannungsregler des Typs LM78L05 gewählt. Im Vergleich zu einem zusätzlichen
DC/DC–Wandler ist diese Variante kostengünstiger und verringert die parasitären
Kapazitäten an der Isolationsbarriere. Zusätzlich ist sowohl der Längsregler als auch
der 15V–DC/DC–Wandler dauerhaft kurzschlussfest.

50Hz–Bandsperre und 15 kHz–Bandbegrenzung

Zur abschließenden Signalaufbereitung werden eine Bandsperre bei 50Hz und eine
Bandbegrenzung bei 15 kHz (vgl. Abb. 8.5) eingeführt. Die entsprechenden Schalt-
pläne sind in Abbildung 8.15 dargestellt.

Bei der Bandsperre handelt es sich um ein Impedanzwandler (IC8A) gepuffertes,
passives Doppel–T–Filter [z. B. Horowitz & Hill 1989]. Die Übertragungsfunktion
im Laplace–Bereich und die Sperrfrequenz ergeben sich wegen der symmetrischen
Beschaltung mit R = R29 . . . R32 = 10 kΩ und C = C13 . . . C16 = 330 nF zu:

GBS(s) =
1 + (R C s)2

(1 + R C s)2 fBS =
1

2 π R C
=

1

2 π · 10 kΩ · 330 nF
= 48.23 Hz (8.9)

Am Ausgang der Schaltung des Verstärkermoduls befindet sich die in Abbildung 8.15
dargestellte Bandbegrenzung, die als Tiefpassfilter erster Ordnung implementiert
wird und zur Entfernung hochfrequenter Störungen dient. Gemäß der Verschaltung
und der Dimensionierung ergibt sich die Übertragungsfunktion und die Grenzfre-
quenz:

GBG(s) =
1

1 + R33 · C17 · s (8.10)

fBG =
1

2 π · R33 · C17 =
1

2 π · 2.2 kΩ · 4.7 nF
= 15.4 kHz

Abbildung 8.15: Schaltplan der 50Hz–Bandsperre (links) und der
15 kHz–Bandbegrenzung (rechts)
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Automatische Kanalumschaltung der Verstärkermodule

Entsprechend den Spezifikationen aus Abschnitt 8.2 soll der EMG–Verstärker mo-
dular aufgebaut werden, wobei für das Verstärkermodul nur ein Leiterplattentyp
vorhanden sein soll. Darüber hinaus sollen die einzelnen EMG–Kanäle den Steck-
plätzen und nicht den Verstärkermodulen zugeordnet sein, womit die beiden Ver-
stärkermodule ohne Funktionseinschränkung beliebig vertauscht werden können. Um
diese Funktionalität zu erzeugen, wird die in Abbildung 8.16 dargestellte Schaltung
entwickelt.

Abbildung 8.16: Schaltung zur automatischen Kanalumschaltung des
Verstärkermoduls

Befindet sich die Steckbrücke JP601 in der mittleren Position, erhält IC601 über den
Widerstand R605 abhängig von der Einschubposition innerhalb des Baugruppenträ-
gers eine Spannung von 0 oder 5V. Entsprechend dieser Spannung werden die Ein-
gangssignale EMG_SIG_1 und EMG_SIG_2 mit den CMOS–Schaltern IC601A–IC601D
entweder an die Ausgänge SIG_CH1 und SIG_CH2 oder an SIG_CH3 und SIG_CH4 ge-
schaltet. Indem die Steckbrücke an JP601 in die obere oder untere Position gebracht
wird, kann die automatische Umschaltung durch feste Vorgaben ersetzt werden. Die
Stiftleiste JP60 ist so beschaltet, dass in keiner denkbaren Position der Steckbrücke
ein Kurzschluss oder eine Zerstörung der Schaltung auftreten kann.

8.3.2 Ausgangsmodul

Das Ausgangsmodul beinhaltet ein Anti–Aliasing–Filter zur Begrenzung der ma-
ximalen Frequenz am Verstärkerausgang. Entsprechend dem Abtasttehorem [z. B.
Koch 2005b] muss die Abtastfrequenz bei einer A/D–Wandlung mindestens doppelt
so groß sein wie die Grenzfrequenz dieses Filters. Gemäß Abbildung 8.17 wird als
Anti–Aliasing–Filter ein Tiefpass erster Ordnung mit einer umschaltbaren Grenzfre-
quenz gewählt. Als Schaltelemente (IC102A – IC102D) werden CMOS–Schalter des
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Abbildung 8.17: Schaltplan des umschaltbaren Anti–Aliasing–Filters im
Ausgangsmodul

Typs MAX4662 [Maxim 1999] genutzt. Die Übertragungsfunktion und die Grenzfre-
quenz des Filters ergibt sich unter Berücksichtigung des Widerstands Rsw,on abhängig
vom aktiven CMOS–Schalter:

GAAF(s) =
1

1 + R C s
fAAF =

1

2 π R C
(8.11)

mit R = R102 + Rsw,on ≈ 9.1 kΩ

und C = C101 . . . C104 =
[

10 nF 4.7 nF 2.2 nF 1.5 nF
]

Entsprechend der Bauteildaten kann mit dieser Schaltung die Grenzfrequenz auf die
Werte 1.75, 3.72, 7.95 bzw. 11.66 kHz eingestellt werden.

Das verstärkte und gefilterte EMG–Signal kann am Ausgangsmodul an BNC–Aus-
gängen abgegriffen werden. Die zugehörige Schutz- und Verstärkerschaltung ist eben-
falls in Abbildung 8.17 enthalten. IC101B schließt das Tiefpassfilter hochohmig ab
und stellt das Signal an der mit LSP101 und LSP102 verbundenen BNC–Buchsen zur
Verfügung. In diesem Teil der Schaltung kommt der preiswerte und robuste Opera-
tionsverstärker RC4558 [Texas 2004] zum Einsatz. Der Widerstand R103 sorgt für
die Strombegrenzung und schützt den Ausgang des OPV gemeinsam mit R104, D103
und D104. Damit sind die Verstärkerausgänge dauerhaft kurzschlussfest und robust
gegenüber elektrostatischen Spannungspitzen.

8.3.3 Monitormodul

Um die klinische Anwendung des EMG–Verstärkers zu vereinfachen, wird in das
Gesamtgerät ein Monitormodul mit folgenden Funktionen integriert:

• akustische Ausgabe des EMG–Signals eines Kanals (wählbar) über einen Laut-
sprecher

• Ausgabe externer Signale über den Lautsprecher

• Pegelanzeige aller vier Kanäle (
”
Signal vorhanden“,

”
Übersteuerung“)
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Abbildung 8.18 zeigt die Schaltung des Lautsprecherverstärkers als Standardappli-
kation des Verstärker–IC MAX4364 [Maxim 2004a]. Bei einer Last von 8 Ω und einer
Frequenz von 1 kHz kann dieser IC eine maximale Ausgangsleistung von 1.4W lie-
fern. Der für eine Stummschaltung vorgesehene Eingang des IC wird benutzt, um
den Verstärker mit einer Taste schnell ein- und ausschalten zu können. Die Laut-
stärkeeinstellung (LSP101 – LSP103) kann damit unverändert bleiben.

Neben der akustischen Ausgabe wird durch das Monitormodul jeder EMG–Kanal
durch eine zweistufige Pegelanzeige visualisiert. In Abbildung 8.19 ist die zugehö-
rige Schaltung für einen einzelnen EMG–Kanal dargestellt. Das EMG–Signal wird
zunächst durch die asymmetrisch betriebenen OPV des Typs LM324 [IC801C und
IC801D, National 2000] gleichgerichtet. Das Ausgangssignal des Gleichrichters wird
von R809 und C801 geglättet, um auch bei kurzen Impulsen eine deutliche Anzeige
zu erhalten. Die Auswertung der gleichgerichteten und geglätteten Spannung er-
folgt durch die Komparatoren IC803C und IC803D, deren Referenzspannung durch
die Widerstände R801 – R804 aus der stabilisierten Versorgungsspannung abgeleitet
wird. Da die Ausgänge des Komparator–IC ausreichend Strom liefern können, ist
zum Betrieb der Leuchtdioden zwischen LSP801/LSP802 und LSP803/LSP804 kein
weiterer Treiber notwendig.

Abbildung 8.18: Schaltplan des Niederfrequenz–Verstärkers für das Mo-
nitormodul

Abbildung 8.19: Schaltung zur zweistufigen Pegelanzeige eines einzelnen
EMG–Kanals
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8.3.4 Versorgungsmodul

Das Versorgungsmodul stellt gleichgerichtete und geglättete Spannungen zur Verfü-
gung. Die beiden Transformatoren [Block-Trafo 2003] FL 30/8 und FL 30/18 haben
jeweils 30VA und eine Sekundärspannung von 8V bzw. ±18 V zur Versorgung der
5V–Baugruppen bzw. der ±15 V–Analogschaltungen. Die eigentliche Spannungs-
stabilisierung erfolgt dezentral, wodurch die Verlustwärme der Längsregler 7805
bzw. 7815/7915 im gesamten Gerät verteilt wird. Aus diesem Grund kann auf eine
Zwangskühlung verzichtet werden. Darüber hinaus hat die dezentrale Spannungssta-
bilisierung den Vorteil, dass der Defekt eines Spannungsreglers nicht zwingend zum
Ausfall des gesamten EMG–Verstärkers führt. Beispielsweise stehen beim Ausfall
eines Verstärkermoduls die beiden Kanäle des zweiten Verstärkermoduls uneinge-
schränkt zur Verfügung.

Durch die Spannungsstabiliserung und die Dimensionierung der Transformatoren ist
sichergestellt, dass der Verstärker durch Netzspannungsschwankungen in einem Be-
reich zwischen −15 % und +10 % der Bemessungsspannung (230V) in seiner Funk-
tion nicht beeinflusst wird.

8.4 Artefaktunterdrückung

Der bisher vorgestellte EMG–Verstärker ohne Artefaktunterdrückung entspricht dem
Stand der Technik und kann z. B. im Rahmen klinisch–experimenteller Studien zur
Erfassung des Oberflächen–EMG genutzt werden. Wie in der Einleitung zu diesem
Kapitel beschrieben, soll bei dem angestrebten Gesamtsystem das EMG während
der RPMS am stimulierten Muskel erfasst werden, womit die Stimulationsspule di-
rekt über den EMG–Elektroden plaziert werden muss. Aus diesem Grund treten im
EMG–Signal erhebliche Reizartefakte auf, wie der Elektrodenspannungsverlauf in
Abbildung 8.20 zeigt.

In diesem Oszillogramm ist die Spannung, welche bei 5ms durch den Stimulati-
onsimpuls (ca. 100 µs) induziert wird, als Reizartefakt zu erkennen. Durch diese

Kanal 2 zeigt die direkt an den

EMG–Elektroden gemessene Span-

nung (200 mV je Skalenteil). Die

zeitliche Auflösung beträgt 5ms je

Skalenteil.

Der sehr kurze Stimulationsimpuls

bei ca. 5ms verschiebt die Ladung

der Hautkapazität, wodurch der Ver-

stärker in Sättigung geht.

Abbildung 8.20: Artefakt an den EMG–Elektroden aufgrund eines ein-
zelnen magnetischen Stimulationsreizes
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Spannung wird die Ladung der Hautkapazität verändert, wodurch sich der lang-
sam abklingende Verlauf der Elektrodenspannung zwischen 5 und 45ms ergibt. Die
Zeitkonstante dieses Vorgangs wird durch die kapazitiven und resisitiven Eigenschaf-
ten der Haut bestimmt, welche einer breiten Streuung unterworfen sind [Dorgan &
Reilly 1999]. Die induzierte Spannung und die Regeneration der Polarisationsspan-
nung bilden zusammen das direkte Reizartefakt, infolgedessen der EMG–Verstärker
für ca. 75ms übersteuert. Da bei repetitiver Stimulation der zeitliche Abstand zwi-
schen den Stimulationsimpulsen deutlich unter 75ms liegt, kann ohne geeignete
Artefaktunterdrückung parallel zur Stimulation kein EMG gemessen werden. Die
Vergleichsmessungen in Abschnitt 8.5 verdeutlichen diese Verhältnisse bei fehlender
Artefaktunterdrückung.

Die von Jakob et al. [1993] vorgeschlagene Artefaktunterdrückung berücksichtigt
nur den eigentlichen Stimulationsimpuls, da davon ausgegangen wird, dass der lang-
sam abklingende Teil des Artefakts durch die Filterstufen im EMG–Verstärker ent-
steht. Wie jedoch Abbildung 8.20 zeigt, ist der langsam abklingende Anteil be-
reits an den EMG–Elektroden messbar und kann daher beim Entwurf einer RPMS–
Artefaktunterdrückung nicht vernachlässigt werden.

Aufgrund dieser Verhältnisse werden in der ersten Stufe der Artefaktunterdrückung
die EMG–Elektroden während der Stimulationsimpulsabgabe kurzgeschlossen, um
nach dem Stimulationsreiz einen definierten Zustand der Hautkapazität zu garan-
tieren. In Abbildung 8.21 ist dieses Prinzip veranschaulicht, wobei der Kurzschluss
durch den Schalter S1 hergestellt wird.

Für die schaltungstechnische Realisierung wird in [von Ruepprecht 2002] vorgeschla-
gen, den Kurzschluss durch CMOS–Schalter räumlich möglichst nahe an den Elek-
troden zu erzeugen. In der vorliegenden Studie wird dieser Vorschlag nicht weiter
verfolgt, da die räumliche Nähe zu den Elektroden einen erheblichen Realisierungs-
aufwand (zusätzliche Steuerleitungen) bedeutet und CMOS–Schalter durch elek-
trostatische Entladungen leicht zerstört werden können [Maxim 2001, Analog 1999].
Darüber hinaus werden durch den Einsatz von CMOS–Schaltern die Eingangsleitun-
gen des Instrumentenverstärkers über die Anschlüsse der Schalter mit dem Masse-
und dem Versorgungspotenzial verbunden. Damit wird die Gleichtaktunterdrückung

verstärker
Instrumenten− Hochpass−

filter verstärker
Isolations− Tiefpass−

filter
Bandsperre

(50 Hz)

Artefaktunterdrückung
Isolationsbarriere

S1

Abbildung 8.21: Prinzipieller Aufbau des EMG–Verstärkermoduls mit
Artefaktunterdrückung
Der Schalter S1 schließt die Elektroden kurz und unterdrückt

somit das direkte Reizartefakt.
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(CMRR) der Eingangsstufe erheblich verschlechtert, was die Einsatzmöglichkeit des
Verstärkers im Rahmen klinisch–experimenteller Studien einschränkt.

Diese Nachteile treten nicht auf, wenn anstatt der CMOS–Schalter an den Eingän-
gen des Instrumentenverstärkers Optokoppler als Schaltelemente eingesetzt werden.
Durch diese Bauteile wird gleichzeitig auch die Isolationsbarriere des Anwendungs-
teils ohne galvanische Verbindung überschritten. Im Rahmen der Entwicklung der
Artefaktunterdrückung wird daher die Tauglichkeit von drei verschiedenen Opto-
kopplertypen untersucht. Zu diesem Zweck wird die Amplitude des Stimulationsar-
tefakts an den Eingängen des Instrumentenverstärkers gemessen. Die zugehörigen
Messergebnise beziehen sich auf einen Strom von 10mA in den Leuchtdioden der
Optokoppler und sind in Tabelle 8.2 zusammengefasst.

Tabelle 8.2: Vergleich verschiedener Optokoppler zur Realisierung der Ar-
tefaktunterdrückung
Die Current Transfer Ratio (CTR) beschreibt den ausgangssei-

tige Strom im Verhältnis zum eingangsseitigen Strom. Die Ar-

tefaktamplitude wird durch die Schutzbeschaltung des Instrumen-

tenverstärkers auf ca. 1.5mV begrenzt.

Typ
ohne
AU†

H11F1
[Fairchild 2003]

CNY75A
[Vishay 2004a]

CNY17F–4
[Fairchild 2004]

Art — FET bipolar bipolar
CTR — [200 Ω] 63 – 125% 160 – 320%

Artefakt 1.5V 1.5V 0.2V 0.075V

† Artefaktunterdrückung

Der Vergleich der drei Optokoppler zeigt, dass der Typ H11F1 mit einem aus-
gangsseitigen Feldeffekttransistor für die Artefaktunterdrückung nicht geeignet ist,
da gegenüber der Eingangsschutzbeschaltung des Instrumentenverstärkers (vgl. Ab-
schnitt 8.3.1) keine Verbesserung erzielt werden kann. Die beiden Typen mit bipola-
ren Ausgangstransistoren können für die Artefaktunterdrückung eingesetzt werden,
da sich gegenüber der Schutzbeschaltung eine deutliche Spannungsreduktion am
Eingang des Instrumentenverstärkers ergibt. Die besten Ergebnisse werden mit dem
Optokoppler CNY17F–4 [Fairchild 2004] erzielt, wobei der bipolare Ausgangstran-
sistor möglichst in Sättigung betrieben werden muss, was durch einen hohen Strom
in der Leuchtdiode erreicht wird.

Die schaltungstechnische Umsetzung der ersten Artefaktunterdrückungsstufe ist in
Abbildung 8.22 zusammen mit der Schutzbeschaltung des Instrumentenverstärkers
und der Optokoppler dargestellt. Die Vorwiderstände R114/R115 bzw. R116/R117
sind so bemessen, dass ein verhältnismäßig hoher Strom von 60mA durch die LED
der beiden Optokoppler IC102 und IC103 fließt, wobei der Spannungsabfall an den
LED laut Datenblatt 1.4V beträgt [Fairchild 2004]. Mit dieser Dimensionierung
ergibt sich bei aktiver Artefaktunterdrückung ein Wert von ca. 10mV zwischen den
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]

isolierter Teil
der Schaltung

(Anwendungsteil
mit doppelter Isolation
nach DIN−EN 60601−1)

Abbildung 8.22: Schaltungstechnische Umsetzung des Kurzschlussschal-
ters an den Eingängen des Instrumentenverstärkers

beiden Elektroden. Der Schaltungsteil um den bipolaren Transistor T101 dient der
Ansteuerung der Optokoppler in Open–Collector–Technik.

Die beiden Oszillogramme in Abbildung 8.23 verdeutlichen die Wirkungsweise die-
ser Schaltung. Ohne Artefaktunterdrückung (linker Teil der Abbildung) ist bei 5ms
zunächst die vom Stimulationsimpuls induzierte Spannung zu erkennen. Diese wird
durch den Instrumentenverstärker auf knapp ±15 V begrenzt. Aufgrund der sehr
langsamen Normalisierung der Ladung der Hautkapazität übersteuert der Instru-

Abbildung 8.23: Reizartefakt am Ausgang des Instrumentenverstärkers
bei inaktiver (links) und aktiver (rechts) Artefaktunter-
drückung
Kanal 1 zeigt den Instrumentenverstärkerausgang (5V je

Skalenteil), Kanal 2 das Triggersignal für S1 (2V je Ska-

lenteil). Die zeitliche Auflösung beträgt 2.5ms je Skalenteil.
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mentenverstärker für ca. 3ms. Danach ist das Abklingen der Polarisationsspannung
der Haut zu erkennen. Der Isolationsverstärker (VISO = 10 . . . 100) ist während die-
ser Artefaktphase weiterhin in Sättigung. Diese Vorgänge entsprechen dem direkten
Reizartefakt aus Abbildung 8.20. Werden die Optokoppler gemäß dem dargestellten
Triggersignal für ca. 1ms aktiviert (rechter Teil von Abb. 8.23), ist die Spannung am
Verstärkerausgang während des Stimulationsimpulses gleich Null, weshalb weder im
Instrumentenverstärker noch im Isolationsverstärker eine Übersteuerung auftritt.

Durch den Kurzschluss der Elektroden wird die Hautkapazität entladen, weshalb
sich nach dem Öffnen des Kurzschlusses die Polarisationsgleichspannung der Haut
erst wieder aufbauen muss. Dieser Vorgang wird als indirektes Reizartefakt bezeich-
net, da es als Folge der ersten Artefaktunterdrückungsstufe auftritt. Das indirekte
Reizartefakt ist in seiner Wirkung auf den EMG–Verstärker deutlich schwächer als
der abklingende Teil des direkten Reizartefakts.

Entsprechend der Schaltung des EMG–Verstärkermoduls stellt das indirekte Reiz-
artefakt das Eingangssignal des Hochpassfilters (vgl. Abb. 8.11) zur Offsetunter-
drückung dar. Da das indirekte Reizartefakt Signalsprünge enthält, reagiert das
Hochpassfilter mit seiner Sprungantwort auf das indirekte Reizartefakt. Daher müs-
sen im Zusammenhang mit dem Hochpassfilter zusätzliche Maßnahmen zur Arte-
faktunterdrückung getroffen werden.

Im Zuge dieser zweiten Stufe der Artefaktunterdrückung wird, wie in Abbildung 8.24
schematisch dargestellt, der Signalweg hinter dem Hochpassfilter durch den Schalter
S2 aufgetrennt, wodurch die Sprungantwort des Filters nicht an den Isolationsver-
stärker bzw. den Ausgang des Verstärkermoduls gelangt. Entsprechend muss der
Schalter S2 bereits vor dem Kurzschluss der Elektroden geöffnet und darf erst nach
dem Ende des Elektrodenkurzschlusses (S1) wieder geschlossen werden.

Das Oszillogramm in Abbildung 8.25 zeigt die Reaktion des Hochpassfilters auf
das indirekte Reizartefakt zusammen mit dem Triggersignal für den Schalter S2.
Da dieser Schalter den Signalweg des EMG–Verstärkers auftrennt, entspricht die
Dauer in der das Triggersignal 5V annimmt der Dauer der Messunterbrechung.
Wie aus den dargestellten Signalverläufen hervorgeht, ist bei einer möglichst kurzen
Messunterbrechung (hier 11ms) der Ausgang des Hochpassfilters beim Schließen

verstärker
Instrumenten− Hochpass−

filter verstärker
Isolations− Tiefpass−

filter
Bandsperre

(50 Hz)

Isolationsbarriere

ArtefaktunterdrückungS1

S2

Abbildung 8.24: Erweiterung der Artefaktunterdrückung
Der Schalter S2 trennt den Signalweg und unterbricht somit

das indirekte Reizartefakt.
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Kanal 1 zeigt das Ausgangssignal

des Hochpassfilters mit 50mV je

Skalenteil. Kanal 2 zeigt das Trig-

gersignal (5V je Skalenteil) des

Schalters S2 der Artefaktunterdrü-

ckung. Die zeitliche Auflösung be-

trägt 2.5ms je Skalenteil.

Abbildung 8.25: Ausgangssignal nach der Hochpassfilterung aufgrund
des indirekten Reizartefakts

des Signalwegs (fallende Flanke in Kanal 2) deutlich von Null verschieden, womit
die Auswirkungen des indirekten Reizartefakts am Ausgang des EMG–Verstärkers
weiterhin sichtbar sind.

Aus diesem Grund wird zur weiteren Verbesserung der Artefaktunterdrückung die
Grenzfrequenz des Hochpassfilters in der Phase des unterbrochenen Signalwegs deut-
lich erhöht. Damit klingt die Sprungantwort des Filters deutlich schneller ab, und der
Signalweg kann ohne Potenzialdifferenz an S2 geschlossen werden. In Abbildung 8.26
sind die entsprechenden Schaltungsmaßnahmen am Hochpassfilter dargestellt. Da-
mit die Isolationsbarriere aufrecht erhalten wird, beziehen die CMOS–Schalter IC2A,
IC2B und IC2D vom Typ DG413 [Maxim 2004c] ihr gemeinsames Steuersignal über
einen Optokoppler [CNY17F–4, Fairchild 2004]. Die Bauteile IC2A und IC2B entspre-
chen S2 , wobei IC2A einen definierten Pegel in den nachfolgenden Schaltungsteilen
gewährleistet. Durch dIC2D wird der Widerstand des Hochpassfilters und damit die

isolierter Teil
der Schaltung

(Anwendungsteil
mit doppelter Isolation
nach DIN−EN 60601−1)

Abbildung 8.26: Schaltung des Hochpassfilters unter Berücksichtigung
der Artefaktunterdrückung
Die CMOS–Schalter IC2A und IC2B trennen den Signalweg

auf. IC2D garantiert beim Schließen des Signalwegs einen

definierten Zustand des Hochpassfilters.
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Grenzfrequenz des Filters von 18.8Hz auf folgenden Wert erhöht:

fHP =
1

2 π · (R3 ‖ R2) · C1 =
1

2 π · 150 Ω·18 kΩ
150 Ω+18 kΩ

· 470 nF
≈ 2.27 kHz (8.12)

Das Tiefpassfilter bestehend aus R4 und C2 entspricht in seiner Dimensionierung
(fBG = 15.4 kHz) der Bandbegrenzung des Verstärkermoduls (Abschnitt 8.3.1) und
bedämpft hochfrequente Störungen aufgrund der Schaltvorgänge.

Unter den gegebenen Verhältnissen ist die Sprungantwort des Hochpassfilters beim
Schließen des Signalwegs praktisch abgeklungen, womit die Potenzialdifferenz am
Schalter S2 gleich Null ist. Nachdem am Ausgang des Instrumentenverstärkers auf-
grund des Elektrodenkurzschlusses 0V anliegen, kann diese Schaltungsmaßnahme
auch so interpretiert werden, dass durch den verhältnismäßig kleinen Widerstand
R3 der Kondensator des Hochpassfilters entladen wird. Der Widerstand R3 ist daher
so bemessen, dass der auftretende Strom den zulässigen Wert des CMOS–Schalters
nicht überschreitet [Maxim 2004c].

Abbildung 8.27 zeigt den Signalverlauf am Ausgang des Hochpassfilters bei Umschal-
tung der Grenzfrequenz. Wie den dargestellten Verläufen entnommen werden kann,
werden die Folgen des indirekten Stimulationsartefakts gegenüber Abbildung 8.26
deutlich reduziert. Es verbleibt ein sehr geringes Restartefakt. Dadurch werden die
Auswirkungen des Stimulationsartefakts zeitlich begrenzt und eine EMG–Messung
ist, abgesehen von der Messunterbrechung durch S2, während der RPMS möglich.

Das verbleibende Restartefakt in Abbildung 8.27 entsteht durch die Regeneration
der Polarisationsspannung der Haut, da dieser Vorgang beim Schließen des Schalters
S2 noch nicht vollständig abgeschlossen ist und das Hochpassfilter auf die zeitliche
Änderung der Polarisationsspannung reagiert. Diese Reaktion wird stärker, wenn die
Grenzfrequenz des Hochpassfilters verringert wird, weswegen die relativ hohe Grenz-
frequenz von 20Hz für das Hochpassfilter gewählt wird. Das verbleibende Artefakt
nimmt ebenfalls zu, wenn die Messunterbrechung verkürzt wird. Da die Regenera-
tion der Polarisationsspannung einem expotenziellen Verlauf (vgl. Abb. 8.23) folgt,
ergibt sich bei kürzeren Messunterbrechungen am Ende der Unterbrechung eine grö-
ßere Steigung.

Kanal 1 zeigt das Ausgangssignal

des Hochpassfilters mit 50 mV je

Skalenteil. Kanal 2 zeigt das Trig-

gersignal (5V je Skalenteil) der

Artefaktunterdrückung. Die zeitliche

Auflösung beträgt 2.5ms je Skalen-

teil.

Abbildung 8.27: Ausgangssignal nach der Hochpassfilterung bei um-
schaltbarer Grenzfrequenz
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8.4 Artefaktunterdrückung

Wie diese Betrachtung des Restartefakts zeigt, ist die zeitliche Steuerung der beiden
Artefaktunterdrückungsstufen entscheidend für die Funktion der Gesamtschaltung.
Daher wird die zeitliche Steuerung als eigenes Einschubmodul für den Baugruppen-
träger realisiert. Dieses Triggermodul wird im Folgenden näher betrachtet.

8.4.1 Triggermodul

Die besten Ergebnisse der Artefaktunterdrückung ergeben sich bei dem in Abbil-
dung 8.28 dargestellten zeitlichen Ablauf der Triggersignale für S1 und S2. Entspre-
chend dieser Verläufe kann die Vorgangsweise bei der RPMS–Artefaktunterdrückung
wie folgt festgehalten werden:

1. Öffnen des Signalwegs durch S2 (steigende Flanke in Kanal 2)

2. Kurzschließen der Elektrodenleitungen durch S1 für 1ms (steigende Flanke in
Kanal 1)

3. Abgabe des Stimulationsimpulses während die Elektroden kurzgeschlossen sind
(während Kanal 1 bei 5V ist)

4. Lösen des Kurzschlusses der Elektrodenleitungen durch S1 (fallende Flanke in
Kanal 1)

5. Wartezeit bis zur Regeneration der Polarisationsgleichspannung (Differenz zwi-
schen den fallenden Flanken in Kanal 1 und 2)

6. Freigabe des Signalwegs durch S2 nach einer Messlücke von 11ms (fallende
Flanke in Kanal 2)

In Abbildung 8.29 ist die schaltungstechnische Realisierung der Triggersignalerzeu-
gung dargestellt. Dabei wird ein einzelnes Triggersignal mit zwei monostabilen Kipp-
stufen des Typs 74HC123D [Philips 2004b] generiert. Die Schaltung ist so konzipiert,
dass mit dem Trimmpotenziometer R2 der Startzeitpunkt im Bereich zwischen 0.05
und 1.04ms bezogen auf die externe Triggerung (LSP6) eingestellt werden kann. Die

Kanal 1 zeigt das Triggersignal für

den Elektrodenkurzschluss (S1) mit

2V je Skalenteil. Kanal 2 zeigt

das Triggersignal (2V je Skalen-

teil) zur Auftrennung des Signalwegs

und Entladung des Hochpasskonden-

sators. Die zeitliche Auflösung be-

trägt 2.5ms je Skalenteil.

Abbildung 8.28: Triggersignal während der Artefaktunterdrückung
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Abbildung 8.29: Schaltung zur Erzeugung der Triggersignale

Impulsdauer kann mit dem Trimmpotenziometer R4 im Bereich zwischen 0.99 und
11.57ms eingestellt werden. Die Trimmpotenziometer zur Einstellung der zeitlichen
Abfolge der Artefaktunterdrückung können an der Frontseite des Triggermoduls mit
einem Schraubendreher justiert werden. Die Schaltung für das zweite Triggersignal
der Artefaktunterdrückung ist identisch aufgebaut.

Zur einfachen Verknüpfung (wired–OR) mehrerer Stimulatoren sind die Eingänge
des Triggermoduls in Open–Collector–Technik ausgeführt. Das Triggermodul selbst
beinhaltet bereits zwei getrennt aktivierbare Eingänge, die intern durch eine logische
Oder–Verknüpfung verbunden sind.

Durch den modularen Aufbau des Gesamtgeräts kann die grundlegende Abfolge
der Artefaktunterdrückung durch einen Tausch des Triggermoduls geändert werden,
ohne in den sicherheitskritischen Anwendungsteil des EMG–Verstärkers einzugrei-
fen. Somit kann der entwickelte EMG–Verstärker mit Artefaktunterdrückung auch
bei anderen Stimulationstechniken eingesetzt werden. Beispielsweise kann der Kurz-
schluss der Elektroden entfallen, wenn die Stimulationsspule soweit von den EMG–
Elektroden entfernt ist, dass die Umladung der Hautkapazität an den Elektroden
nicht mehr wirksam ist (MEP–Messung bei TMS). Unter diesen Bedingungen kann
die Messlücke auf knapp 1ms reduziert werden, womit vergleichbare Ergebnisse zu
Jakob et al. [1993] erzielt werden.

8.4.2 Verbesserung der Artefaktunterdrückung

Der Nachteil der entwickelten Artefaktunterdrückung ist die relativ lange Mess-
unterbrechung von 11ms. Diese Zeit ist notwendig, um das Restartefakt am Ver-
stärkerausgang möglichst gering zu halten. Das Restartefakt kann auch minimiert
werden, wenn das indirekte Reizartefakt aufgrund des Elektrodenkurzschlusses ver-
ringert wird. Aus diesem Grund wird, aufbauend auf der bisherigen Artefaktun-
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8.4 Artefaktunterdrückung

terdrückung, folgende Verbesserungsmöglichkeit vorgeschlagen: Werden die EMG–
Elektroden während der Stimulationsimpulsabgabe nicht kurzgeschlossen, sondern
niederohmig mit der zuvor gemessenen Polarisationsgleichspannung beschaltet, kann
das indirekte Reizartefakt im Idealfall eliminiert werden. Diese Schaltungsvariante
wird im Weiteren als aktive Artefaktunterdrückung bezeichnet.

Eine mögliche Realisierung der aktiven Artefaktunterdrückung ist in Abbildung 8.30
dargestellt, wobei die vorgeschlagenen Erweiterungen schwarz abgebildet sind, wäh-
rend die passive Artefaktunterdrückung grau dargestellt ist. Entsprechend dieser
Schaltung wird die Polarisationsgleichspannung während der EMG–Messung durch
das Tiefpassfilter R1/C1 bestimmt. Da diese Spannung nach dem Instrumentenver-
stärker abgegriffen wird, muss die Spannung durch einen zusätzlichen Verstärker mit
V = 1

VINA
abgeschwächt werden. Hierfür wird ein Isolationsverstärker vorgeschlagen,

um die Gleichtaktunterdrückung der Verstärkerschaltung zu erhalten.

Wird durch die Artefaktunterdrückung der Signalweg aufgetrennt (S2), wird auch
das Tiefpassfilter unterbrochen und die Polarisationsgleichspannung wird während
der Messlücke im Kondensator C1 gespeichert. Wenn der Schalter S1 geschlossen
wird, werden die Elektroden nicht wie bisher kurzgeschlossen, sondern niederohmig
mit der gespeicherten Polarisationsgleichspannung beschaltet. Im Idealfall ergibt sich
somit keine Veränderung am Ausgang des Instrumentenverstärkers. In jedem Fall
wird aber die Regeneration der Polarisationsspannung in wesentlich kürzerer Zeit
und mit wesentlich geringeren zeitlichen Änderungen erfolgen, womit das Restarte-
fakt eliminiert wird. Somit kann die Messlücke auf einen Wert um 1ms reduziert
werden und die Grenzfrequenz der Hochpassfilter kann auf 2Hz abgesenkt werden.

+15V

−15V

+15V

−15V

S2

INA

R1

C1

Isolationsbarriere −15V

+15V

5V

5V5V 5V 5V5V

S2S1

PSfrag replacements

1
VINA

Abbildung 8.30: Verbesserung der Artefaktunterdrückung durch eine ak-
tive Beschaltung der EMG–Elektrodeneingänge
Grau dargestellt ist die implementierte Artefaktunterdrü-

ckung. Die schwarz dargestellten Anteile dienen der akti-

ven Beschaltung der EMG–Elektroden während der Stimula-

tionsimpulsabgabe.
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8 Messung der Muskelaktivität während RPMS

Der Nachteil dieser Schaltungsvariante liegt in den sicherheitstechnischen Aspekten.
Da an die EMG–Elektroden bewußt eine Spannung geschaltet wird, müssen bei der
Realisierung besondere Vorkehrungen getroffen werden, um eine Gefährdung des Pa-
tienten ausschließen zu können. Aus diesem Grund wird vorerst nur die beschriebene
passive Artefaktunterdrückung realisiert.

8.5 Vergleichsmessungen

Zum Abschluss der Entwicklung des Biopotenzialverstärkers wird das Verhalten des
Gesamtgeräts im Rahmen von Vergleichsmessungen näher untersucht. Dabei wird
die Effektivität der Artefaktunterdrückung sowohl für magnetische Einzelreize als
auch für repetitive Reizfolgen dargestellt. Zusätzlich zur Artefaktunterdrückung wird
der Frequenzgang des Gesamtgeräts im Vergleich zum theoretisch erwarteten Fre-
quenzgang untersucht.

8.5.1 Wirkung der Artefaktunterdrückung

Die Oszillogramme in Abbildung 8.31 zeigen das Signal am Ausgang des Verstärkers
(Kanal 1) bei deaktivierter (links) bzw. aktivierter (rechts) Artefaktunterdrückung.
Bei beiden Messungen wird jeweils nur ein einzelner Stimulationsimpuls mit maxi-
maler Intensität abgegeben. Kanal 2 zeigt jeweils das Triggersignal für die CMOS–
Schalter im Signalweg (Messlücke).

Ohne Artefaktunterdrückung erscheint zunächst der Stimulationsimpuls. Während
der folgenden 50ms tritt eine völlige Übersteuerung der Verstärker auf. Erst etwa
100ms nach dem Impuls gelangt das EMG–Signal wieder in seiner vollen Amplitu-

Abbildung 8.31: EMG–Messung während eines magnetischen Einzelrei-
zes mit 100% Stimulationsintensität bei deaktivierter
(links) und aktivierter (rechts) Artefaktunterdrückung
Kanal 1 zeigt das Verstärkerausgangssignal (1V je Skalen-

teil) und Kanal 2 das Triggersignal für S2 (5V je Skalen-

teil). Die zeitliche Auflösung beträgt 25ms je Skalenteil.
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de bis zum Ausgang des EMG–Verstärkers. Bei aktiver Artefaktunterdrückung ist
lediglich eine Pause von etwa 11ms im Signal vorhanden.

Wie aus dem Oszillogramm im linken Teilbild von Abbildung 8.32 hervorgeht, ist
bei repetitiver Impulsabgabe ohne die Maßnahmen der Artefaktunterdrückung keine
EMG–Messung mehr möglich, da die Erholungszeit des Verstärkers deutlich größer
als die Zeit zwischen zwei aufeinanderfolgenden Impulsen ist. Mit Artefaktunter-
drückung treten lediglich kleine Pausen während der Abgabe der Impulse auf (vgl.
rechtes Teilbild in Abb. 8.32). In den Messphasen tritt bei RPMS wegen des Wieder-
aufbaus der Polarisationsgleichspannung zwar ein Restartefakt auf, jedoch verbleibt
zu jedem Zeitpunkt ein ausreichend großer Abstand zu den Aussteuerungsgrenzen
(±2 V) des Verstärkers. Anzumerken ist, dass das Restartefakt unabhängig von der
Stimulationsintensität ist, da die EMG–Elektroden durch die Artefaktunterdrückung
kurzgeschlossen werden.

Abbildung 8.32: EMG–Messung während RPMS mit 100% Stimulati-
onsintensität und 20Hz Repetierrate bei deaktivierter
(links) und aktivierter (rechts) Artefaktunterdrückung
Kanal 1 zeigt das Verstärkerausgangssignal (1V je Skalen-

teil) und Kanal 2 das Triggersignal für S2 (5V je Skalen-

teil). Die zeitliche Auflösung beträgt 25ms je Skalenteil.

Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass es mit der vorgestellten Artefakt-
unterdrückung möglich ist, durch Oberflächenelektroden in unmittelbarer Nähe zur
Stimulationsspule der RPMS ein verwertbares EMG–Signal des stimulierten Muskels
aufzuzeichnen. Damit ist grundsätzlich eine Möglichkeit gegeben, die innervatorisch
bedingte Muskelaktivität von der RPMS–bedingten Aktivität zu unterscheiden. Da-
mit können beide Anteile im Rahmen einer geregelten Bewegungsinduktion und/oder
bei einer automatisierten Evaluierung der RPMS berücksichtigt werden.

8.5.2 Frequenzgang des Biopotenzialverstärkers

Die theoretische Übertragungsfunktion des Gesamtverstärkers ergibt sich aus den
Übertragungsfunktionen der einzelnen Baugruppen zu:

GEMG(s) = VINA GHP(s) GBG(s) VISO GHP(s) GBS(s) GBG(s) GAAF(s) (8.13)
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8 Messung der Muskelaktivität während RPMS

Der Verstärkungsfaktor der potenzialgetrennten Signalübertragung Vopto (Gl. (8.7))
wird in der theoretischen Übertragungsfunktion nicht berücksichtigt, da dieser bei
Inbetriebnahme (vgl. Anhang C) des Verstärkers über das Trimmpotenziometer R21
(Abb. 8.14) auf 1 eingestellt wird.

Wird in den einzelnen Übertragungsfunktionen (Gl. (8.2), (8.4), (8.6) und (8.9) –
(8.11)) der Laplace–Operator s durch j ω ersetzt, kann der Amplituden- und der
Phasengang des Gesamtverstärkers berechnet werden.

Abbildung 8.33 zeigt sowohl die theoretisch erwarteten Charakteristiken bei den ver-
schiedenen Einstellungen des Anti–Aliasing–Filters, als auch den gemessenen Am-
plitudengang als Bode–Diagramm. Bei der Messung ist das Anti–Aliasing–Filter auf
die höchste Grenzfrequenz von 11.66 kHz eingestellt. In dieser Abbildung ist nur
eine Gesamtverstärkung von Vges = 66 dB berücksichtigt, da sich der Gesamtver-
stärkungsfaktor lediglich in einer Verschiebung des Amplitudengangs entlang der
Ordinate auswirkt.

Wie aus Abbildung 8.33 hervorgeht, stimmt der gemessene Frequenzgang im Bereich
zwischen 10Hz und 12 kHz mit dem theoretischen Verlauf überein. Die Abweichung
bei kleinen Frequenzen ergibt sich aufgrund der Messmethodik (Amplitudenmessung
mittels Oszilloskop). Bei hohen Frequenzen wirkt sich auch das Übertragungsverhal-
ten der einzelnen Verstärkerstufen und der galvanisch getrennten Signalübertragung
aus. Aus diesem Grund ergibt sich bei Frequenzen über 12 kHz eine stärkere Signal-
bedämpfung. Da das EMG–Signal nur Spektralanteile bis ca. 10 kHz enthält, wirkt
sich die zusätzliche Dämpfung nicht nachteilig auf den Biopotenzialverstärker aus.
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Abbildung 8.33: Frequenzgang des entwickelten Biopotenzialverstärkers
bei einer Gesamtverstärkung von Vges = 2000 = 66 dB
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8.6 Stichpunkte zum Biopotenzialverstärker

Für die Untersuchung des Frequenzganges kann abschließend zusammengefasst wer-
den, dass der gemessene Frequenzgang mit den erwarteten Charakteristiken überein-
stimmt. Nachdem der erwartete Frequenzgang aus der spezifischen Literatur abge-
leitet wurde, entspricht das Übertragungsverhalten des Biopotenzialverstärkers dem
derzeitigen Stand der Technik. Aus diesem Grund kann der Verstärker auch zur
EMG–Erfassung im Rahmen klinisch–experimenteller Studien eingesetzt werden.

8.6 Stichpunkte zum Biopotenzialverstärker

• Die Erfassung der innervatorischen Muskelaktivität während der RPMS ist
ein wesentlicher Inhalt der zukünftigen Erforschung und des technischen Fort-
schritts der RPMS als innovative Methode zur Rehabilitation zentraler Paresen.

• Da die Übergänge vom Metall der Elektroden über die Schichten der Haut
bis zum Muskel galvanische Elemente bilden, wird das EMG–Nutzsignal von
einem Gleichspannungsanteil überlagert, der um ein Vielfaches größer ist als
das Nutzsignal. Daher muss der Gleichspannungsanteil beim Entwurf der Ver-
stärkerschaltung berücksichtigt werden.

• Um eine möglichst gute EMG–Messung (Bewegungsartefakte, Gleichtaktsigna-
le, Eingangsspannungsteiler, etc.) sicherzustellen, wird die Hautoberfläche mit
Alkohol von Talg sowie Schuppen befreit und leicht aufgeraut. Die Elektroden
werden mit einer Kontaktpaste versehen, um den Übergangswiderstand der
Elektroden zur Haut möglichst gering zu halten. Dies gilt in gleicher Weise für
die Patientenmasse, die einen starken Einfluss auf die auftretenden Gleicht-
aktsignale aufweist.

• Der Eingangswiderstand des EMG–Verstärkers liegt typisch bei 4.4 GΩ. Die
Gleichtaktunterdrückung liegt typisch bei 125 dB. Die Isolationsspannungsun-
terdrückung liegt je nach eingestellter Verstärkung zwischen 190 und 210 dB.

• Der Verstärkungsfaktor des Gesamtgeräts kann zwischen 1000 (60 dB) und
10000 (80 dB) eingestellt werden. Die untere Grenze der Messbandbreite liegt
wegen der Artefaktunterdrückung bei 20Hz. Das Anti–Aliasing–Filter kann
zwischen 1.75 und 11.66 kHz eingestellt werden. Einstreuungen des Versor-
gungsnetzes werden durch eine 50Hz–Bandsperre bedämpft.

• Der Verstärker ist mit einer aktiven Signalleitungsabschirmung versehen, wo-
mit trotz einer Elektrodenleitungslänge von 3m auf einen externen Vorverstär-
ker verzichtet werden kann.

• Die Anwendung des EMG–Verstärkers zeigt, dass aufgrund der aktiven Schirm-
pegelsteuerung und der hohen Gleichtaktunterdrückung bei einer sauberen Pa-
tientenmasse keine signifikanten Störungen durch das Versorgungsnetz auftre-
ten. Somit kann die 50Hz–Bandsperre bei einer Überarbeitung des Biopoten-
zialverstärkers entfallen [siehe auch Bischoff et al. 1999].
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8 Messung der Muskelaktivität während RPMS

• Speziell zur Anwendung bei RPMS wird eine Artefaktunterdrückung entwi-
ckelt. Dabei zeigt sich, dass das Reizartefakt vor allem durch die kapazitiven
Eigenschaften der Haut bestimmt wird, weswegen die Artefaktunterdrückung
in zwei Stufen (Elektrodenkurzschluss und Signalwegauftrennung) aufgebaut
wird. Bei der zweiten Stufe muss insbesondere das Verhalten des Hochpass-
filters zur Unterdrückung des Gleichspannungsanteils im EMG–Signal berück-
sichtigt werden.

• Da im Rahmen der Artefaktunterdrückung die EMG–Elektroden kurzgeschlos-
sen werden, ist das Restartefakt unabhängig von der Stimulationsintensität,
womit parallel zur RPMS die innervatorische Muskelaktivität gemessen werden
kann.

• Durch den modularen Aufbau des Gesamtgeräts kann durch ein alternati-
ves Triggermodul die grundlegende Abfolge der Artefaktunterdrückung ge-
ändert werden, ohne in den sicherheitskritischen Anwendungsteil des EMG–
Verstärkers eingreifen zu müssen.

• Die Vergleichsmessungen zeigen, dass es durch die entwickelte Artefaktunter-
drückung möglich ist, die innervatorische Muskelaktivität parallel zur RPMS
am stimulierten Muskel zu erfassen. Dabei verbleibt am Verstärkerausgang
trotz der Artefaktunterdrückung ein Restartefakt. Dieses Restartefakt ist un-
abhängig von der Stimulationsintensität und so gering, dass der Verstärker
nicht übersteuert.
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9 Zusammenfassung und Ausblick

Die vorliegende Arbeit befasst sich mit der repetitiven peripheren Magnetstimula-
tion (RPMS) als innovativer Ansatz zur Rehabilitation zentraler spastischer Pare-
sen der oberen Extremität. Dieses Krankheitsbild tritt typischerweise infolge eines
Schlaganfalls oder eines Schädelhirntraumas auf und führt derzeitige Rehabilitati-
onsansätze an die Grenzen ihrer Möglichkeiten. Daher ergibt sich ein dringender
Forschungsbedarf auf dem Gebiet der Neurorehabilitation. Die grundsätzliche Wir-
kungsweise der RPMS beruht dabei auf der Funktion und der Repräsentation des
peripher induzierten propriozeptiven Zustroms zum ZNS.

Bei der Erforschung der RPMS stellt die Untersuchung und Analyse der Wirkungs-
mechanismen im Rahmen klinisch–experimenteller Studien einen zentralen Inhalt
dar. Die bisherigen Studien zeigen, dass die Beugerspastik der oberen Extremität
unabhängig vom Ort ihres Ursprungs durch die RPMS reduziert wird. Zudem wird
die Zeigefingerextension bei Patienten mit einer spastischen Parese deutlich verbes-
sert, wobei eine PET–Studie belegt, dass durch die RPMS die zerebrale Aktivität in
sensomotorisch relevanten Arealen des Kortex verstärkt wird.

Um die Wirkungsweise der RPMS auf kortikaler Ebene weiter aufzuschlüsseln, wird
der Einfluss der RPMS auf die tonische Grundaktivität der Unterarmbeuger bzw.
-strecker an gesunden Versuchspersonen untersucht. Dabei wird nachgewiesen, dass
die RPMS abhängig vom Ort der Stimulation die Grundaktivität von Beugern und
Streckern verstärkt bzw. abschwächt, wobei diese Zusammenhänge ausschließlich
durch eine Modulation kortikaler Funktionen erklärt werden können.

Aufgrund dieser Ergebnisse liegt die Vermutung nahe, dass durch die RPMS auch
zielmotorische Leistungen wie Reich- und Greifbewegungen beeinflusst werden. Ent-
sprechend werden im Rahmen der vorliegenden Arbeit Ansätze zur Erfassung und
Bewertung derartiger Leistungen entwickelt. Hierbei hat sich die Untersuchung einer
Kursverfolgung als besonders praktikabel erwiesen. Die Anwendung der entsprechen-
den Untersuchungsmethodik bei Patienten mit einer zentralen spastischen Parese
weist eine signifikante Verbesserung der Kursverfolgung durch die RPMS nach. Die-
ses Ergebnis ist aus neurophysiologischer Sicht besonders hervorstechend, da es für
den Wirkungsmechanismus der RPMS auch eine Beteiligung des Kleinhirns vermu-
ten lässt. Um diese Vermutung zu bestätigen ist es sinnvoll, mittels funktioneller
Bildgebung den Einfluss der RPMS auf die Aktivität des Kleinhirns in einer weiter-
führenden Studie zu untersuchen.

Neben einer Wirkung auf zielmotorische Leistungen lassen die bisherigen Befunde
auch einen Einfluss der RPMS auf taktile und spatial–kognitive Leistungen vermu-
ten, wobei bereits eine frühere Untersuchung bei Patienten mit taktil explorativen
Defiziten einen positiven Einfluss der RPMS nachweist. Im Rahmen der vorliegen-
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den Arbeit wird daher der Einfluss der RPMS auf räumlich kognitive Leistungen
bei gesunden Versuchspersonen untersucht. Zu diesem Zweck wird eine geeignete
Untersuchungsmethode entwickelt und im Rahmen einer klinisch–experimentellen
Studie angewendet, wobei eine signifikante Verbesserung des rein propriozeptiven
Lageempfindens aufgrund der RPMS nachgewiesen wird.

Der zweite zentrale Schwerpunkt bei der Erforschung der RPMS besteht in der Stei-
gerung des therapeutischen Nutzens durch eine geregelte Induktion antagonistischer
Bewegungen. Die Basis hierfür stellt eine detaillierte Modellierung der Zusammen-
hänge bei einer Bewegungsinduktion mittels RPMS dar. Bei der Entwicklung dieser
Modellierung wird zunächst davon ausgegangen, dass im betrachteten Muskel keine
Längenänderung auftritt.

Aus früheren Arbeiten zur RPMS ist bekannt, dass das Muskelkontraktionsmodell
in eine nichtlineare Rekrutierungscharakteristik und eine lineare Aktivierungsdyna-
mik unterteilt werden kann, wobei das Gesamtmodell eine Hammerstein–Struktur
aufweist. Von der Elektrostimulation ist bekannt, dass zwischen Stimulationsreiz und
Zuckungsbeginn eine Totzeit liegt, die in den bisherigen RPMS–Modellbeschreibungen
nicht berücksichtigt ist. Darüber hinaus fehlt bei den bisherigen Modellierungen des
RPMS–bedingten Kontraktionsverhaltens die Einbeziehung der Repetierrate als po-
tenzieller Systemeingang.

Auf diesen grundsätzlichen Überlegungen aufbauend wird in der vorliegenden Ar-
beit ein Gesamtmodell der RPMS–induzierten isometrischen Muskelkontraktion er-
arbeitet. Begonnen wird hierbei mit der Untersuchung der Muskelzuckung aufgrund
elektrischer und magnetischer Einzelreize an acht gesunden Versuchspersonen. In
diesem Zusammenhang wird gezeigt, dass die Latenz zwischen dem Reiz und dem
Zuckungsbeginn bei der Magnetstimulation signifikant kleiner ist. Zudem wird nach-
gewiesen, dass die Muskelzuckung des Bizeps bei einer magnetischen Reizung signi-
fikant flacher abklingt als bei der Elektrostimulation, was dafür spricht, dass durch
die Magnetstimulation ein anderes Muskelfaserspektrum aktiviert wird als durch
die Elektrostimulation. Der Ursprung beider Effekte wird auf die unterschiedlichen
Ausbreitungsmechanismen von Magnet- bzw. Elektrostimulation zurückgeführt.

Nach der Untersuchung von Einzelreizen wird die isometrische Muskelkontraktion
aufgrund einer peripheren Reizfolge an 20 gesunden Versuchspersonen betrachtet.
Dabei wird der zeitliche Verlauf der Muskelkontraktion durch die Überlagerung ei-
ner Modellfunktion beschrieben. In diesem Zusammenhang wird gezeigt, dass ein
nichtlinearer Einfluss der Repetierrate besteht, wobei dieser Einfluss für die Elek-
trostimulation stärker ausgeprägt ist als für die Magnetstimulation.

Neben dem Kontraktionsverlauf wird in der vorliegenden Arbeit das stationäre Dreh-
moment im Ellenbogengelenk aufgrund der RPMS des Bizeps an sieben gesunden
Versuchspersonen untersucht. Dabei wird gezeigt, dass der Zusammenhang zwischen
Stimulationsintensität und Drehmoment durch die für die Elektrostimulation ty-
pische Modellgleichung beschrieben werden kann. Dadurch werden die Annahmen
früherer Arbeiten zur RPMS bestätigt. Für die Repetierrate wird der nichtlineare
Einfluss auf das induzierte Drehmoment quantifiziert und durch eine eigene Modell-
gleichung angenähert. Durch Zusammenführen aller Modellanteile ergibt sich eine
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qualitative Beschreibung des RPMS–induzierten Drehmoments im Ellenbogengelenk,
abhängig von der Stimulationsintensität und der Repetierrate.

Die Entwicklung des qualitativen Kontraktionsmodells zeigt, dass die verschiedenen
Parameter zur Beschreibung des Modellverhaltens zwischen den einzelnen Versuchs-
personen stark variieren. Aus diesem Grund werden die Methoden der Systemidenti-
fikation zur Modellanpassung genutzt. Bei der Herleitung des Identifikationsansatzes
wird von der Volterra–Reihe ausgegangen, wobei der Eingangsraum der Volterra–
Reihe durch orthonormale Basisfunktionen (OBF) komprimiert wird. Zudem wird
die Hammerstein–Struktur des Kontraktionsmodells berücksichtigt und der Poly-
nomansatz der Volterra–Reihe wird durch ein normalized radial basis function net-
work (NRBF network) ersetzt. Im Gegensatz zu bisherigen Betrachtungen dieses
Identifikationsansatzes wird nicht von einer speziellen, sondern von einer beliebi-
gen Verkoppelung der statischen nichtlinearen Charakteristiken ausgegangen. Damit
dieser Identifikationsansatz eingesetzt werden kann, wird im Rahmen der vorliegen-
den Studie eine rechenzeitoptimierte Implementierung vorgestellt. Dabei wird das
NRBF–Netz als multidimensionales Netz mit beliebigen Stützstellenanzahlen umge-
setzt. Auf der Grundlage einer äquidistanten Stützstellenverteilung wird dabei eine
erhebliche Rechenzeiteinsparung erzielt.

Grundsätzlich kann bei dem gewählten Identifikationsansatz der Recursive–Least–
Squares–Algorithm (RLS–algorithm) zur on–line Parameteradaption eingesetzt wer-
den. Da dieser Algorithmus in der gängigen Beschreibung mit einem erheblichen Re-
chenaufwand verbunden ist, wird in der vorliegenden Studie die im Zusammenhang
mit adaptiven Filtern genutzte Variante des RLS–Algorithmus auf die Systemidenti-
fikation übertragen. Dadurch wird auch die Rechenzeitanforderung der Parameter-
adaption erheblich verringert. Erst durch die optimierte Implementierung kann der
gewählte Identifikationsansatz im Zusammenhang mit der RPMS in Echtzeit genutzt
werden.

Zur Anwendung des Identifikationsansatzes im Zusammenhang mit einer RPMS–
induzierten Muskelkontraktion wird auf der Grundlage des Kontraktionsmodells
eine geeignete Konfiguration des Identifikationsansatzes (Stützstellenzahlen, etc.)
ausgearbeitet. Daneben wird eine Modellrekonstruktion zur Interpretation der Iden-
tifikationsergebnisse vorgestellt und speziell auf die Anforderungen bei RPMS ange-
passt. Die Modellrekonstruktion zeigt, dass der Identifikationsansatz als Überlage-
rung mehrerer lokaler Teilmodelle angesehen werden kann, wobei im Gegensatz zu
früheren Arbeiten eine objektive Beurteilung der Teilmodellqualität eingeführt wird.
Dadurch wird das Ergebnis der Modellrekonstruktion gegenüber bisherigen Arbeiten
signifikant verbessert.

Ausgehend von diesen Betrachtungen wird die Systemidentifikation an gesunden
Versuchspersonen erstmals abhängig von der Stimulationsintensität und der Repe-
tierrate eingesetzt. Dabei zeigt sich, dass das zu identifizierende System aufgrund der
Muskelerschöpfung eine Zeitvarianz beinhaltet. Um unter diesen Bedingungen eine
Identifikation durchführen zu können, wird in der spezifischen Literatur ein Verges-
sensfaktor eingeführt. Im Zusammenhang mit der RPMS–induzierten Kontraktion
und der damit verbundenen impulsförmigen Systemanregung ist diese Maßnahme
allerdings ungeeignet. Aus diesem Grund wird in der vorliegenden Arbeit eine re-
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gelmäßige Reinitialisierung der Parameteradaption eingeführt. Somit kann der Iden-
tifikationsansatz genutzt werden, um das Kontraktionsverhalten abhängig von der
Stimulationsintensität und der Repetierrate ohne aufwändige Einzelmessungen zu
erfassen, wobei auch die Muskelerschöfpung berücksichtigt wird.

Neben dem erwarteten Einfluss der Muskelerschöpfung auf die Rekrutierung zeigt
sich hierbei auch ein Einfluss der Muskelerschöpfung auf die Aktivierungsdynamik.
Damit wird prinzipiell eine Möglichkeit zur Überwachung der Muskelerschöpfung
aufgezeigt. Im Rahmen einer weiterführenden Arbeit ist es daher sinnvoll, die Ein-
flüsse der Muskelerschöpfung näher zu untersuchen, zu quantifizieren und in den
entwickelten Modellen zu berücksichtigen. Grundsätzlich ist dabei für die RPMS von
einem anderen Erschöpfungsverhalten als bei der Elektrostimulation auszugehen,
weswegen die Ergebnisse aus der einschlägigen Literatur nur bedingt übertragen
werden können.

Nachdem für eine antagonistische Bewegung mindestens zwei entgegengesetzt wir-
kende Muskelgruppen stimuliert werden müssen, wird in der vorliegenden Arbeit
erstmals die Identifikation bei einer parallelen Stimulation antagonistisch wirkender
Muskeln im Zusammenhang mit gesunden Versuchspersonen vorgestellt. Dabei zeigt
sich, dass die impulsförmige Systemanregung bei der RPMS die Anwendbarkeit des
erarbeiteten Identifikationsansatzes stark einschränkt. Um unter diesen Bedingun-
gen eine zuverlässige Identifikation aufzubauen, wird unter Ausnutzung der Eigen-
schaften des Identifikationsansatzes eine zusätzliche Systemanregung vorgetäuscht.
Diese neu eingeführten Maßnahmen werden unter dem Begriff Nullausgleich zu-
sammengefasst. Insgesamt zeigt die Anwendung dieser spezialisierten Identifikation
im Zusammenhang mit experimentellen Daten, dass das RPMS–induzierte Kontrak-
tionsverhalten der stimulierten Muskeln sehr gut nachgebildet und separiert werden
kann.

Die bisherigen Betrachtungen beschränken sich auf eine isometrische Muskelkontrak-
tion. Tatsächlich besteht die angestrebte therapeutische Anwendung der RPMS in
der geregelten Induktion antagonistischer Bewegungen, womit eine Längenänderung
der assoziierten Muskeln, d. h. eine nichtisometrische Kontraktion verbunden ist.
Aus diesem Grund wird das bisherige Kontraktionsmodell zu einem biomechanischen
Bewegungsmodell erweitert. Dabei wird sowohl die Mechanik um das Ellenbogenge-
lenk, als auch die innere Muskelmechanik bei einer Längenänderung berücksichtigt.
Im Zusammenhang mit der Mechanik um das Gelenk wird in den bisherigen Arbei-
ten zur RPMS ein stark vereinfachtes Modell angenommen, wobei sich unrealistische
Modellzustände ergeben können. Daher wird die Modellierung der biomechanischen
Zusammenhänge im Rahmen der vorliegenden Arbeit auf der Grundlage der spe-
zifischen Literatur zu einem realistischen Modellansatz erweitert. Ebenso wird die
Modellierung der inneren Muskelmechanik anhand der aktuellen Literatur angepasst
und zusammen mit den biomechanischen Zusammenhängen sowie der isometrischen
Kontraktion in einer gesamthaften Modellbeschreibung einer RPMS–induzierten an-
tagonistischen Bewegung im Ellenbogengelenk integriert.

Wie bei der isometrischen Kontraktion zeigt sich, dass das Gesamtmodell für die
jeweilige Versuchsperson speziell angepasst werden muss. Zu diesem Zweck wird der
Identifikationsansatz ebenfalls auf nichtisometrische Bedingungen erweitert. Hier-
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bei wird durch die Kombination aus Identifikation und fest parametrierten Modell-
gleichungen ein praktisch anwendbarer Identifikationsansatz geschaffen. Dabei muss
angemerkt werden, dass die fest parametrierten Anteile der Identifikation aus der
spezifischen Literatur abgeleitet werden. Da diese Anteile einen Einfluss auf das
Ergebnis der Identifikation haben, ist in einer weiterführenden Arbeit eine Unter-
suchung dieser Modellanteile im Zusammenhang mit der RPMS sinnvoll. Hierbei ist
insbesondere eine praktikable Individualisierung der Modellparameter anzustreben.

Damit der Sensoraufwand zur Identifikation minimiert werden kann, wird der erwei-
terte Identifikationsansatz gemäß der einschlägigen Literatur in einen neuronalen
Beobachter eingebettet. Dieser Gesamtansatz wird ebenfalls im Zusammenhang mit
gesunden Versuchspersonen erprobt. Dabei zeigt sich, dass die verschiedenen Mo-
dellanteile während einer Bewegung separiert werden können, was messtechnisch
nur durch aufwändige Versuchsreihen möglich ist. Darüber hinaus wird ausgeführt,
dass durch den erweiterten Identifikationsansatz auch die für eine zentrale Parese
typische Beugerspastik erfasst wird. In diesem Zusammenhang wird eine automa-
tisierte Evaluierung des therapeutischen Nutzens parallel zur Bewegungsinduktion
vorgeschlagen. In einer ersten Pilotstudie kann diese Hypothese bereits bestätigt wer-
den [Bernhardt et al. 2006], wobei eine Evaluierung der Systemidentifikation anhand
konventioneller klinisch–experimenteller Untersuchungsmethoden erstrebenswert ist.

Ausgehend vom biomechanischen Bewegungsmodell wird der erweiterte Identifika-
tionsansatz auch auf die parallele Stimulation antagonistisch wirkender Muskeln
ausgedehnt. Anhand verschiedener Simulationen wird auch in diesem Zusammen-
hang gezeigt, dass durch den entwickelten Identifikationsansatz eine Separation der
verschiedenen Modellanteile möglich ist. In einer weiterführenden Studie ist daher
die Erprobung dieses Ansatzes an gesunden Versuchspersonen bzw. Patienten mit
einer zentralen spastischen Parese anzustreben.

Auf der Grundlage der entwickelten Modellbeschreibungen und der Systemidentifi-
kation wird ein Konzept zur geregelten Induktion antagonistischer Bewegungen im
Ellenbogengelenk erarbeitet. Dieses Konzept beruht auf einer quasi–kontinuierlichen
Zustandsregelung, wobei die nichtlinearen Modelleinflüsse durch entsprechende Auf-
schaltungen am Streckeneingang kompensiert werden. Ein vergleichbares Regelungs-
konzept wird in der Diplomarbeit von Winkler [2003] erfolgreich eingesetzt. In der
Diplomarbeit von Neusser [2006] wird die entwickelte Systemidentifikation und das
vorgestellte Regelungskonzept erfolgreich auf die Induktion einer geregelten Zeigefin-
gerstreckung mittels RPMS übertragen, wobei im Rahmen weiterführender Studien
die Ausarbeitung alternativer nichtlinearer Regelungskonzepte (z. B. eine prädiktive
Regelung) erstrebenswert ist.

Insgesamt ist für die entwickelten Modellbeschreibungen und die daraus abgeleitete
Systemidentifikation anzumerken, dass ein Bewegungsanteil aufgrund einer willkür-
lich intendierten Muskelaktivität nicht berücksichtigt wird. Bei der Anwendung der
entworfenen Konzepte wird daher immer von bestmöglicher Entspannung der stimu-
lierten Muskeln ausgegangen. Damit diese Einschränkung in zukünftigen Arbeiten
zur RPMS aufgehoben werden kann, wird im Rahmen der vorliegenden Arbeit ein
Biopotenzialverstärker mit einer neuartigen Artefaktunterdrückung ausgearbeitet
und umgesetzt. Grundsätzlich baut dieser Verstärker auf den einschlägigen Vor-
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schriften zur Entwicklung medizintechnischer Geräte und dem Stand der Technik in
Bezug auf die oberflächliche Erfassung eines Elektromyogramms (EMG) auf. Die-
ser konventionelle Verstärker wird so ergänzt, dass die Messung eines Oberflächen–
EMG auch dann möglich ist, wenn die EMG–Elektroden in unmittelbarer Nähe der
Magnetstimulationsspule angeordnet sind. In diesem Zusammenhang wird gezeigt,
dass die Stimulationsartefakte nicht wie bisher angenommen ausschließlich durch
die Filterstufen des Verstärkers entstehen, sondern maßgeblich durch die kapaziti-
ven Eigenschaften der menschlichen Haut verursacht werden. Anhand verschiedener
Vergleichsmessungen wird die Effektivität der daraus abgeleiteten Artefaktunter-
drückung vorgestellt. Auf Grundlage dieses Verstärkers ist es erstmals möglich, in
weiterführenden Arbeiten zur geregelten Bewegungsinduktion und zur automatisier-
ten Evaluierung des therapeutischen Nutzens der RPMS die willkürlich intendierte
Muskelaktivität einzubeziehen. Darüber hinaus wird für eine Weiterentwicklung des
Biopotenzialverstärkers eine mögliche Verbesserung der Artefaktunterdrückung aus-
formuliert. Durch diese Verbesserung wird die Lücke im gemessenen EMG–Signal
deutlich verringert.
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A Grundlagen der Motorik und
Somatosensorik

Die folgenden Abschnitte stellen eine Zusammenfassung der Kapitel
”
Muskelphy-

siologie“ [Rüdel 1998],
”
Motorische Systeme“ [Illert 1998] und

”
Somatosensorik“

[Handwerker 1998c] aus dem Buch Neuro- und Sinnesphysiologie [Schmidt 1998]
dar. Ergänzende Informationen stammen aus den Kapiteln

”
Einführung in die Mo-

torik“ [Ghez & Gordon 1996a],
”
Muskeln und Muskelrezeptoren“ [Ghez & Gordon

1996b],
”
Rückenmarksreflexe“ [Ghez & Gordon 1996c] und

”
Willkürmotorik“ [Ghez &

Gordon 1996d] aus dem Buch Neurowissenschaften — Eine Einführung [Kandel
et al. 1996].

A.1 Muskelphysiologie nach Rüdel [1998]

A.1.1 Funktion und Aufbau der Skelettmuskulatur

Der Mensch besitzt über 400 Skelettmuskeln, die Kräfte entwickeln und über Sehnen
auf das Skelett übertragen, mechanische Arbeit leisten und Bewegungen hervorrufen.
Die Skelettmuskulatur macht etwa 40 – 50% des Körpergewichts aus.

Da Muskeln lediglich ziehen aber nicht schieben können, sind für Bewegungen se-
parate Muskelgruppen an entgegengesetzten Stellen eines Gelenks notwendig. Den
Agonisten, den eigentlichen Bewegern, wirken Antagonisten entgegen, welche die
Gliedmaße in die entgegengesetzte Richtung bewegen und damit helfen, die Bewe-
gung durch die Agonisten abzubremsen [Ghez & Gordon 1996a]. Da die Agonisten
im Sinne der hervorzurufenden Bewegung zusammenwirken, werden sie oft auch als
Synergisten [Rüdel 1998] bezeichnet. Neben dieser Einteilung bezogen auf die ge-
plante Bewegung, können die Skelettmuskeln entsprechend ihrer Funktion auch in
Extensoren (Strecker) und Flexoren (Beuger) eingeteilt werden.

Nahezu alle Skelettmuskeln der Extremitäten überspannen mehr als ein Gelenk, so-
dass bei ihrer Betätigung, je nachdem welches Gelenk seine Stellung ändert, ganz un-
terschiedliche Bewegungen zustande kommen. Die Auswahl der richtigen Bewegung
trifft das Zentralnervensystem1 (ZNS), indem es die unerwünschten Bewegungen
durch Aktivierung der entsprechenden Antagonisten unterbindet. Für zielgerichtete
und koordinierte Bewegungen werden daher immer ganze Muskelgruppen gleichzeitig
und/oder in genauer Abfolge aktiviert (vgl. Abschnitt A.2).

1fasst Gehirn und Rückenmark zusammen [Pschyrembel 2004]; Abgrenzung vom peripheren Ner-
vensystem
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Bie Bereitstellung von Sauerstoff und Nährstoffen erfolgt über zumindest eine Arte-
rie, während zum Abtransport von Metaboliten1 und Wärme mindestens eine Vene
dient. Die Aktivierungssignale eines Muskels laufen über efferente2 motorische Ner-
venfasern zum Muskel und werden an den motorischen Endplatten vom Nerv zum
Skelettmuskel übertragen [Kandel & Siegelbaum 1996]. Die Rückmeldungssignale
des Muskels werden über afferente3 Fasern zum ZNS geführt. Zusammen mit den
Fasern des autonomen Nervensystems bilden sie den gemischten Muskelnerv.

Die histologischen4 Zelleinheiten der Skelettmuskulatur sind zylindrische Fasern, wie
in Abbildung A.1 dargestellt. Die Muskelfasern haben einen Durchmesser von etwa
50µm, können mehrere Zentimeter lang werden und sind an beiden Enden mit
Sehnen verwachsen. Die Faser ist aus dicht gepackten Fibrillen mit polygonalem
Querschnitt und 1µm Durchmesser aufgebaut. Die Fibrillen erstrecken sich über die
gesamte Länge der Faser und sind die kontraktilen Bausteine der Faser. Sie nehmen
etwa 80% des Faservolumens ein.

Die Myofibrillen besitzen eine Struktur, die sich in Längsrichtung wiederholt (vgl.
Abb. A.1). Die Strukturen in nebeneinanderliegenden Myofibrillen sind aufeinan-
der ausgerichtet, weswegen die ganze Faser im Polarisationsmikroskop quergestreift
erscheint, was diesem Typ von Muskulatur seinen Namen gegeben hat. Die glatte
Muskulatur und die Herzmuskulatur werden hier nicht näher betrachtet.

Durch die Querstreifung werden die Fasern der Länge nach in Einheiten, die Sarko-
mere, aufgeteilt. Entlang einer Myofibrille wechselt sich ein anisotropes Band (A–
Band) mit einem isotropen Band (I–Band) ab. Ein A–Band weist in der Mitte eine
Aufhellung auf (H–Zone), während in der Mitte des I–Bandes eine schmale dunkle
Scheibe (Z–Scheibe) liegt. Die Z–Scheiben werden als Grenzen der Sarkomere be-
trachtet. Die funktionelle Einheit der Myofibrille ist das Halbsarkomer von einer
Z–Scheibe bis zur Mitte der H–Zone. Die regelmäßige Sarkomerenfolge der Fibrille
ergibt sich aus dem Aufbau aus langgestreckten Proteinfäden der dicken (Myosin-
filamente; Kette aus Myosinmolekülen) und dünnen (F–Aktinfilamente; Kette aus
G–Aktin–Molekülen) Filamenten. Räumlich gesehen bilden die dünnen Filamente
in den Myofibrillen ein hexagonales Gitter mit einem dicken Filament im Zentrum
jedes Hexagons.

Bei einer Muskeldehnung wird von der Theorie der gleitenden Filamente ausgegan-
gen: Die dicken und dünnen Filamente besitzen eine konstante, von der Muskellänge
unabhängige Ausdehnung. Bei einer Längenänderung des Muskels gleiten die beiden
Sätze von Filamenten ineinander, wie zwei Hülsen eines Teleskops.

1Stoffwechsel- bzw. Zwischenprodukte, die im Organismus durch Auf- oder Abbaureaktionen ent-
stehen.

2herausführend (bezogen auf das ZNS) [Pschyrembel 2004]
3zuführend (bezogen auf das ZNS) [Pschyrembel 2004]
4Histologie: Lehre von den Geweben des Körpers [Pschyrembel 2004]
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Anhang A.1 Muskelphysiologie
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Abbildung A.1: Aufbau des Skelettmuskels ausgehend von den Muskel-
fasern, über die Myofibrillen bis hin zum F–Aktin- und
Myosinfilament (modifiziert nach Schmidt [1998] und
Bloom & Fawcett [1986])

A.1.2 Erregung der Skelettmuskelfasern

Die Erregung der Skelettmuskelfasern erfolgt im wesentlichen nach den gleichen Prin-
zipien wie die der Nervenzellen [Dudel 1998a]. Das Ruhepotenzial menschlicher Ske-
lettmuskelzellen beträgt etwa −80 mV. Der Spike des Muskelaktionspotenzials hat
eine Dauer von etwa 1ms. Das Aktionspotenzial breitet sich mit einer Geschwin-
digkeit von 6 m/s entlang der Faser aus. Die Membrandepolarisation ist das Aus-
lösesignal für die Kontraktion, die durch die Gleitfilamenttheorie beschrieben wird
[Schmidt 1999]:

Ruhezustand: Die dicken Myosinfilamente in der Sarkomermitte überlappen sich
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nur wenig mit den dünnen Aktinfilamenten, die, von den Z–Scheiben ausge-
hend, in sie hineinragen (vgl. Abb. A.1).

Kontraktion: Die Aktinfilamente werden zwischen die Myosinfilamente gezogen.
Verknüpfung und Zug erfolgen über Querfortsätze (Querbrücken, Myosinköp-
fe) an den Enden der Myosinfilamente, die sich am Aktin anheften, eine Kippbe-
wegung ausführen (eigentlicher Kontraktionsvorgang, zieht Aktinfilamente zur
Sarkomermitte), danach wieder lösen und für neue Kippbewegungen

”
vorspan-

nen“ (kompletter Querbrückenzyklus). Danach erfolgt ein erneutes Anheften
und eine weiter Kippbewegung etc. Für eine maximale Verkürzung werden 50
dieser Ruderschläge benötigt, da dann die gegenüberliegenden Aktinfilamente
in der Sarkomermitte zusammenstoßen.

Erschlaffung: Die Myosinköpfchen lösen sich vom Aktinfilament, die Filamente glei-
ten passiv auseinander.

Die Sarkomere geben die entwickelte Kraft über intramuskuläre elastische Struktu-
ren an Sehnen (ebenfalls etwas elastisch) und an das Skelett weiter. Wenn bei der
Kontraktion die Aktinfäden zwischen die Myosionfäden gezogen werden, spannen
sich diese serienelastischen Elemente an, es ergibt sich eine messbare Muskelkraft.

A.1.3 Formen der Muskelkontraktion

Bei einer Muskelkraft ohne Verkürzung wird — etwas widersprüchlich — von ei-
ner isometrischen Kontraktion gesprochen, während eine Verkürzung bei konstanter
Kraft als isotone Kontraktion bezeichnet wird. Die Kraft mit der sich ein Mus-
kel einer Dehnung widersetzt, wird Muskeltonus oder Tonus1 genannt [Ghez &
Gordon 1996c]. Die isotone Kontraktion ist ein Idealfall, der praktisch nicht ver-
wirklicht wird, da die Muskelbelastung von den wirksamen Hebelarmen abhängt
wobei diese bei einer Kontraktion variieren.

Wie in Abbildung A.2 dargestellt, reagiert ein Muskel bzw. eine Muskelfaser auf
einen einzelnen Reiz mit einer relativ langen (ca. 60ms) mechanischen Antwort,
während der weitere Reize erfolgen können. In diesem Fall überlagern sich die mecha-
nischen Antworten je nach Reizfrequenz zu einem unvollständigen bzw. bei höherer
Repetierfrequenz der Reize zu einem vollkommenen Tetanus2. Die Kraft bei einem
volkommenen Tetanus ist etwa um den Faktor 10 grösser als die Kraftamplitude
einer Einzelzuckung.

Physiologisch erfolgt die Befehlsaussendung zur Kontraktion über die motorischen
Nerven, die, ausgehend von den Vorderhörnern der Medulla oblongata und des
Rückenmarks, zu allen Skelettmuskeln ziehen. Jedes Motoaxon verzweigt sich in sei-
nem Muskel und innerviert eine Vielzahl von Muskelfasern, die über einen größeren

1Häufig wird dieser Begriff mit der Grundspannung der Muskeln zur Gelenkstabilisierung verbun-
den.

2Der pyhsiologische Tetanus darf nicht mit dem pathologischen Zuständen der Tetanie (Ca–
Mangel) oder des Wundstarrkrampfes (Tetanusbakterientoxin) verwechselt werden.
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Abbildung A.2: Überlagerung von Einzelzuckungen zum unvollständigen
bzw. vollständigen Tetanus (modifiziert nach Schmidt
[1998])

Teil des Muskelquerschnitts verstreut sind. Ein Motoneuron (motorische Nerven-
zelle) und alle von ihm innervierten Muskelfasern werden zusammen als motorische
Einheit bezeichnet. Die Größe einer motorischen Einheit, d. h. die Anzahl ihrer Mus-
kelfasern, variiert von ca. 10 bei den äußeren Augenmuskeln bis zu mehr als 1000
Fasern in der Rückenmuskulatur und wird als Innervierungsverhältnis1 [Ghez &
Gordon 1996b] bezeichnet.

Die Steuerung der Kontraktionskraft erfolgt über zwei unterschiedliche Mecha-
nismen, die in abgestimmter Weise vom ZNS eingesetzt werden:

• Der wichtigere und effizientere Mechanismus ist die zunehmende Rekrutierung
motorischer Einheiten, d. h. für wenig Kraft und langsame Verkürzung werden
wenige Einheiten aktiviert und umgekehrt. Das ZNS folgt dabei einem Grö-
ßenprinzip, wonach zuerst die kleinsten Einheiten rekrutiert werden. Für mehr
Kraft werden zusätzlich größere Einheiten aktiviert.

• Die zweite Form der Kraftregelung ist dem ZNS über eine Steigerung der
Aktivitätsrate der Motoneurone gegeben. Dieser Mechanismus wird oft auch
als Frequenzkodierung bezeichnet. Eine Frequenzsteigerung von 8 auf 30Hz
entspricht dem Übergang vom unvollkommenen zum vollkommenen Tetanus,
wobei die Kraft ca. auf das 10-fache ansteigt. In der Regel erfolgt die Erre-
gung der Motoneurone mit niedrigen Frequenzen (selten höher als 25Hz), was
einem unvollkommenen Tetanus der einzelnen Muskelfaser entspricht. Aller-
dings erfolgt die Erregung der motorischen Einheiten nicht synchron, wodurch
die Kraft des gesamten Muskels fusioniert erscheint [Ghez & Gordon 1996b].

Der Frequenzbereich zwischen 30 und 120Hz dient zur Variation der Verkür-
zungsgeschwindigkeit, wobei Aktivitätsraten zwischen 80 und 120Hz nur für
etwa 10ms während ballistischer Bewegungen (Wurf, Sprung) vorkommen.

Zur genauen Regelung der einzelnen Muskeln benötigt das ZNS kontinuierliche Rück-
meldungen über Kraft, Gelenkstellung und Bewegungsabläufe. Dazu gibt es u. a. in

1Ein Innervierungsverhältnis von 1:10 bedeutet, dass ein Motoneuron 10 Muskelfasern innerviert.
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allen Skelettmuskeln neben den krafterzeugenden extrafusalen Muskelfasern auch
spezialisierte Muskelfasern als Längenfühler (intrafusale Fasern oder Muskelspin-
deln genannt). In diesem Sinn stellt ein Muskel gleichzeitig Aktuator und Sensor
dar, wobei vom ZNS sowohl die erzeugte Kraft, als auch die Sensorempfindlichkeit
gesteuert werden kann. Neben den Muskelspindeln befinden sich am Übergang von
den Muskelfasern zur Sehne die Golgi–Sehnenorgane, die sehr empfindliche Kraftsen-
soren sind. Damit ergibt sich über das ZNS ein rückgekoppeltes System zur Regelung
der Muskelkraft, der Kontraktionsgeschwindigkeit, der Koordination und damit der
Motorik (vgl. Abschnitt A.2; insbes. Abschnitt A.2.4).

A.1.4 Muskelmechanik

Die verschiedenen Muskeln des Körpers unterscheiden sich u. a. durch ihre Kon-
traktionsgeschwindigkeit, die wiederum ihre Funktion bestimmt. Langsame Mus-
keln haben vornehmlich Haltefunktion (z. B. Rumpfmuskulatur), während schnelle
Muskeln die ballistischen Bewegungen der Gliedmaßen bewirken (z B. Bizeps — M.
biceps brachii). Allerdings sind nicht die Muskeln an sich schnell oder langsam, son-
dern es gibt zwei Haupttypen (und mehrere Untertypen) von Muskelfasern, die sich
außer in ihrer Zuckungsgeschwindigkeit in vielen biomechanischen Eigenschaften un-
terscheiden. Die langsamen Fasern enthalten meist viel Myoglobin und sind deshalb
dunkelrot, die schnellen enthalten wenig Myoglobin und sind daher blassrot. Es wird
von roten und weißen Fasern gesprochen. Langsame Fasern (in Anlehnung an

”
slow“

S–Typ genannt) in Haltemuskeln, die dauernd gebraucht werden, nutzen die Nähr-
stoffe gut aus und ermüden daher kaum, weisen aber ein langsames Arbeitstempo
auf. Schnelle Fasern ermüden so rasch, dass sie für kontinuierliche Arbeit nicht ein-
gesetzt werden können. Abgeleitet von

”
fast fatigable“ werden diese Fasern auch als

FF–Typ bezeichnet. Als eine Untertypus sind die schnellen, schwer ermüdbaren Fa-
sern (FR–Typ,

”
fast fatigue–resistant“) zu nennen. Sie kontrahieren sich nur wenig

langsamer als die FF–Fasern, ermüden jedoch fast ebenso wenig wie die S–Fasern
[Ghez & Gordon 1996b]. Kein menschlicher Muskel enthält nur einen Fasertyp, son-
dern ein schneller Muskel hat vornehmlich schnelle Fasern und umgekehrt.

Die Muskelmechanik selbst lässt sich anhand der folgenden Charakteristiken be-
schreiben:

Kurve der isometrischen Maxima: Bei verschiedenen Muskellängen wird der Mus-
kel unter isometrischen Bedingungen tetanisch gereizt, um im Plateau des glatten
Tetanus die maximale Kraft zu bestimmen (vgl. Abb. A.3).

Ruhe–Dehnungskurve: Allen Muskeln ist gemeinsam, dass mit zunehmender Vor-
dehnung eine zunehmend grössere Kraft aufgewendet werden muss, um den Muskel
weiter zu dehnen. Die Ruhe–Dehnungskurve beschreibt diesen nichtlinearen Zusam-
menhang (vgl. Abb. A.3). Ein Muskel kann passiv auf das 1.6-fache seiner Ruhelän-
ge gedehnt werden, ohne dass Faserrisse auftreten. Allerdings kehrt er nach einer
passiven Dehnung erst wieder durch eine aktive Kontraktion vollständig auf seine
ursprüngliche Länge zurück (Hysterese).
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Abbildung A.3: Abhängigkeit der isometrischen Kraft von der Verkür-
zung bzw. Dehnung: Kurve der isometrischen Maxima,
Ruhe–Dehnungskurve und Kraft–Längenkurve (modifi-
ziert nach Schmidt [1998])

Kraft–Längenbeziehung: Die Differenz zwischen der Kurve der isometrischen Ma-
xima und der Ruhe–Dehnungskurve ergibt die Kraft–Längenbeziehung. Die aktiv im
Tetanus erzeugbare Kraft ist 0 bei 0.6 l0 und steigt mit zunehmender Muskellänge
auf einen Maximalwert P0 bei der Ruhelänge l0 an. Bei weiterer Muskeldehnung fällt
sie wieder ab und erreicht bei einer Länge von etwa 1.6 l0 wieder 0 (vgl. Abb. A.3).

Kraft–Geschwindigkeitsbeziehung: Mit zunehmender Belastung beginnt die Ver-
kürzung später, verläuft langsamer und ist insgesamt kleiner. Wird die mögliche Ver-
kürzungsgeschwindigkeit V bei einer bestimmten Last gegen diese Last aufgetragen,
ergibt sich eine Kurve, die durch eine Hyperbelgleichung beschrieben werden kann
(vgl. Abb. A.4). Die Kurve läuft nicht asymptotisch an die Achsen, sondern schneidet
diese, weil bei Last 0 die Verkürzungsgeschwindigkeit den endlichen Maximalwert
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Abbildung A.4: Abhängigkeit der maximalen Verkürzungsgeschwindig-
keit von der Last: Kraft–Geschwindigkeitsbeziehung
(modifiziert nach Schmidt [1998])
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V0 annimmt und bei der Verkürzungsgeschwindigkeit 0 die maximale isometrische
Kraft P0 erzeugt wird. Wird P0 überschritten, wird die Verkürzungsgeschwindigkeit
negativ und der aktive Muskel gedehnt. Dieser Teil der Kurve ist physiologisch sehr
bedeutungsvoll, da er einem Abbremsen einer Bewegung entspricht. Wie aus Abbil-
dung A.4 ersichtlich ist, kann ein Muskel bereits bei kleinen Dehnungsgeschwindig-
keiten das Doppelte seiner maximalen isometrischen Kraft als Bremswirkung auf-
bringen.

A.2 Motorische Systeme nach Illert [1998]

Gleichgewichtskontrolle und Bewegung werden vom ZNS koordiniert aufgebaut und
gehören zusammen. In der Medizin und Neurobiologie wird eine Bewegung als Moto-
rik bezeichnet. Bewegungen lassen sich in drei umfangreiche und nicht klar abgrenz-
bare Klassen unterteilen, die anhand ihrer Komplexität und des Grades ihrer will-
kürlichen Kontrollierbarkeit unterschieden werden können. Reflexreaktionen wie der
Kniesehnenreflex verkörpern die einfachsten motorischen Verhaltensweisen und sind
am wenigsten willkürlich kontrollierbar. Rhythmische Bewegungsmuster wie Gehen
und Rennen kombinieren Merkmale von Willkür- und Reflexhandlungen. Willkür-
bewegungen repräsentieren den kompliziertesten Bewegungstyp. Diese Bewegungen
sind zweckbestimmt, zielgerichtet und größtenteils erlernt [Kandel et al. 1996].

Der Körper führt die Motorik als Antwort auf eine Vielzahl von
”
äußeren“ (z. B.

Autohupe) und
”
inneren“ (z. B. impulsiver Gedanke) Signalen durch. Eine Motorik,

die der Umgebung und dem sich daraus ergebenden Verhaltenskontext adäquat ist,
ist ohne intaktes ZNS nicht möglich.

A.2.1 Grundprinzip der Motorik

Die Motorik erreicht ihr Ziel nur dann, wenn das Gehirn kontinuierlich über die
Position des Körpers in der Umwelt und den Aktivitätszustand der beteiligten neu-
ronalen Systeme informiert ist. Zur Sicherung der ersten Funktion ist der Organismus
mit Sinnessystemen und ihren spezifischen afferenten Verschaltungen ausgestattet.
Die zweite Funktion wird über interneuronale Verschaltungen gesichert, die die Ak-
tivität untergeordneter motorischer Zentren messen und nach zentral projizieren.
Beide Rückmeldesysteme informieren übergeordnete Gebiete fortlaufend über die
Programmierung der neuronalen Signalsequenzen sowie über die Entwicklung der
Bewegung. Dieser Rückmeldemechanismus wird als Rückkoppelung oder Reafferenz
bezeichnet. Das ZNS greift damit bereits vor Bewegungsbeginn korrigierend in den
Aufbau der Steuersignale ein und führt während des Bewegungsablaufs verlaufsop-
timierende Korrekturen durch.

Willkürliche Bewegung entwickelt sich aus einem mehrstufigen zentralnervösen Plan,
dessen Komponenten in mehreren neuronalen Systemen realisiert werden, wobei ein-
zelne Systeme an verschiedenen Komponenten beteiligt sein können und die Verar-
beitungsvorgänge in und zwischen den neuronalen Systemen meist parallel ablaufen:
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Entschlussphase: Das ZNS realisiert den Handlungsantrieb und entwickelt eine
Strategie, mit der dieser durchgeführt werden könnte.

Programmierphase: Die entwickelte Strategie wird in ein Bewegungsprogramm, eine
Repräsentation der geplanten Bewegung, umgesetzt. Die Abfolge der neurona-
len Signale spezifiziert die effektorischen Systeme sowie die zeitliche Sequenz
und die Stärke ihrer Aktivierung.

Bewegungsdurchführung: Die spezifizierten Neuronensysteme bringen die benötig-
ten Muskelgruppen in Aktion, indem sie ihre Kontraktion bzw. Erschlaffung
koordinieren. Parallel dazu kontrollieren sie die Übertragung in den afferenten
sensorischen Systemen. Sinneskanäle, die die erwarteten Rückkoppelungssigna-
le nach zentral übertragen, werden auf maximale Empfindlichkeit optimiert
und unbeteiligte Sinneskanäle werden in ihrer Empfindlichkeit gedämpft.

A.2.2 Organisation motorischer Systeme nach Ghez & Gordon
[1996a]

Wie in Abbildung A.5 dargestellt, sind die motorischen Systeme hierarchisch und pa-
rallel organisiert. Die motorischen Felder der Großhirnrinde (motorische Kortizes)
können das Rückenmark sowohl direkt als auch indirekt über absteigende Syste-
me im Hirnstamm beeinflussen. Alle drei Instanzen motorischer Systeme erhalten

Muskelkontraktion
und Bewegung

andere 
sensorische
Eingänge

motorische Felder der Großhirnrinde (motorische Kortizes)

Rezeptoren
sensorische Rückenmark

Hirnstamm(Cerebellum)
Kleinhirn

Basalganglien

Thalamus

Abbildung A.5: Organisation der motorischen Systeme
Die Felder der Großhirnrinde, der Hirnstamm und das

Rückenmark sind hirarisch organisiert. Die Basalganglien,

das Kleinhirn und der Thalamus sind parallel organisiert.

modifiziert nach Ghez & Gordon [1996a];
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sensorische Eingänge (Reafferenz) und stehen zudem unter dem Einfluss von Basal-
ganglien und dem Kleinhirn (Cerebellum), zweier unabhängiger subkortikaler Sys-
teme. Sowohl die Basalganglien als auch das Cerebellum wirken über Relaiskerne
im Thalamus auf die Großhirnrinde ein. In [Schmidt 1999] wird der Thalamus als

”
Eingangspforte“ zur Hirnrinde bezeichnet.

Die hierarchische Organisation der motorischen Kontrolle ermöglicht das Erzeugen
von Reflexen auf Rückenmarksniveau, ohne die Beteiligung höherer motorischer Zen-
tren. Die höheren Zentren können sich daher auf Befehle allgemeiner Art beschrän-
ken. Die parallele Organisation schafft die Möglichkeit, dass höhere Zentren die spi-
nalen Schaltkreise abgleichen und die Bahnen, welche die einzelnen Bewegungstypen
hervorbringen, kontrollieren können.

A.2.3 Motorische Kortizes

Große Gebiete des Neocortex sind direkt an der Entwicklung und Durchführung der
Motorik beteiligt (vgl. Abb. A.6). Die motorischen Kortizes teilen sich in drei Gebiete
auf, die die unterschiedlichen Aspekte eines Bewegungsprogramms entwickeln:

• primärer motorischer Kortex

• prämotorischer Kortex

• supplementär–motorischer Kortex

}
prämotorische Kortizes

Primärer motorischer Kortex (M1): M1 leitet die Durchführung der Bewegungen
ein und ist daher in die Ansteuerung der Effektorsysteme involviert. Die Mehr-
zahl seiner Neurone werden etwa 100 bis 200ms vor der Erregung der beteiligen
Muskeln aktiviert. Die Neurone regulieren vor allem die Kontraktionskraft über
ihre Aktivitätsrate, während die Bewegungsgeschwindigkeit im Aktivitätsmus-
ter der kortikalen Zellen kaum berücksichtigt ist. Die Bewegungsrichtung ist
das Ergebnis der koordinierten und graduierten Aktivierung der Gesamtpo-
pulation der kortikalen Zellen im entsprechenden somatotopen1 Repräsentati-
onsgebiet (motorischer Homunculus [Schmidt 1999]; vgl. Abb. A.12). Die An-
passung der Kontraktionskraft und der Bewegungsrichtung wird von Ghez &
Gordon [1996c] detailliert beschrieben. Der Ablauf der Bewegungsdurchfüh-
rung wird den kortikalen Neuronen von ausgedehnten kutanen und proprio-
zeptiven2 (vgl. Abschnitt A.3) rezeptiven Feldern zurückgemeldet und bildet
einen Teil der Reafferenz.

Das Aktivitätsmuster der Zellen in den prämotorischen Kortizes ist mit mehreren
Parametern einer Bewegung und mit ganzen Bewegungsabläufen korreliert. Zudem
sind die prämotorischen Areale in die Strategieentwicklung involviert. Entsprechend

1dem Körper zugeordnet
2Sinneseindrücke durch Reizung von Muskeln, Sehnen- und Gelenkmechanosensoren [Handwerker

1998c]; Tiefensensibilität
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Kortex (Area 6, medial)
supplementär−motorischer

prämotorischer Kortex
(Area 6, lateral)

Kortex (Area 5, 7)
posterior−parietaler

somatosensorischer Kortex
(Area 1−3)

(Area 4)
motorischer Kortex

Abbildung A.6: Lokalisation der motorischen Kortizes (modifiziert nach
Schmidt [1998] und Phillips & Porter [1977])
Die laterale Ansicht des Neocortex gibt die drei motorischen

Kortizes sowie den somatosensorischen und den posterior–

parietalen Kortex (vgl. Abschnitt A.3.5) mit der Bezeichnung

der Hirnfelder nach Brodmann [1909] an.

komplex sind die motorischen Ausfallserscheinungen bei Läsionen in diesen Arealen.
Besonders beeinträchtigt ist die Entwicklung einer optimalen Strategie für zielori-
entierte Bewegungen im Raum. Diese Areale beinhalten komplexe, häufig bilaterale
Bewegungen wie das Öffnen und Schließen der Hände und die Orientierung des Kör-
pers im Raum.

Prämotorischer Kortex (PM): Der prämotorische Kortex organisiert die Einbin-
dung taktiler1 und propriozeptiver Reafferenzen in die Steuerung einer Bewe-
gung. Bei einem sequentiellen Bewegungsablauf werden einzelne Bewegungs-
komponenten erst durch die erwartete Reafferenz aktiviert. So kann z. B. ein
Gegenstand erst von einer Stelle weggenommen werden, nachdem er fest ergrif-
fen wurde, was einem spezifischen Reafferenzmuster entspricht. Nach Läsionen
in diesem Areal führt die Erregung taktiler und propriozeptiver Afferenzen
häufig zu unkontrollierten motorischen Antworten.

Supplementär–motorischer Kortex (SMA): Dieser Kortexanteil ist an der Pro-
grammierung differenzierter manipulatorischer Bewegungen beteiligt. Demge-
mäß steigt beim Durchführen und Erlernen schwieriger motorischer Aufgaben
die Durchblutung des supplementär–motorischen Kortex an. Die Bewegungs-
defizite nach Läsionen in diesem Bereich betreffen die Feinmotorik und die
bimanuelle Koordination der Hände.

1den Tastsinn betreffend [Pschyrembel 2004]
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Diese drei Gebiete weisen eine Vielzahl von Eingangssystemen und ausgedehnte Pro-
jektionen in subkortikale Gebiete auf, wie in Abbildung A.7 dargestellt. Neben diesen
drei Gebieten spielt auch der posterior–parietale Kortex (vgl. Abb. A.6) eine wesent-
liche Rolle, da er die sensorischen Informationen für eine Zielbewegung aufbereitet.

Posterior–parietaler Kortex (PPL): Er erhält seine afferenten Zuströme haupt-
sächlich aus dem primären somatosensorischen1 Kortex (vgl. Abschnitt A.3
insbesondere Abschnitt A.3.5) und den visuellen Arealen. Diese Informatio-
nen werden so aufbereitet, dass sie von den motorischen Kortizes zur Pro-
grammierung von Bewegungen genutzt werden können. In Übereinstimmung
damit treten bei Läsionen im posterior–parietalen Kortex keine direkten mo-
torischen Defekte auf. Die Patienten haben vielmehr die Schwierigkeit, senso-
rische Informationen zur Durchführung von Bewegungen zu erkennen und zu
nutzen, um z. B. Bewegungen mit komplexen zeitlich–räumlichen Koordina-
tionen durchzuführen. Ein typisches Symptombild einer solchen Läsion ist das
Neglekt–Syndrom2, bei dem Patienten differenzierte sensorische Reize aus der

und corticogracilis
Tractus corticocuteanus

medulläre
Pyramide

kortikostriatale und
kortikothalamische Trakte

kortikorubrale Trakte

kortikopontine Trakte

kortikoretikuläre Trakte

kortikooliväre Trakte

Tractus corticospinalis lateralis

Tractus corticospinalis ventralis

Abbildung A.7: Projektion der motorischen Kortizes in die verschiedenen
subkortikalen Gebiete (modifiziert nach Schmidt [1998]
und Phillips & Porter [1977])
Die kortikale Efferenz zieht als dickes Faserbündel durch die

Capsula interna in die subkortikalen Gebiete des Hirnstamms

und des Rückenmarks.

1sensorische Information aus dem Körper
2Definition nach Hufschmidt & Lücking [2002]: lateralisierte Störung der Aufmerksamkeit; ver-

tiefende Literatur z. B. [Kerkhoff 2003, Vallar et al. 1993]
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kontralateralen Körperhälfte nicht mehr erkennen und motorisch beantworten
können.

Untereinander sind die verschiedenen motorischen Repräsentationsareale mit dichten
reziproken Verschaltungen verknüpft. Die Axone der efferenten Projektionssysteme
ziehen in einem mächtigen Faserbündel aus der kortikalen weißen Substanz in die
nachgeschalteten subkortikalen Kerngebiete.

Pyramidenbahn und kortikospinaler Trakt

Der Teil der kortikalen Efferenz, der durch die medulläre Pyramide (vgl. Abb. A.7)
verläuft, wird als Pyramidenbahn bezeichnet. Er enthält den kortikospinalen Trakt
zur Kontrolle der Muskulatur der oberen Extremität sowie einen Teil der korti-
kobulären Projektion zur Kontrolle der Gesichtsmuskulatur. Die Mehrzahl der ca.
1 Mio. Fasern sind dünne myelinisierte Axone mit langsamer Leitungsgeschwindig-
keit (90% sind dünner als 4µm — zur Funktion der dicken Axone liegen zahlreiche
Informationen vor; von den Aufgaben der dünnen Axone ist nur wenig bekannt).
Die Pyramidenbahn übermittelt die Steuerung der bewussten, willkürlichen Bewe-
gungen. Da die meisten Pyramidenbahnfasern im unteren Hirnstammbereich zur
Gegenseite kreuzen, versorgt die Pyramidenbahn der rechten Großhirnhälfte die lin-
ke Körperhälfte und umgekehrt [Haamann 1997].

Der kortikospinale Trakt kommt aus motorischen und sensorischen Kortexgebieten.
Seine Axone enden im Rückenmark an definierten Stellen spinaler neuronaler Sys-
teme:

• Hinterhorn: An den Interneuronen der sensorischen Übertragungskanäle wird
die Rückmeldung aus der Körperperipherie eingestellt.

• Intermediärer Bereich: Dort werden die Interneurone der spinalen Reflexwege
kontrolliert.

• Vorderhorn: Die Axone enden dort an den α– und γ–Motoneuronen (bevor-
zugt der distalen1 Skelettmuskeln). Die α–Motoneurone innervieren die Ar-
beitsmuskulatur (extrafusale Fasern) und die γ–Motoneurone innervieren die
intrafusalen Fasern.

A.2.4 Rückenmark, Reflexsysteme und Sensoren der
Somatosensorik

Das Rückenmark baut die Durchführung einer Bewegung auf, indem die deszendie-
renden2 Projektionsysteme die spinalen Reflexwege und die motorischen Einheiten
mobilisieren. Die Neurone des Rückenmarks werden eingeteilt in

1weiter vom Rumpf entfernt [Pschyrembel 2004]; rumpfferner Teil einer Extremität
2absteigend
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• Motoneurone, die zu den motorischen und vegetativen Effektoren ziehen,

• Traktneurone, die Informationen nach supraspinal weitergeben, und

• Interneurone, die als Integrationszentren dienen und ihre Signale innerhalb des
Rückenmarks projizieren.

Die Neurone sind in definierten spinalen funktionellen Einheiten verschaltet, die die
Bewegung eines Gelenks bzw. einer ganzen Extremität organisieren. Die spinalen
funktionellen Einheiten sind Bausteine von Bewegungen und können von afferen-
ten, sensorgekoppelten Systemen (z. B. als Reflexe) oder von kortikalen motorischen
Programmen (Willkürmotorik) aktiviert werden. Die funktionelle Grundlage dieser
spinalen neuronalen Systeme sind die Reflexe.

Der Reflex ist eine Verhaltensreaktion des Organismus auf einen externen Reiz, wo-
bei neben motorischen und vegetativen Komponenten auch kognitive und emotionale
Prozesse ablaufen können. Die motorischen Komponenten sind die Antworten der
Skelettmuskulatur und äußern sich als Bewegung eines Gelenks oder einer Gelenk-
kette. Die Reflexantwort ist in Latenz, Stärke und Muster sehr eng an die Intensität
der Sensorerregung gekoppelt. Reflexe sind zielgerichtet und können z. B. im Rah-
men eines nozizeptiven1 Beugereflexes den Körper vor Schädigung schützen.

Das neuroanatomische Substrat eines Reflexes ist der Reflexweg, der aus den Sen-
soren, einem Verarbeitungssystem im ZNS und den Motoneuronen besteht, wobei
dem Verarbeitungssystem die entscheidende Rolle in der Koordination der Verhal-
tensreaktion zukommt. Über deszendierende Trakte, die auf Interneurone in den
Reflexwegen konvergieren, haben übergeordnete Regulationszentren Zugriff auf die
Reflexsysteme. Damit mobilisieren sie spinale Reflexwege oder Teile davon, um sie
gezielt für die Durchführung der Willkürmotorik einzusetzen. Zudem wird das Re-
flexgeschehen an den Verhaltenskontext angepasst, weswegen Reflexantworten bei
natürlichem Verhalten nicht stereotyp sind.

Sensoren der Somatosensorik aus funktioneller Sicht

Ausgangspunkt der Reflexwege sind die Sensoren der Somatosensorik (vgl. Ab-
schnitt A.3), die sich unter funktionellen Kriterien wie folgt darstellen lassen:

• Sensoren der Muskelspindeln als Teile eines Bewegungsbausteins, der die Mus-
kellänge stabilisiert;

• Golgi–Sehnenorgane als Teil eines Bewegungsbausteins, der die Muskelspan-
nung verarbeitet

• Flexorreflexafferenzen als Teil eines Bewegungsbausteins, der die motorischen
Komponenten des nozizeptiven Beugereflexes organisiert;

1Nozizeptoren od. Nozisensoren werden durch Reize erregt, die das Gewebe schädigen
[Handwerker 1998b]; ihre Stimulation wird als Schmerz empfunden
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Die Muskelspindeln sind praktisch in jedem Skelettmuskel, besonders aber in der
Nacken- und Fingermuskulatur vorhanden und enthalten Sensoren, die die Länge
der Muskeln messen.

• Makroskopischer Aufbau: Wie in Abbildung A.8 dargestellt, liegen zwischen
den extrafusalen Fasern der Arbeitsmuskulatur Bindegewebskapseln, die Mus-
kelspindeln, in denen die intrafusalen Fasern, die Längenrezeptoren, lokalisiert
sind.

Die intrafusalen Muskelfasern unterteilen sich in einen polaren Anteil, der aus
Muskulatur besteht und einen äquatorialen Anteil, der leicht dehnbar ist. Jede
Spindel enthält zwei Kernsackfasern (nuclear–bag–fibers), die im Äquatorial-
bereich eine Ansammlung von Zellkernen haben und bis zu 10 Kernkettenfa-
sern (nuclear–chain–fibers), deren Zellkerne im Äquatorialbereich kettenartig
hintereinander liegen. Abbildung A.8 zeigt jeweils nur einen Fasertyp. Zwei
afferente Axone fassen die Längeninformation der Rezeptoren einer Spindel
zusammen. Die Ia–Faser misst die Längenänderungen im Äquatorialbereich,
die Gruppe II–Faser am Übergang zum Polbereich. Die intrafusale Muskula-
tur wird von γ–Motoneuronen innerviert, wobei die Rezeptoren einer Spindel
von mehreren γ–Motoneuronen versorgt werden. Diese Motoneurone stellen
die Empfindlichkeit der Sensoren ein (siehe unten) und werden als fusimoto-
risches System bezeichnet, während die α–Motoneurone (Innervation der ex-
trafusalen Fasern) als skelettmotorisches System bezeichnet werden [Ghez &
Gordon 1996b].

Verzerrte
Darstellung

300 µm
(äquatorialer

Anteil) Muskelspindel)
(gesamte
1.5 mm

(rot)
polarer Anteil

(blau)
äquatorialer Anteil

(rot)
polarer Anteil

Kernkettenfaser Kernsackfaser

extrafusale Fasern

intrafusale Fasern
PSfrag replacements

γ

γ
γ

II

Ia

Abbildung A.8: Aufbau einer Muskelspindel (modifiziert nach Schmidt
[1998] und Matthews [1972])
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• Sensoraktivierung: Die Längenzunahme der Äquatorialregion der Sensoren ist
der adäquate Reiz, der mit einer Steigerung der Entladungsrate der Muskel-
spindeln beantwortet wird. Die Sensoren haben ein proportional–differenzielles
Verhalten und erfassen sowohl die dynamischen als auch die statischen Kom-
ponenten einer Längenänderung. Das proportionale Verhalten ist in der Kern-
kettenfaser besonders entwickelt und wird vorwiegend in den sekundären Affe-
renzen (Gruppe II) zum ZNS geleitet, während die Kernsackfaser hauptsächlich
auf die dynamische Komponente reagieren, die überwiegend in den primären
Afferenzen (Gruppe Ia) zum ZNS übertragen wird.

• γ–Motoneurone: Die intrafusalen Fasern werden an ihren Enden von γ–Moto-
neuronen innerviert, die in den spinalen Motornuclei zwischen den α–Moto-
neuronen der einzelnen Muskeln liegen. γ–Motoneurone haben einen kleine-
ren Durchmesser des Somas und eine langsamere Leitungsgeschwindigkeit der
Axone als α–Motoneurone. Eine Aktivierung der γ–Motoneurone führt zu
einer tonischen Kontraktion der intrafusalen Muskulatur, was den Äquato-
rialbereich der Sensoren dehnt. Diese Längenzunahme kann in den Muskel-
spindelafferenzen Aktionpotenziale generieren, womit das ZNS über die γ–
Motoneurone direkten Zugriff auf die Längensensoren hat. Bei einer isolier-
ten Erregung der γ–Motoneurone werden die Muskelspindeln im Vergleich zur
extrafusalen Muskellänge vorgedehnt, wodurch Änderungen der Muskellänge
empfindlicher registriert werden. Mit diesem Mechanismus stellt das kortikale
Bewegungskommando die Messeigenschaften des Sensorsystems auf eine opti-
male Erfassung der erwarteten Längenänderungen ein. Die feinere Kontrolle
aufgrund der γ–Innervation bedeutet aber auch, dass sich die Verarbeitung
der afferenten Signale durch höhere Zentren verkompliziert. Da die Impulsfre-
quenz der Muskelspindeln sowohl von der Muskellänge als auch vom Grad der
γ–Aktivierung abhängt, muss das Nervensystem bei der Interpretation der Si-
gnale aus den Muskelspindeln auch den fusimotorischen Antrieb überwachen
und berücksichtigen. Dies verdeutlicht die enge Beziehung zwischen sensori-
scher und motorischer Verarbeitung [Ghez & Gordon 1996b]. Daher wurde der
Begriff sensomotorische Integration geprägt, um diese enge Wechsel-
wirkung aufzuzeigen.

Die γ–Innervation sichert auch die Messeigenschaften der Längenrezeptoren
während einer Kontraktion, da die Muskelspindeln bindegewebig an der Ar-
beitsmuskulatur befestigt sind und sich bei einer Muskelkontraktion auffalten
und damit nicht mehr feueren würden. Um dies zu verhindern, gibt es den Me-
chanismus der α–γ–Koaktivierung, die als integraler Bestandteil des kortikalen
Bewegungsprogramms die intra- und extrafusalen Fasern auf den gleichen Soll-
wert verkürzt. Von Ghez & Gordon [1996b] wird der Zusammenhang zwischen
der Dehnung der Muskelspindeln und der Zunahme ihrer Entladungsrate aus-
führlich an einer Fingerbeugung beschrieben.

Die Golgi–Sehnenorgane liegen am Übergang der Muskelfasern in die Sehne, d. h.
in Serie zu den motorischen Einheiten und reagieren mit großer Empfindlichkeit auf
die Spannung (adäquater Reiz), die bei einer Muskelkontraktion entwickelt wird. Ein
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Sehnenorgan kann bereits durch die Kontraktion einer einzelnen motorischen Ein-
heit aktiviert werden. Das Sensorverhalten ist proportional–differenziell mit starker
Ausprägung der proportionalen Komponente. Die Information über den Spannungs-
zustand des Muskels (Kontraktionskraft) wird über die Ib–Afferenzen zum ZNS ge-
leitet.

Afferenzen des Beugereflexes. Die Nozizeptoren, die Thermosensoren sowie alle
hochschwelligen Afferenzen der Gruppe III und IV sind die Eingangssysteme des
Bewegungsbausteins des Beugereflexes. Daneben haben diese Sensoren noch weitere
Verschaltungen, deren Aktivierung zu spezifischen, lokalen Reflexantworten führt.

Muskeldehnungsreflex

Die Dehnung eines Muskels führt über die Ia–Afferenzen zur Aktivierung der α–
Motoneurone des Muskels und seiner Synergisten, während die α–Motoneurone der
Antagonisten über Interneurone gehemmt werden. Dieser Mechanismus der rezipro-
ken Hemmung wird in Abbildung A.9 veranschaulicht. Neben dieser starken Ausprä-

1. Dehnung

2. Reflex

des Flexors
Kontraktion

Extensors
Relaxation des

Ia−Interneuron
hemmendesIa−Afferenzen

αα

Abbildung A.9: Der Muskeldehnungsreflex als längenstabilisierender Re-
gelkreis (modifiziert nach Schmidt [1998])
An dem schematisierten Gelenk werden die Flexormuskeln

durch eine externe Last gedehnt, wodurch ihre Muskelspin-

deln verlängert und in den Ia–Afferenzen Aktionspotenzia-

le generiert werden. Durch die monosynaptische, erregende

Projektion werden homonyme und heteronyme (nicht gezeigt)

Motoneurone rekrutiert, während Kollateralen der Ia–Fasern

hemmende Interneurone aktivieren, die in den antagonis-

tischen Motoneuronen zur Extensormuskulatur die reziproke

Hemmung auslösen. Eine vergleichbare Verschaltung ist auch

für die Extensoren vorhanden. Die Verschaltung der Gruppe–

II–Afferenzen ist zur Vereinfachung nicht dargestellt.
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gung des phasischen1 Anteils über die Ia–Afferenzen hat der Muskeldehnungsreflex
auch eine tonische2 Komponente, die durch die statische Dehnung der Muskeln in
ihrer neuen Länge bestimmt wird [Ghez & Gordon 1996c].

Zusammen führt dies zu einer Stabilisierung der Muskellänge (Gegenkoppelung),
wobei spinale und supraspinale Zentren über das γ–System Zugriff auf die Sensoren
des Reflexes haben und somit die Einbindung in die Motorik steuern.

Entgegen der vereinfachten Darstellung in Abbildung A.9, geht jede afferente Ia–
Faser mit sämtlichen Motoneuronen, die den homonymen3 Muskel innervieren sowie
mit bis zu 60 % der Motoneurone der heteronymen4 Muskeln eine erregende Ver-
bindung ein. Zudem ist die reziproke Hemmung der Antagonisten nicht die einzige
Funktion der hemmenden Ia–Interneurone. Manchmal ist es von Vorteil, die eigent-
lichen bewegungsrelevanten Muskeln und die antagonistischen Muskeln gleichzeitig
zu kontrahieren. Die Kokontraktion bewirkt eine Versteifung des Gelenks und ist
daher am nützlichsten, wenn es entscheidend auf Präzision und Gelenkstabiliserung
ankommt. Da die hemmenden Ia–Interneurone sowohl erregende als auch hemmen-
de Eingänge aus den relevanten absteigenden motorischen Bahnen erhalten, können
die spezifischen Hirnzentren das Gleichgewicht der einlaufenden Erregung und Hem-
mung verändern und so das relative Ausmaß der Gelenksteifigkeit, die für eine be-
stimmte motorische Handlung angemessen ist, kontrollieren [Ghez & Gordon 1996c].

Der Muskeldehnungsreflex ist ein Bewegungsbaustein, der die Länge des gedehnten
Muskels einstellt, stabilisiert und die Interaktion mit den Synergisten koordiniert.
Entsprechend viele Funktionen hat der Muskeldehnungsreflex in der Motorik. Hyper-
aktive Dehnungsreflexe sind stets die Folge zentraler Läsionen, die den erregenden
Zustrom auf die Motoneurone verstärken. Dies geht häufig mit Störungen des Mus-
keltonus, etwa mit Spastik 5 und Rigor 6 einher [Ghez & Gordon 1996c].

Reflexsystem der Ib–Afferenzen

Neben dem Einfluss der Ia–Afferenzen (Muskeldehnungsreflex), stehen die homony-
men Motoneurone, wie in Abbildung A.10 dargestellt, auch unter dem Einfluss von
hemmenden Ib–Interneuronen, die ihren Zustrom aus den Golgi–Sehnenorganen er-
halten. Wird eine wachsende Muskelspannung durch eine steigende Ib–Aktivität
signalisiert, werden auch die Ib–Interneurone stärker erregt. Da diese hemmend auf

1In der Medizin wird für dynamische Vorgänge meist der Begriff
”
phasisch“ gewählt.

2In der Medizin werden stationäre Zustände (bzw. sehr langsame Änderungen) als
”
tonisch“ be-

zeichnet.
3gleichnamig, entsprechend [Pschyrembel 2004]; Projektion von Sensorafferenzen auf die Moto-

neurone des sensortragenden Muskels
4ungleichnamig [Pschyrembel 2004]; Projektion von Sensorafferenzen auf die Motoneurone anderer

als den sensortragenden Muskel
5Definition nach Hufschmidt & Lücking [2002]: Teilweise geschwindigkeitsabhängiger, federnder

Widerstand bei passiver Muskeldehnung, der unter Umständen ab einem bestimmten Punkt
plötzlich abnimmt (

”
Taschenmesserphänomen“)

6Definition nach Hufschmidt & Lücking [2002]: Gesteigerter Muskeltonus im Agonisten und Ant-
agonisten mit gleichmäßigem, wächsernem, nicht federndem (im Gegensatz zur Spastik) Wi-
derstand bei passiver Bewegung, häufig auch Zahnradphänomen
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Ib−Interneuron
hemmendes segmental

deszendierend Ib−Afferenzen

Extensor

Flexor

α

αα

Abbildung A.10: Reflexsystem der Golgi–Sehnenorgane mit der Ver-
schaltung der Ib–Afferenzen und der Konvergenz auf
die Interneurone der autogenen Hemmung (modifi-
ziert nach Schmidt [1998], Illert [1992] und Schomburg
[1990])
Die segmentalen Konvergenzen kommen von den Muskel-

spindeln, Golgi–Sehnenorganen, nieder- und hochschwelli-

gen Hautafferenzen und den Gelenksensoren.

die homonymen Motoneurone (und die Motoneurone der Synergisten wirken, fällt die
Muskelspannung ab [Ghez & Gordon 1996c]. Dieser Mechanismus wird als autogene
Hemmung bezeichnet und dient der Stabilisierung der Muskelspannung. Das Ib–
Reflexsystem informiert die homonymen Motoneurone kontinuierlich über die Kon-
traktionskraft im sensortragenden Muskel. Dabei ermöglicht die niedrige Schwelle
der Sehnenorgane auch die Erfassung kleinster Änderungen.

Wie in Abbildung A.10 schematisch gezeigt, ist die Verschaltung der Ib–Afferenzen
aus den Sehnenorganen mit den α–Motoneuronen immer polysynaptisch. Zwei große
Projektionssysteme werden unterschieden:

• Projektionen zu den Motornuclei, die auf dasselbe Gelenk wirken wie der sen-
sortragende Muskel

• Projektionen zu den Motornuclei, die auf andere Gelenke wirken als der sen-
sortragende Muskel

Die Funktion des Ib–Systems geht weit über eine einfache Messung und Rückmel-
dung der Kontraktionskraft hinaus. Alle Ib–Wege sind polysynaptisch aufgebaut und
durch eine ausgeprägte Konvergenz von afferenten und deszendierenden Systemen
charakterisiert. Auf der Basis ihrer andauernden unterschwelligen Erregung arbeiten
die Ib–Interneurone als multisensorische Integrationszentren, die alle Informationen
zu einem Bewegungsverlauf sammeln und danach die entsprechenden Motoneurone
an- oder abschalten.
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Reflexsystem des nozizeptiven Bewegungsreflexes — Beugereflex

Die Erregung von hochschwelligen Mechano- und Nozisensoren (Gruppe III und IV–
Afferenzen) durch einen schmerzauslösenden Reiz führt zu einem Bewegungsver-
halten, das eine Schädigung des Körpers zu verhindern sucht. Charakteristisch ist
eine koordinierte Aktivierung der Flexoren und Extensoren. Abhängig von Art, In-
tensität und Lokalisation des Reizes kann sich die Reflexantwort über die gesamte
Extremität erstrecken, die kontralaterale Extremität einbeziehen sowie die obere
respektive die untere Extremität erfassen. Zusätzlich ist die Stammmuskulatur be-
teiligt. Die Reflexwege bestehen aus vielen Interneuronen, die in polysynaptischen
Ketten hintereinander geschaltet sind. Der Baustein der reziproken Hemmung ist in
diese Schaltwege eingebaut und stimmt an den Gelenken die Aktivität der Synergis-
ten und Antagonisten ab.

Monosynaptische Projektion auf Motoneurone

Zusätzlich zu der quantitativ überwiegenden Projektion auf Interneurone, gibt es
bei Primaten einschließlich des Menschen, eine monosynaptische Projektion auf Mo-
toneurone. Damit können in einem Bewegungsprogramm einzelne Motornuclei un-
abhängig von den beschriebenen Reflexwegen angesteuert werden. Ein eventueller
Zeitgewinn aufgrund der Reduzierung der synaptischen Übertragungsstellen spielt
dabei keine Rolle. Vielmehr sichert die monosynaptische Projektion deszendierender
Trakte auf Motoneurone, dass das neuronale Signal zum geplanten Zeitpunkt und
mit dem geplanten Inhalt die Zielneurone erreicht. Im Gegensatz dazu ändert die
Übertragung eines Bewegungssignals in ein interneuronales System den ursprüngli-
chen Signalinhalt, um eine flexible Programmanpassung an wechselnde Ausgangssi-
tuationen und eine schnelle Bewegungskontrolle sicherzustellen.

Beim isolierten Ausfall der monosynaptischen kortikomotoneuralen Projektion in
der Pyramide tritt bei Primaten kein langanhaltender Zusammenbruch der Motorik
ein. Stattdessen werden diskrete Störungen der Fingermotorik, wie ein fehlender
Präzisionsgriff, beobachtet.

A.2.5 Basalganglien

Die Basalganglien oder Stammganglien sind basal1 gelegene Kerngebiete des Groß-
und Zwischenhirns. Gemeinsam mit untergeordneten Kerngebieten von Zwischen-
hirn und Hirnstamm gehören sie zum extrapyramidalen motorischen System, das vor
allem unwillkürliche Bewegungen wie die Augenmotorik und den Muskeltonus steu-
ert sowie die Willkürmotorik beeinflusst. Die Fasern des extrapyramidalen Systems
verlaufen außerhalb der Pyramidenbahn vom Großhirn zum Rückenmark und sind
dem pyramidalen Bewegungsystem parallel geschaltet [Haamann 1997]. Daneben
sind die Basalganglien an der Verarbeitung und Wertung sensorischer Informatio-

1an der Basis liegend [Pschyrembel 2004]
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nen sowie an der Anpassung des Verhaltens an den emotionalen und motivationalen
Kontext beteiligt.

Die Basalganglien sind eine große Gruppe mehrerer Kerne, die hier nur rudimen-
tär betrachtet wird. Sie besitzen keine direkten efferenten Verbindungen mit dem
Rückenmark und spielen daher eine indirekte Rolle bei der Bewegungskontrolle.
Im Gegensatz zum Kleinhirn (siehe unten) erhalten die Basalganglien keine direkt
von Sinnesrezeptoren kommende, präzise organisierte Information, sondern sammeln
vielmehr überwiegend Eingänge aus unterschiedlichen Gebieten der Großhirnrinde.
Ihre efferenten Verbindungen führen über den Thalamus direkt zu präfrontalen und
prämotorischen Arealen sowie zurück zum primären motorischen Kortex. Krankhei-
ten, welche die Basalganglien betreffen, etwa die Parkinson–Krankheit, rufen Stö-
rungen der motorischen Funktionen, wie z. B. unfreiwillige Bewegungen, oder eine
generalisierte Bewegungsarmut hervor. Untersuchungen zur Behandlung dieser Zu-
stände haben wichtige Einblicke in die Organisation von Transmittersystemen im
Gehirn geliefert [Ghez & Gordon 1996d]. Für eine Beschreibung der Basalganglien
und ihrer Erkrankungen sei auf Struppler [2000] verwiesen.

Das Eingangssystem für alle Projektionen in die Basalganglien ist das Striatum.
Das wichtigste afferente System ist die kortikostriatale Projektion aus dem gesam-
ten zerebralen Kortex, der sich aus motorischen, sensorischen, limbischen1 und as-
soziativen Kortizes zusammensetzt. Ein zweites afferentes System kommt aus den
intralaminären Thalamuskernen.

Die Ausgangskerne der Basalganglien sind der Globus pallidus, Pars interna, und
die Substantia nigra, Pars reticulata. Das wichtigste efferente System projiziert zum
Thalamus, wo es in den ventralen Kernen endet. Diese Thalamuskerne sind ihrerseits
mit den motorischen Kortizes und dem präfrontalen Kortex verschaltet. Damit sind
die Basalganglien Teil einer kortiko–thalamo–kortikalen Schleife und haben Zugriff
auf die efferenten kortikalen Traktsysteme. Ein zweites efferentes System projiziert
von der Substantia nigra, Pars reticulata, zum Colliculus superior. Es ist an der Kon-
trolle der Augenmotorik beteiligt. Die Verarbeitung in diesen beiden Systemen wird
von einer zusätzlichen inneren Schleife kontrolliert. Die Aktivität der Ausgangskerne
der Basalganglien hängt von ihrer Aktivierung bzw. Hemmung ab. Die Übertragung
beider Projektionswege wird vom Kortex und von der Schleife über die Substan-
tia nigra, Pars compacta, eingestellt und verändert. Störungen in der Aktivität der
verschiedenen Anteile der beiden Projektionswege führen zu einer Dysbalance ih-
rer koordinierten Wirkung auf die Ausgangskerne und damit zu charakteristischen
Bewegungsstörungen. Bei Erkrankungen der Basalganglien sind motorische, vegeta-
tive, kognitive und emotionale Funktionen betroffen. Im Vordergrund des klinischen
Bildes stehen jedoch die Bewegungsstörungen.

A.2.6 Kleinhirn

Das Cerebellum (Kleinhirn) ist an der Planung und Durchführung der Motorik be-
teiligt. Wichtige Funktionen dabei sind

1an der Verarbeitung von Emotionen und der Entstehung von Triebverhalten beteiligt
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• der Aufbau und die Organisation von muskulären Synergien bei komplexen
Greif- und Haltebewegungen,

• der Erhalt und die Festigung dieser Synergien sowie

• die Adaption dieser Synergien an neue Situationen im Rahmen des motorischen
Lernens.

Das motorische Lernen ist als Erhaltung und Anpassung alter und als Schaffung
neuer muskulärer Synergien eine der Hauptfunktionen des Kleinhirns. Die Beteili-
gung des Kleinhirns am motorischen Lernen und der Aufbau der Kleinhirnrinde aus
drei Schichten ist von Ghez & Gordon [1996d] beschrieben.

Das Cerebellum ist aus drei funktionell unterschiedlichen Anteilen aufgebaut:

Vestibulocerebellum: Hauptbestandteil des Vestibulocerebellums ist der Lobus
flocculonodularis, der aus dem Gleichgewichtssystem und dem visuellen System über
die Position des Körpers im Raum informiert wird. Die efferente Projektion verläuft
zu den Vestibulariskernen.1 Dort steuert sie u. a. die Übertragung der afferenten
Informationen aus dem Labyrinth des Innenohrs, wo der Sitz der Gleichgewichts-
sensoren2 ist. Daneben steuert diese Projektion die Koordination zwischen Kopf-
und Augenbewegungen. Über die vestibulospinalen Trakte hat das Vestibulocere-
bellum Zugriff auf die Muskeln des Rumpfs und der proximalen3 Extremitäten, die
den Körper gegen die Schwerkraft im Gleichgewicht halten. Die motorische Sympto-
matik nach Ausfall des Vestibulocerebellums ist charakteristisch für seine Funktion:
Der Patient hat Gleichgewichtsstörungen, sein Gang ist beeinträchtigt und torkelnd
(Ataxie), meist tritt ein Spontannystagmus4 auf.

Spinocerebellum: Zu ihm gehören die Vermis und der mediale Teil der Hemi-
sphären. Das Spinocerebellum erhält vom motorischen Kortes Informationen zum
kortikalen Bewegungsprogramm. Informationen zum Fortlauf der Bewegungspro-
grammierung gelangen über aszendierende5 Trakte von den spinalen interneurona-
len Systemen zum Spinocerebellum. Zudem wird das Spinocerebellum durch Trak-
te aus dem Rückenmark, dem sensorischen Kortex sowie den akustischen, visuellen
und vestibulären Systemen über die Bewegungsdurchführung informiert. Damit kon-
trolliert das Spinocerebellum die Durchführung ablaufender Bewegungen, indem es
eine Kopie des Bewegungsplans (Efferenzkopie) mit den Rückmeldungen über den
Programmierungs- und Bewegungsablauf vergleicht. Sobald die Bewegung vom ge-
planten Verlauf abweicht, werden Korrektursignale erarbeitet, um die Bewegung auf
den geplanten Verlauf zurückzuführen.

Über den Nucleus fastigii wird die Stammmuskulatur sowie die proximale Extre-
mitätenmuskulatur kontrolliert. Die distale Extremitätenmuskulatur wird über den
Nucleus interpositus kontrolliert. Auf diese Weise passt das Spinocerebellum die

1vestibulär: den Gleichgewichtssinn betreffend
2werden oft auch als Labyrinthsensoren bzw. als Labyrinthorgan bezeichnet
3näher zum Rumpf [Pschyrembel 2004]
4Nystagmus: Augenzittern [Pschyrembel 2004]
5aufsteigend
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Körperhaltung an die intendierte Bewegung an bzw. modifiziert die Bewegung ent-
sprechend der Körperhaltung.

Eine Störung im Spinocerebellum führt zu einer falschen Interpretation des soma-
tosensorischen Signals und hat die Einspeisung eines falschen Korrektursignals zur
Konsequenz. Dies äußert sich in den Symptomen der Ataxie und des Intentionstre-
mors. Die Ataxie ist nach Hufschmidt & Lücking [2002] eine Störung der Koordi-
nation von Bewegungsabläufen in Form eines gestörten Zusammmenspiels einzelner
Muskeln (Dyssynergie), falscher Abmessungen von Zielbewegungen (Dysmetrie) und
der Unfähigkeit zur Durchführung einer raschen Folge antagonistischer Bewegungen
(Dysdiadochokinese).

Cerebrocerebellum: Es besteht aus dem lateralen Teil der Hemisphäre. Seine affe-
renten Systeme kommen aus den Arealen des Neocortex, die den Handlungsantrieb
realisieren und Bewegungsstrategien entwickeln. Über den Nucleus dentatus und
die ventrolateralen Thalamuskerne ist das Cerebrocerebellum mit dem motorischen,
dem prämotorischen und dem supplementär–motorischen Kortex verschaltet. Aus
dieser kortiko–zerebello–thalamo–kortikalen Schleife wird geschlossen, dass das Ce-
rebrocerebellum an der Planung und Programmierung einer Bewegung beteiligt ist.
Die Bewegungssymptomatik nach pathologischen Prozessen im Bereich des Cere-
brocerebellums unterstützt diese Hypothese, da der Start einer Extremitätenbewe-
gung verzögert und ihre Koordination gestört ist. Motorische Programmteile, die
parallel und verzahnt ausgeführt werden müssten, werden sequentiell und unkoordi-
niert abgearbeitet. Parallel dazu wird die Sprache häufig eintönig und skandierend.
Pathophysiologischer Hintergrund ist der unkoordinierte Aufbau des motorischen
Bewegungsplans.

Insgesamt ergibt sich aus Tierexperimenten und den beschriebenen klinischen
Symptomen bei Kleinhirnläsionen die Vorstellung, dass das Kleinhirn der Bewe-
gungsglättung dient. Nachweisbar ist, dass die komplexen zeitlichen Abfolgen der
Kontraktionen bei allen in einer Bewegung zusammenwirkenden Muskeln von einem
intakten Kleinhirn abhängen. Braitenberg & Schütz [1998] geben als gängige Vor-
stellung an, dass die motorischen Anteile der Großhirnrinde die Bewegungen in ih-
rer Rohform planen und dass das Kleinhirn die zusätzlichen Signale liefert, die das
Schlenkern, Übers–Ziel–Hinausschießen, Zittern etc. kompensieren, die sonst mit der
Bewegung einhergehen würden.

A.2.7 Kontrolle der Körperhaltung — Hirnstamm

Die Durchführung der Motorik setzt voraus, dass die Haltung des Körpers gegen die
Schwerkraft gesichert ist. Da sich aber der Schwerpunkt des Körpers durch die Be-
ziehung der verschiedenden Körperteile zueinander bei jeder Bewegung ändert, und
die Massenträgheit der bewegten Körperteile wirksam wird, muss das Nervensys-
tem diese kontinuierlichen Veränderungen berechnen und die Haltung entsprechend
stabilisieren. Hierzu haben sich auf allen Stufen des ZNS spezielle neuronale Pro-
gramme und Reflexe entwickelt, die als posturale Reaktion oder posturale Synergien
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bezeichnet werden. Eine posturale Reaktion ist kein Reflex, sondern eine koordinier-
te und getriggerte Synergie, die von einem zentralen Programm aufgerufen wird.
Nur die erste Reaktion der Programmsequenz ist ein Reflex im eigentlichen Sinn
(Aktivierung durch Sensoren).

Ein Beispiel für eine posturale Reaktion ist die Regulation der Haltung, wenn der
Körper aus der Senkrechten abgelenkt wird. Die Korrekturbewegung beginnt mit
einer Kontraktion der Muskelgruppe, die das Sprunggelenk stabilisiert. Dann wer-
den in einer festen Sequenz mit etwa 20ms Abstand posturale Programme aktiviert,
die von distal nach proximal verlaufend die einzelnen Gelenke (Knie, Hüfte, Kör-
perstamm) stabilisieren. Diese Aktivierungsfolge führt den Körper in die Senkrechte
zurück.
Zwei Gruppen von Sensoren lösen posturalen Reaktionen aus:

• Sensoren des Vestibularorgans [z. B. Zenner 1998], die die Position des Körpers
im Raum messen und

• Sensoren der Propriozeption, die die Stellung und Bewegung der einzelnen
Gelenke erfassen.

Die posturalen Synergien werden auf allen Stufen des Nervensystems organisiert,
aber dem Hirnstamm kommt hierbei eine entscheidende Rolle zu. In ihm findet die
Abstimmung zwischen den wesentlichen Sensorgebieten der posturalen Reaktionen
statt. Über absteigende Trakte hat er monosynaptischen Zugriff auf die Motoneuro-
ne der Rumpf- und Extremitätenmuskulatur und der Muskeln in den Extremitäten.
Diese monosynaptische Verschaltung garantiert, dass ein im Hirnstamm ausgearbei-
tetes Haltungssignal direkten und unveränderten Zugang zu den Motoneuronen hat.
Daneben kontrolliert ein Teil des Hirnstamms die distalen Extremitätenmuskeln und
ist daher für abgeschlossene zielgerichtete Bewegungen, insbesondere des Arms und
der Hand, von Bedeutung [Ghez & Gordon 1996a].

A.2.8 Lokomotion — Beispiel einer koordinierten Aktivität des
Nervensystems

Die bisherige Darstellung motorischer Systeme hat sich auf eine systematische Be-
schreibung der motorischen Funktionen von wesentlichen Teilen des ZNS konzen-
triert. Mit der Lokomotion, d. h. der Bewegung des Körpers im Raum, wird die
Organisation eines spezifischen Verhaltens beschrieben. Die Darstellung soll zeigen,
dass das ZNS der Umgebung nicht in fraktionierten Einzelfunktionen gegenübertritt,
sondern in einem koordinierten Funktionsablauf, in dem Motorik, Haltung, Reflexe,
deszendierende Kontrolle etc. zu einem einheitlichen Geschehen zusammengefasst
sind.

Das Grundmuster der Lokomotion wird auf Rückenmarksebene in einem neuronalen
System, das als spinaler Lokomotionsgenerator bezeichnet wird, organisiert. Die in
diesem Generator aufgebaute Aktivität beinhaltet komplexe und differenzierte Ak-
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tivierungsmuster von Extensoren und Flexoren. Der Lokomotionsgenerator selbst
wird von supraspinalen lokomotorischen Regionen tonisch aktiviert.

Für eine natürliche Lokomotion ist die Kontrolle des Muskeltonus und des Gleichge-
wichts, die vorausschauende Anpassung an Störungen und der willkürliche Gebrauch
der Lokomotion zum Erreichen eines Zieles erforderlich. Da der spinale Generator auf
diese Voraussetzungen keinen Einfluss hat, werden diese Aufgaben von deszendie-
renden Systemen übernommen, die den spinal programmierten Schritt adaptieren.
Zu diesen adaptiven Systemen gehören motorische Trakte, die im Rahmen der Will-
kürmotorik und der Sicherung der Körperhaltung aktiv sind. Sie projizieren auf die
Motoneurone, die Reflexwege und den spinalen Generator selbst.

Lokomotion reagiert auf periphere Störungen, z. B. beim Berühren eines Steins wäh-
rend der Schwungphase eines Schritts. Diese Korrekturmechanismen sind auf der spi-
nalen Ebene organisiert und werden von den peripheren Sensorsystemen aktiviert,
die auf die Motoneurone und die Interneurone anderer Reflexwege projizieren. Diese
Sensorsysteme haben zudem einen direkten Eingang in den Lokomotionsgenerator,
wobei sie den Lokomotionsrhythmus ändern und neu einstellen. Eine entscheidende
Rolle bei der Adaption der Lokomotion durch periphere Sensoren kommt den Syste-
men zu, die die Stellung der großen, rumpfnahen Extremitätengelenke messen (z. B.
Stellung der Hüfte).

A.3 Somatosensorik nach Handwerker [1998c]

Unter Somatosensorik werden alle Empfindungen zusammengefasst, die durch Rei-
zung verschiedenartiger Sensoren im Körper hervorgerufen werden. Ausgenommen
sind die spezifischen Sinnesorgane für Sehen, Hören, Schmecken, Riechen und Gleich-
gewicht, die im Kopf lokalisiert sind. Die Somatosensorik umfasst folgende drei Be-
reiche:

• Sensorik der Körperoberfläche (Ekterozeption, Hautsensibilität)

• Sensorik des Bewegungsapparates (Propriozeption)

• Sensorik der inneren Organe (Enterozeption

Nachdem für die vorliegende die Enterozeption keine Bedeutung hat, wird diese nicht
näher betrachtet.

A.3.1 Tastsinn

Der Tastsinn trägt wesentlich zur Wahrnehmung der Gestalt von Gegenständen bei,
indem die Finger über die Oberfläche des Gegenstands geführt werden. Damit ist
die Hand ein wichtiges Sinnesorgan des Körpers.

Neben einer intakten Ziel- und Greifmotorik von Hand und Finger erfordert der
Tastsinn folgende Voraussetzungen:
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• empfindliche Mechanosensoren,

• die Fähigkeit des ZNS, die Informationen aus benachbarten Sensoren zu diffe-
renzieren, um ein räumliches Muster zu erfassen und

• die Fähigkeit des ZNS, den sensorischen Einstrom mit der Tastmotorik zu
verrechnen, um die Vorstellung der Gestalt eines Gegenstands zu erzeugen.

Die Wahrnehmung und das Erkennen von Gegenständen durch Betasten, d. h. eine
taktil1 explorative2 Leistung, stellt für das ZNS eine sehr komplexe Aufgabe dar und
erfordert eine hohe Integration von Motorik und Somatosensorik.

Sensoren des Tastsinns: Die für den Tastsinn wichtigen Sensoren sind sehr emp-
findlich und können bereits auf Verformungen der Hautoberfläche unter 0.1mm rea-
gieren, was durch die Ableitung der Aktionspotenziale einer einzelnen afferenten
Nervenfaser (Mikroneurographie) nachgewiesen werden kann.

Auf eine Dauerdeformation reagieren die langsam adaptierenden (
”
slow adapting“)

Sensortypen SA I und SA II, wobei die SA I–Sensoren auch auf die Geschwin-
digkeit der Verformung reagieren. Die schnell adaptierenden RA–Sensoren (

”
rapid

adapting“) reagieren ausschließlich auf die Verformungsgeschwindigkeit. Die Vater–
Pacini–Körperchen [Handwerker 1998a] reagieren überwiegend auf die Beschleuni-
gungsphasen der Hautverformung.

SA I– und RA–Sensoren haben kleine, scharf begrenzte rezeptive Felder und eine
hohe Innervationsditche an den Fingerspitzen. Als rezeptives Feld einer afferenten
Nervenfaser wird jenes Hautareal bezeichnet, dessen Erregung in der Nervenfaser
abgebildet wird. SA I– und RA–Sensoren sind für den Tastsinn besonders wichtig,
da sie auch auf eine überproportional große Neuronenpopulation mit kleinen rezep-
tiven Feldern im somatosensorischen Areal der Hirnrinde (siehe Abschnitt A.3.5)
projizieren. Vater–Pacini– und SA II–Sensoren weisen große rezeptive Felder und
eine niedrige Innervationsdichte auf. Daher sind sie weniger für eine Lokalisation der
Wahrnehmung geeignet.

A.3.2 Druck, Berührung und Vibration

Die Wahrnehmung mechanischer Reize die auf die Haut einwirken (Mechanozeption)
dient nicht nur dem Tastsinn. Auch Körperregionen, die sich kaum zum Betasten
von Gegenständen eignen, sind mit ähnlichen Mechanosensoren wie die Handflächen
ausgestattet. In der mehr oder minder behaarten Haut der Arme und vergleichba-
rer Körperregionen gibt es allerdings kaum RA–Sensoren. Ihre Funktion wird von
Afferenzen, die an den Haarfollikeln enden erfüllt. SA I–Sensoren vermitteln den
Drucksinn, RA– und Haarfollikelsensoren die Berührungsempfindungen, die Vater–
Pacini–Körperchen den Vibrationssinn.

1den Tastsinn betreffend [Pschyrembel 2004]
2erkundend [Pschyrembel 2004]
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Der Berührungs- und der Vibrationssinn können unterschiedliche Frequenzen me-
chanischer Schwingungen differenzieren. Vibrationen unter 100Hz erregen leichter
RA–Sensoren, die wegen ihrer relativ kleinen rezeptiven Felder gut zur Lokalisation
der Vibration geeignet sind. Im Bereich von 100 – 300Hz genügen Eindrucktiefen
von 1 – 2µm, um Vater–Pacini–Afferenzen zu erregen und eine Vibrationsempfin-
dung hervorzurufen. Wegen der relativ großen rezeptiven Felder eigenen sich die
Vater–Pacini–Sensoren aber wesentlich weniger zur Lokalisation von Vibrationen.

A.3.3 Tiefensensibilität und Propriozeption

Bei kräftigerem Druck auf die Haut, werden nicht nur die empfindlichen Mecha-
nosensoren erregt, sondern auch tieferliegende Sensortypen, vor allem langsam ad-
aptierende und zum Teil hochschwellige Mechanosensoren in der Unterhaut, aber
auch Mechanosensoren in Muskel und Sehnen. Die Tiefensensibilität ist daher kein
einheitlicher Sinn. Unter Propriozeption werden die Sinneseindrücke zusammenge-
fasst, die durch Reizung von Muskeln, Sehnen- und Gelenkmechanosensoren zu-
stande kommen. Diese Sinnesmodalität dient dem Kraftsinn und der Wahrnehmung
von der Stellung, dem Positionssinn, und von den Bewegungen einzelner Körpertei-
le. Einen wichtigen Beitrag zur Propriozeption leistet das Gleichgewichtsorgan, das
z. B. von Zenner [1998] ausführlich beschrieben wird.

Mit dem Kraftsinn kann ein Gewicht auf 3 – 10% Genauigkeit abgeschätzt wer-
den, wobei Hautsensoren eine untergeordnete Rolle spielen. Dies gilt ebenso für die
Wahrnehmung von Bewegungen, da eine Lokalanästhesie der Haut über den Ge-
lenken diesen Sinn kaum beeinflusst. Die Sensoren aus den Gelenken selbst melden
nur extreme Gelenkstellungen — die Injektion eines Lokalanästhetikums beeinflusst
kaum den Positionssinn — und gehören häufig zu der Gruppe der Nozisensoren, wie
sie z. B. von Handwerker [1998b] oder Schmidt [1999] beschrieben werden.

Propriozeptive Afferenzen sind folglich unter den Muskel- und Sehnenafferenzen zu
finden. Keiner der Sensoren kann aber für sich allein die Propriozeption vermitteln.
Die dafür notwendige zentrale Verarbeitung schließt auch Efferenzkopien mit ein, um
die zwangsläufige Mehrdeutigkeit der afferenten Informationen zu beseitigen. Um
die Stellung von Kopf und Körper im Raum wahrzunehmen, ist eine Zusammenar-
beit mit dem Gleichgewichtsorgan notwendig [Schmidt 1999]. Für die Wahrnehmung
der Tiefensensibilität ist somit eine integrative Verarbeitung der afferenten Zuflüsse
notwendig [Birbaumer & Schmidt 2002], weswgen von sensomotorischer Integration
gesprochen wird.

Besonders wichtig für die Motorik sind die Ia–Afferenzen aus den Muskelspindeln:
Wirkt ein Vibrationsreiz auf die Sehne eines Muskels ein, dann werden außer den
Vater–Pacini–Sensoren primäre Muskelspindelsensoren, die überwiegend auf die dy-
namische Komponente der Bewegung reagieren, erregt. Probanden empfinden auf-
grund einer derartigen Vibration die Illusion einer entsprechenden Veränderung der
Gelenkstellung.
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A.3.4 Temperatursinn

Warm- und Kaltempfinden werden an unterschiedlichen Hautpunkten wahrgenom-
men, weswegen zwischen einem Warm- und einem Kaltsinn unterschieden wird. An
der Hand befinden sich pro Quadratzentimeter etwa 1 – 3 Kaltpunkte, die Warm-
punkte sind etwas seltener. In der Mundregion hingegen liegen die Kalt- und Warm-
punkte so dicht beieinander, dass sie eine einheitliche Sinnesfläche bilden.

Warm- und Kaltsinn sind in der Regel für Temperaturänderungen sehr viel emp-
findlicher als für eine konstante Temperatur. Aber auch nach der Adaption an eine
konstante Temperatur können Warm- und Kaltsensoren tonisch aktiv sein. In einem
mittleren Temperaturbereich (ca. 30 – 36 ◦C) werden beide Sensortypen mäßig er-
regt. Dieser Temperaturbereich kann indifferent empfunden werden. Bei Hauttem-
peraturen über > 42 ◦C / < 20 ◦C sinkt die Entladungsrate der Warmsensoren/Kalt-
sensoren wieder ab. In diesen extremen Temperaturbereichen werden Nozisensoren
aktiviert, die die Empfindung als schmerzhaft heiß/kalt vermitteln.

A.3.5 Somatosensorische Bahnen und Kortex

In den allermeisten Fällen besteht ein Neuron aus

• einem Zellkörper (Soma)

• mehreren Dendriten, die sich verzweigen und die einlaufenden Erregungen
summieren und

• einem Axon, das Seitenzweige (Kollateralen) bilden kann und Aktionspoten-
ziale über große Entfernungen vom Zellkörper weg leitet.

Die Zellkörper der peripheren Bahnen liegen in den Spinalganglien und bilden die
primäre Neuronenpopulation des somatosensorischen Systems, die mit ihren langen
Fortsätzen die Sensoren der Somatosensorik innervieren. Diese Fortsätze der peri-
pheren Nervenzellen besitzen axonale Eigenschaften, da sie sehr lang werden und
Aktionspotenziale weiterleiten. Allerdings leiten sie diese zum Zellkörper hin, wes-
wegen sowohl die Bezeichnung Axon als auch die Bezeichnung Dendrit für diesen
Fortsatz widersprüchlich ist. Der Ausdruck

”
Nervenfaser“ bezieht sich auf beides:

die zentralnervösen Axone und die langen Fortsätze der peripheren Nervenzellen
[Braitenberg & Schütz 1998].

Die afferenten Hautnervenfasern lassen sich nach dem Durchmesser bzw. der Lei-
tungsgeschwindigkeit wie folgt klassifizieren:

• dicke markhaltige Aβ– (oder II–) Afferenzen,

• dünne markhaltige Aδ– (oder III–) Afferenzen und

• marklose C– (oder IV–) Afferenzen.
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Aβ–Afferenzen sind den Mechanosensoren zuzuordnen, während Aδ– und C–Affe-
renzen überwiegend den Nozizeptoren und den Thermosensoren zuzuordnen sind.
Die Faserspektren für afferente Haut- und Muskelnerven sind einander sehr ähnlich
und in Abbildung A.11 dargestellt. In Tabelle A.1 und A.2 sind die Klassifizierungen
der verschiedenen Nervenfasertypen nach Dudel [1998a] angegeben.

Die dicken markhaltigen Afferenzen der Mechanosensoren verzweigen sich in
zwei Äste: Der eine zieht in den Hintersträngen auf der gleichen Seite zum Gehirn
hinauf, der zweite nimmt nach weiterer Aufzweigung synaptische Kontakte mit Neu-
ronen des Rückenmarkhinterhorns auf. Die ersteren Axone in den Hintersträngen
bilden das Hinterstrang–lemniskale–System, das überwiegend aus rasch leitenden,
markhaltigen Nervenfasern besteht, somatotop geordnet ist und der Übertragung
taktiler und propriozeptiver Informationen mit hoher zeitlicher und räumlicher Auf-
lösung dient. Die Axone der primären Neuronenpopulation in den Hintersträngen
enden an Neuronen der Hinterstrangkerne in der unteren Medulla oblongata, die die
sekundäre Neuronenpopulation bilden. Die von hier ausgehenden Axone kreuzen im
Lemniscus medialis auf die gegenüberliegende Seite und enden im Projektionskern
des Thalamus (tertiäre Neuronenpopulation), der nach Schmidt [1999] die

”
Eingangs-

pforte“ zur Hirnrinde darstellt. Die quartäre Neuronenpopulation dieser Bahn bilden
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Abbildung A.11: Relative Häufigkeit afferenter Nervenfasern verschie-
dener Durchmesser und Leitungsgeschwindigkeiten in
Haut- und Muskelnerven (modifiziert nach Schmidt
[1998])
Die Population der marklosen Fasern (Typ C oder IV) bil-

det in den meisten Nerven fast die Hälfte aller Fasern. Da-

her ist der betreffende Gipfel unterbrochen dargestellt.

– 295 –



A Grundlagen der Motorik und Somatosensorik Anhang

Tabelle A.1: Klassifikation der Nervenfasern nach Erlanger/Gasser (mo-
difiziert nach Dudel [1998a])

Faser- Funktion Mittlerer Mittlere
typ (beispielsweise) Durchmesser Leitungs-

in µm geschw. in m/s

Aα primäre Muskelspindelafferenz,
α–Motoaxon

15 100

Aβ Hautafferenz für Berührung und
Druck

8 50

Aγ motorisch, zu Muskelspindeln
(γ–Motoaxon)

5 20

Aδ Hautafferenz für Temperatur und
Nozizeption

< 3 15

B sympathisch präganglionär 3 7

C Hautafferenz für Nozizeption 1 1

sympathisch postganglionäre
Efferenzen

marklos

Tabelle A.2: Klassifikation der Nervenfasern nach Lloyd/Hunt (modifi-
ziert nach Dudel [1998a])

Faser- Funktion Mittlerer Mittlere
typ (beispielsweise) Durchmesser Leitungs-

in µm geschw. in m/s

I primäre Muskelspindel- und
Sehnenorganafferenzen

13 75

II Sekundäre Muskelspindelafferenzen
und Mechanorezeptoren der Haut

9 55

III Tiefe Drucksensibilität des Muskels 3 11
IV Marklose nozizeptive Fasern 1 1

die Neurone des somatosensorischen Projektionsfeldes (S I) im Gyrus postcentralis
der Hirnrinde (vgl. Abb. A.12 bzw. auch Abb. A.13).

Der Zustrom aus den Muskelspindelafferenzen wird ebenfalls in der Hinterstrang–
lemniskalen–Bahn zum Thalamus und zum somatosensorischen Kortex geleitet. Da-
her führen Schädigungen des S I–Projektionsfeldes auch zu Strörungen der Motorik.

Für den Temperatursinn und den Schmerz ist das anterolaterale/spinothalami-
sche System das Bedeutendste. Es ist weniger klar somatotop organisiert als die
lemniskale Bahn. Die dünnen afferenten Nervenfasern bilden ebenfalls synaptische
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Abbildung A.12: Schematische Darstellung der Projektionen der lemnis-
kalen Bahn zum ventrobasalen Kern des Thalamus und
zum somatotop organisierten somatosensorischen Kor-
tex (S I u II) (modifiziert nach Schmidt [1998])

Kontakte an Neuronen des Rückenmarkhinterhorns. Ein Teil der Hinterhornneurone
projiziert Axone ins Gehirn. Zusammenfassend werden diese Bahnen, die zum Teil
auch nichtsensorische Funktionen haben, als extralemniskale Bahnen bezeichnet.

Am wichtigsten für die Sensorik sind Bahnen, die auf die Gegenseite kreuzen und
dort im anterolateralen System zum Gehirn aufsteigen. Bei dieser spinothalamischen
Bahn liegt die sekundäre Neuronenpopulation in den Hinterhörnern des Rücken-
marks. Ein Teil der Axone dieses Systems schließt sich im Hirnstang den Fasern des
Lemniscus medialis an und zieht mit diesen zum Ventrobasalkern des Thalamus (vgl.
Abb. A.12). Damit stellt der Thalamus auch für dieses System die tertiäre Neuro-
nenpopulation dar. Diese Bahn wird auch als neospinothalamische Bahn bezeichnet.

Die somatosensorischen thalamischen Projektionskerne, in denen die lemniskale und
die neospinothalamische Bahn aus Spinalnerven und Nervus trigeminus (Gesichts-
nerv) enden, bezeichnet man zusammenfassend als Ventrobasalkern oder ventrobasa-
ler Komplex (VB). Der ventrobasale Komplex des Thalamus erhält einen afferenten

– 297 –



A Grundlagen der Motorik und Somatosensorik Anhang

Einstrom von der kontralateralen Körperhälfte und zeigt eine
”
verzerrte“ somatotope

Organisation.

Somatosensorischer Kortex. Der Ventrobasalkern ist durch aufsteigende Axone
mit den ipsilateralen Projektionsfeldern der Hirnrinde verbunden, die als S I und
S II bezeichnet werden. S I liegt im Gyrus postcentralis und wird auch als primärer
somatosensorischer Kortex bezeichnet (vgl. Abb. A.13).

Das S II–Areal, der sekundäre somatosensorische Kortex, liegt am Oberrand der Fis-
sura lateralis Sylvii (lateral von S I gelegen [Schmidt 1999]) und ist wesentlich kleiner
als die S I–Region. Der sekundäre somatosensorische Kortex erhält neben dem Zu-
strom von S I, einen bilateralen afferenten Einstrom. S II bildet beide Körperhälften
ab und ist damit wahrscheinlich für die bilaterale Koordination von Sensorik und
Motorik zuständig [Schmidt 1999].

Posterior an das somatosensorische Projektionsareal schließt das parietale Assio-
ziationsareal an (vgl. Abb. A.13: posterior–parietaler Kortex) an, dessen Neurone
somatosensorische, motorische und visuelle Informationen integrieren.

Die wichtigste Folge einer Läsion in S I ist eine Störung der Formerkennung beim
Betasten von Gegenständen und eine Störung der Motorik. Die Temperatur- und
Schmerzwahrnehmung ist hingegen nicht grundlegend gestört. Lediglich die Lokali-
sation entsprechender Reize wird ungenauer.

Kortex (Area 6, medial)
supplementär−motorischer

prämotorischer Kortex
(Area 6, lateral)

Kortex (Area 5, 7)
posterior−parietaler

(S I und I ; Area 1−3)I

sekundär (S I )I

primär (S I)

somatosensorischer Kortex

motorischer Kortex
(Area 4)

Abbildung A.13: Lokalisation der somatosensorischen Kortizes (modifi-
ziert nach Schmidt [1998] und Phillips & Porter [1977])
Die laterale Ansicht des Neocortex gibt den somatosensori-

schen Kortex (S I) sowie den posterior–parietalen und die

motorischen Kortizes (vgl. Abschnitt A.2.3) mit der Be-

zeichnung der Hirnfelder nach Brodmann Brodmann [1909]

an.
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Anhang A.3 Somatosensorik

Zusammenfassend können die vier Grundprinzipien der funktionellen Organisation
im somatosensorischen Kortex festgehalten werden:

Grundprinzip 1: Die Kreuzung im Lemniscus medialis hat zur Folge, dass eine Hirn-
hälfte die Information aus der jeweils kontralateralen Körperhälfte verarbei-
tet. Warum sich diese gekreutzte Informationsverarbeitung als gemeinsames
Merkmal der großen Sinnesbahnen entwicklungsgeschichtlich durchgesetzt hat
ist unbekannt [Handwerker 1998c].

Grundprinzip 2: Der größte Anteil des S I Projektionsfeldes wird von Neuronenpo-
pulationen eingenommen, die die wichtigsten Tastorgane repräsentieren (Ab-
bildung A.12). Beim Menschen hat der opponierbare Daumen die größte Re-
präsentation, während bei Affen, die in Bäumen leben, auch die für das Greifen
spezialisierten Zehen eine überproportional große Repräsentation aufweisen.

Grundprinzip 3: Die afferente Information wird modalitätsspezifisch in verschiede-
nen Säulen verarbeitet. Jede dieser Säule hat etwa einen Durchmesser von
0.3 – 0.5 mm und enthält mehrere tausend Zellkörper. Manche Säulen verar-
beiten z. B. nur den afferenten Einstrom von rasch adaptierenden RA– und
Haarfollikelsensoren, andere von langsam adaptierenden Sensoren. Wieder an-
dere werden durch Sensoren in Sehnen und Muskeln aktiviert.

Grundprinzip 4: Die funktionelle Organisation des somatosensorischen Kortex hängt
von einem intakten afferenten Einstrom ab. Wird ein Finger denerviert oder
amputiert, dann verschwindet seine Repräsentation im somatosensorischen
Kortex und die Repräsentationen benachbarter Areale breiten sich entspre-
chend aus (vgl. auch Abschnitt1.2).
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B Parameteradaptionsalgorithmen

In diesem Abschnitt wird der Least–Squares– und der Recursive–Least–Squares–
Algorithmus beschrieben. Dabei wird grundsätzlich nach den Herleitungen von Ljung
[1999] vorgegangen.

B.1 Lineares Quadratmittelproblem

Ausgangspunkt jedes Paramteradaptionsverfahrens ist ein Gütefunktional, das die
eigentliche Optimierungsaufgabe mathematisch formuliert. In der Regel wird das
Gütefunktional für N Trainingspaare als quadratische Fehlersumme definiert:

E(Θ̂) =
1

2

N∑

k=1

(
y[k] − ŷ(Θ̂)[k]︸ ︷︷ ︸

e[k]

)2

(B.1)

Durch das Parameteradaptionsverfahren soll dieses Gütefunktional, abhängig von
den unbekannten Parametern Θ̂ = [Θ̂1 . . . Θ̂q]

T , minimiert werden. Damit muss
folgender Ausdruck gelten:

∇E(Θ̂) = −
N∑

k=1

(
y[k] − ŷ(Θ̂)[k]

)
∇ŷ(Θ̂)[k]

!
= 0 (B.2)

Im Weitern wird angenommen, dass die unbekannten Parameter linear in den Mo-
dellausgang der Systemidentifikation eingehen, womit der Modellausgang als Skalar-
produkt in der Form

ŷ[k] = Θ̂
T A[k] =⇒ ∇ŷ(Θ̂)[k] = A[k] (B.3)

dargestellt werden kann, was u. a. auf den vorgestellten Identifikationsansatz (vgl.
Abschnitt 4.2.4) zutrifft. Unter diesen Voraussetzungen kann das Gütefunktional für
N Trainingspaare in der folgenden Form angegeben werden:

E(Θ̂) =
1

2

N∑

k=1

e(Θ̂)[k]2 =
1

2

(
y − A Θ̂

)T (
y − A Θ̂

)
(B.4)

mit y =
[
y[1] . . . y[N ]

]T

und A =




AT [1]
...

AT [N ]


 =




A1[1] . . . Aq[1]
...

. . .
...

A1[N ] . . . Aq[N ]



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Damit ergibt sich für die Minimierung des Gütefunktionals und den optimalen Pa-
rametervektor der Ausdruck:

∇E(Θ̂) = −A
T
(
y − A Θ̂

)
!
= 0 ⇒ Θ̂ =

(
A

T
A

)−1

A
T y (B.5)

In dieser Form wird die Berechnungsvorschrift als Least–Squares–Algorithmus be-
zeichnet und liefert bei vorhandenen Trainingsdaten den optimalen Parametervektor
nach einem einzigen Rechenschritt. Dieses Verfahren kann nur off–line eingesetzt wer-
den, da alle Trainingsdaten gleichzeitig vorliegen müssen. Normalerweise ist dabei
die Zahl der Trainingspaare wesentlich größer als die Anzahl der Parameter (N � q),
womit der LS–Algorithmus auf eine optimale Lösung im Sinne des Gütefunktionals
führt [vgl.

”
Lineares Quadratmittelproblem“ in Bronstein et al. 2000].

B.2 Rekursive Lösung des linearen

Quadratmittelproblems

Zur Herleitung des Recursive–Least–Squares–Algorithmus wird vom LS–Algorithmus
ausgegangen, wobei angenommen wird, dass zum Zeitschritt k auch k Trainingspaare
vorhanden sind. Entsprechend gilt für Gleichung (B.5) der Ausdruck:

Θ̂[k] =
(
A

T [k] A[k]
)−1

A
T [k]y[k] (B.6)

Zur übersichtlicheren Schreibweise wird der aktuelle Zeitschritt in Anlehnung an
die zeitdiskrete Darstellung im z–Bereich durch den Index 0 gekennzeichnet, wäh-
rend der folgende Zeitschritt durch den Index 1 markiert wird.1 Für den folgenden
Zeitschritt k + 1 ergibt sich somit der Ausdruck:

Θ̂1 =

([
A

T
0 A1

] [ A0

AT
1

])−1 [
A

T
0 A1

] [ y
0

y1

]
(B.7)

Durch Auflösen der Vektor- und Matrixprodukte ergibt sich:

Θ̂1 =
(
A

T
0 A0 + A1 AT

1

)−1 (
A

T
0 y

0
+ y1 A1

)
(B.8)

Aus Gleichung (B.5) kann der Ausdruck

A
T
0 y

0
= A

T
0 A0 Θ̂0 = P−1

0 Θ̂0 mit P−1
0 = A

T
0 A0 (B.9)

abgeleitet werden, welcher in Gleichung (B.8) eingesetzt wird, was auf

Θ̂1 =
(
P−1

0 + A1 AT
1

)−1 (
P−1

0 Θ̂0 + y1 A1

)
(B.10)

führt.

1Die Indizes entsprechen den Exponenten von z zur Beschreibung der zeitlichen Verschiebung.
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Dieser Ausdruck wird zunächst erweitert

Θ̂1 =
(
P−1

0 + A1 AT
1

)−1 ((
P−1

0 + A1 AT
1 −A1 AT

1︸ ︷︷ ︸
0

)
Θ̂0 + y1,A1

)

und neu zusammengefasst

Θ̂1 =
(
P−1

0 + A1 AT
1

)−1 (
P−1

0 + A1AT
1

)

︸ ︷︷ ︸
1

Θ̂0 +

+
(
P−1

0 + A1 AT
1

)−1 (
−A1 AT

1 Θ̂0 + y1 A1

)

︸ ︷︷ ︸
A1

(
y1 −AT

1 Θ̂0

)

Damit ergibt sich der vereinfachte Ausdruck:

Θ̂1 = Θ̂0 +
(

P−1
0︸︷︷︸
A

+ A1︸︷︷︸
B

1︸︷︷︸
C

AT
1︸︷︷︸

D

)−1

A1

(
y1 −AT

1 Θ̂0

)
(B.11)

Der Faktor 1 wird eingeführt, um nach [Ljung 1999] das Matrixinversionslemma

(
A + BCD

)−1

= A−1 − A−1 B
(
DA−1 B + C−1

)−1

DA−1 (B.12)

anwenden zu können, womit sich folgende Gleichung ergibt:

Θ̂1 = Θ̂0 +
(
P0 − P0 A1

(
AT

1 P0 A1 + 1
)−1 AT

1 P0

)
A1

(
y1 −AT

1 Θ̂0

)
=

= Θ̂0 +
(
P0 A1 − P0 A1

(
AT

1 P0 A1 + 1
)−1 AT

1 P0 A1

)(
y1 −AT

1 Θ̂0

)

Durch Ausklammern von P0 A1

(
AT

1 P0 A1 + 1
)−1

ergibt sich:

Θ̂1 = Θ̂0 + P0 A1

(
AT

1 P0 A1 + 1
)−1

·
(
AT

1 P0 A1 + 1 −AT
1 P0 A1

)

︸ ︷︷ ︸
1

(
y1 −AT

1 Θ̂0

)
=

= Θ̂0 + P0 A1

(
AT

1 P0 A1 + 1
)−1 (

y1 −AT
1 Θ̂0

)
(B.13)

Durch Verschieben dieser Gleichung um einen Zeitschritt kann der RLS–Algorithmus
in seiner endgültigen Form angegeben werden:

Θ̂[k] = Θ̂[k − 1] +
P[k − 1]A[k]

1 + AT [k]P[k − 1]A[k]

(
y[k] − Θ̂

T
[k − 1]AT [k]︸ ︷︷ ︸

ŷ[k]

)
(B.14)
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Zur Implementierung des RLS–Algorithmus muss eine Berechnungsvorschrift für
P[k−1] entwickelt werden. Mit dem Index 0 für den aktuellen und 1 für den folgen-
den Rechenschritt kann aus Gleichung (B.7) und (B.9) folgender Ausdruck abgeleitet
werden:

P−1
1 =

[
A

T
0 A1

] [ A0

AT
1

]
=

= A
T
0 A0 + A1 AT

1 =

= P−1
0 + A1 AT

1

=⇒ P1 =
(
P−1

0 + A1 AT
1

)−1

(B.15)

Die Anwendung des Matrixinversionslemmas aus Gleichung (B.12) ergibt:

P1 =
(

P−1
0︸︷︷︸
A

+ A1︸︷︷︸
B

1︸︷︷︸
C

AT
1︸︷︷︸

D

)−1

= (B.16)

= P0 − P0 A1

(
AT

1 P0 A1 + 1
)−1

AT
1 P0

Durch Verschieben dieser Gleichung um einen Zeitschritt kann die rekursive Vor-
schrift zur Berechnung von P[k] angegeben werden:

P[k] = P[k − 1] − P[k − 1]A[k]

1 + AT [k]P[k − 1]A[k]
AT [k]P[k − 1] (B.17)

Gleichung (B.14) bildet zusammen mit Gleichung (B.17) eine Vorschrift zur Berech-
nung der aktuellen Parameter auf Basis der vorherigen Parameter und des neuen
Trainingspaares, womit sie den Recursive–Least–Squares–Algorithmus bilden. Im
Gegensatz zum LS–Algorithmus kann der RLS–Algorithmus auch on–line eingesetzt
werden, da die Trainingspaare sukzessive zur Optimierung der unbekannten Para-
meter eingesetzt werden und der Rechenaufwand pro Rekursionsschritt konstant ist.

Zum Start der Rekursion müssen ein Parametervektor Θ̂[0] und eine Kovarianz-

matrix P[0] vorgegeben werden. Durch Θ̂[0] kann Vorwissen in Form von grob be-
kannten Parameterwerten in die Systemidentifikation eingebracht werden. Ist kein
Vorwissen vorhanden, wird der Parametervektor mit 0 initialisiert. Die Kovarianz-
matrix P[0] beeinflusst das Verhalten der Parameteradaption, wobei als Startwerte
eine Einheitsmatrix oder eine obere Dreiecksmatrix, deren Werte zwischen 100 und
1000 liegen, geeignet ist.
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C Serviceanleitung des
Biopotenzialverstärkers

Schrittweise Inbetriebnahme

1. Das Versorgungsmodul in den Baugruppenträger schieben, alle anderen Mo-
dule zunächst von der Backplane trennen.

2. Alle Ausgangsspannungen des Netzteils kontrollieren.

3. Die weiteren Module nur dann mit der Backplane verbinden, wenn alle Span-
nungen vorhanden sind.

4. Gegebenenfalls die Stromaufnahme der einzelnen Module messen, sie darf bei
keinem Modul größer als 1A pro Versorgungsspannungszweig sein.

Test und Abgleich des Analogteils

1. Mit einem Funktionsgenerator eine Sinusspannung von 2 Vss, 500Hz erzeugen.

2. Je nach eingestelltem Verstärkungsfaktor einen entsprechenden Spannungs-
teiler vorschalten und mit Hilfe der beigefügten Adapterleitung an den zu
testenden Kanal anschließen; auch das Bezugspotenzial mit der Masse des
Spannungsteilers verbinden. Die Adapterleitung ist so beschaffen, dass der An-
schluss des aktiven Schirms nicht mit dem Spannungsteiler verbunden wird.

3. Mit einem Oszilloskop den Ausgang des Funktionsgenerators und den des Aus-
gangsmoduls beobachten. Der Abgleichpunkt des Verstärkerkanals (R21) ist so
einzustellen, dass die Spannungen die gleiche Amplitude aufweisen.

4. Liegt der Verdacht eines Defekts vor, kann der vermutete Fehler durch Umko-
dieren der Steckbrücken auf den Backplanes und auf den Verstärkermodulen
mit Hilfe der automatischen Kanalumschaltung schnell eingekreist werden. Die
ggf. jeweils notwendige Konfiguration ist auf den Platinen abgedruckt.

5. Mit dem Funktionsgenerator ein Dreiecksignal erzeugen (4 Vss, 500Hz) und
über einen Spannungsteiler (1:2000) bei 2000–facher Verstärkung in einen be-
liebigen Kanal einspeisen.

6. Den Trimmer auf dem Monitormodul so einstellen, dass die gelbe LED (
”
Clip“)

der Pegelanzeige dieses Kanals gerade aufleuchtet.
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7. Kontrolle der Anzeige–LEDs bei allen übrigen Kanälen mit identischem Ein-
gangssignal.

8. Die am Ausgangsmodul veränderlich einstellbaren Tiefpassfilter können getes-
tet werden, indem die Frequenz des Funktionsgenerators variiert wird. Das Mo-
nitormodul erlaubt eine schnelle und qualitative Kontrolle durch einen Laut-
sprecher.

Test und Abgleich der Artefaktunterdrückung

1. Das zeitliche Verhalten der beiden Triggersignale mit den Trimmern an der
Frontplatte des Triggermoduls so einstellen, dass die in Abschnitt 8.4 beschrie-
bene Abfolge eingehalten wird.

2. Die Optimierung des zeitlichen Ablaufs muss während der EMG–Messung am
Körper erfolgen. Zu Beginn dieses Vorgangs eine möglichst kurze Zeit für das
Signal der Optokoppler am Eingang und eine möglichst lange Zeit für die
CMOS-Schalter nach dem Vorverstärker wählen.

3. Liegt der Verdacht eines Fehlers vor, so ist eine Funktionskontrolle möglich, in-
dem mit Hilfe eines Funktionsgenerators und eines Spannungsteilers ein Signal
an den Eingang des entsprechenden Kanals gelegt und der Ausgang des Ka-
nals mit einem Oszilloskop beobachtet wird. Solange die CMOS-Schalter aktiv
sind, darf das Signal am Ausgang nicht sichtbar sein. Sind nur die Optokopp-
ler aktiv, so muss das Eingangssignal noch schwach am Ausgang sichtbar sein.
Hierfür muss die Dauer der Signale so variiert werden, dass die CMOS-Schalter
nur kurz, die Optokoppler aber lange aktiviert sind.
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D C/C++ Quellcodes

D.1 Echtzeitmodul zur Kontrolle der

Analog/Digital–Wandlung:

COMEDI_RTAI_capture.c

// RTAI-Module by bta

2 // read Analog data from NI 6023E via COMEDI

// created: 16-05-2000

4
//#define PICNUMBER

6
#include <linux/kernel.h>

8 #include <linux/module.h>

#include <linux/comedi.h>

10 #include <linux/comedilib.h>

#include <asm/io.h>

12 #include <rtai.h>

#include <rtai_sched.h>

14 #include <rtai_fifos.h>

16
//===========================================================

18 // FUNCTION PROTOTYPES

20 int init_module(void);

void cleanup_module(void);

22 static int control_fifo(unsigned int fifo);

#idfef PICNUMBER

24 static int pic_fifo(unsigned int fifo);

#endif

26 static void capture_threat(int arg);

28
//===========================================================

30 // MAKRO DEFINITIONS

32 #define CMDFIFO 1

#define DATAFIFO 2

34 #define PICFIFO 3

36 #define TRUE -1

#define FALSE 0

38
//===========================================================

40 // GLOBAL VARIABLES

42 static volatile int cap_active = FALSE;

// default: capture-threat is inactive

44 static int samplerate = 1000;

// default: samplerate

46 static int bufferlength = 1000;

// default: datafifo length

48 static unsigned int channels = 1;

// default: number of channels

50
static RT_TASK CaptureTask;

52 static RTIME start_time;

static comedi_t *cmi_dev;

54 static int cmi_range_id;

static int cmi_adc_dev;

56 #idfef PICNUMBER

static volatile unsigned int pic_number = 0;

58 #endif

60
//===========================================================

62 // MODULE PARAMETERS and MAIN FUNCTIONS

64 MODULE_PARM(samplerate,"i")

// samplerate can be given as parameter

66 MODULE_PARM(bufferlength,"i");

// length of the datafifo

68 MODULE_PARM(channels,"i");

// channels can be given as parameter

70

72 int init_module(void)

{

74 RTIME tick_period;

// RTAI-TICK-PERIOD

76 RTIME now;

// CURRENT RTAI TIMER-STATE

78

80 rt_printk("RTAI-Module by bta; Samplerate = %d; Channels

 = %d; ",samplerate,channels);

82 rtf_create(CMDFIFO,32);

// OPEN CONTROL FIFO

84 rtf_create_handler(CMDFIFO, control_fifo);

// CONNECT CONTROL FIFO TO ITS HANDLER

86
#idfef PICNUMBER

88 rtf_create(PICFIFO,32);

// OPEN PIC FIFO

90 rtf_create_handler(PICFIFO, pic_fifo);

// CONNECT PIC FIFO TO ITS HANDLER

92 #enif

94 if(bufferlength < samplerate)

bufferlength = samplerate;

96 // set minimum datafifo length to samplerate (= 1 second)

rt_printk("bufferlength = %d\n",bufferlength);

98
rtf_create(DATAFIFO,bufferlength*channels*sizeof(short)+

sizeof(RTIME));

100 // OPEN DATAFIFO

102
cmi_dev = comedi_open("/dev/comedi0");

104 if(cmi_dev==NULL)

{

106 printk("Error opening COMEDI device.\n");

return -1;

108 }

110 cmi_adc_dev = comedi_find_subdevice_by_type(cmi_dev,

COMEDI_SUBD_AI,0);

112
/* if(comedi_get_n_channels(cmi_dev,cmi_adc_dev)>channels)

114 {

printk("Comedi-SubDevice dosn’t support the specified

number of channels.\n");

116 comedi_close(cmi_dev);

return -1;

118 }*/

120 cmi_range_id = 1;

//comedi_find_range(cmi_dev,cmi_sub_dev,0,0,-5.0,5.0);

122 comedi_lock(cmi_dev,cmi_adc_dev);

124 // INIT THE CAPTURE TASK

rt_task_init(&CaptureTask,capture_threat,0,4096,0,0,0);

126 // Params:

// &CaptureTask // NAME OF THE TASK

128 // capture_threat // NAME OF THE TREAT-FUNCTION
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130 // 4096 // STACK SIZE

// 0 // INITAL DATA VALUE

//

132 0 // PRIORITY

// 0 // NOT USE THE FPU

134 // 0 // NOT USE THE SIGNAL HANDLER

136
tick_period = start_rt_timer(nano2count(1E9 / samplerate))

;

138 // START THE RTAI TIMER

now = rt_get_time() + tick_period;

140 // DEFINE THE START TIME OF THE TASK

rt_task_make_periodic(&CaptureTask, now,tick_period);

142 // START CaptureTask as PERIODIC TASK

144 return(0);

}

146

148 void cleanup_module(void)

{

150 stop_rt_timer();

// STOP RTAITIMER (SCHEDULER)

152 rt_busy_sleep(1E7);

// LOCK CPU for 1E7 ns

154 rt_task_delete(&CaptureTask);

// REMOVE CaptureTask from RTAI-TASK-LIST

156

158 rtf_destroy(CMDFIFO);

// CLOSE CONTROL FIFO

160 rtf_destroy(DATAFIFO);

// CLOSE DATA FIFO

162 #idfef PICNUMBER

rtf_destroy(PICFIFO);

164 // CLOSE PIC FIFO

#endif

166
if(cmi_dev != NULL)

168 {

comedi_unlock(cmi_dev,cmi_adc_dev);

170 comedi_close(cmi_dev);

}

172
rt_printk("cleanup RTAI\n");

174 return;

}

176
//===========================================================

178 // FIFO FUNCTION FOR MODULE CONTROL

180 static int control_fifo(unsigned int fifo)

{

182 rtf_get(CMDFIFO, &fifo, 1);

// READ 1 BYTE FROM FIFO

184 rtf_reset(CMDFIFO);

// CLEAR FIFO

186

switch(fifo)

188 {

case 1: start_time = rt_get_time_ns();

190 cap_active = TRUE; break;

default: cap_active = FALSE;

192 };

194 return 1;

}

196
#idfef PICNUMBER

198 static int pic_fifo(unsigned int fifo)

{

200 rtf_get(PICFIFO, &fifo, 1);

// READ 1 BYTE FROM FIFO

202 rtf_reset(PICFIFO);

// CLEAR FIFO

204
pic_number = fifo;

206
return 1;

208 }

#endif

210
//===========================================================

212 // RTAI THREATS

214 static void capture_threat(int arg)

{

216 unsigned int i = 0;

static RTIME timestamp;

218 static short adc_value;

lsampl_t sample;

220
while(1)

222 // ENDLESS LOOP - BREAK BY RTAI SCHEDULER

{

224 if(cap_active)

// CHECK IF THREAT IS ACTIVE

226 {

timestamp = rt_get_time_ns() - start_time;

228 // store current execution time

rtf_put(DATAFIFO,&timestamp,sizeof(timestamp));

230 // put timestamp to datafifo

232 for(i=0;i<channels;i++)

// READ ALL CHANNELS EXCEPT CH 0!!

234 {

comedi_data_read(cmi_dev,cmi_adc_dev,i,cmi_range_id,

AREF_DIFF,&sample);

236 adc_value = (short)(sample);

rtf_put(DATAFIFO,&adc_value,sizeof(adc_value));

238 }

#IFDEF PICNUMBER

240 rtf_put(DATAFIFO,&pic_number,sizeof(pic_number));

#ENDIF

242 }

244 rt_task_wait_period();

// SWITCH CONTROL TO RTAI-SCHEDULER

246 }

}

D.2 Simulink–S–Function des multidimensionalen

NRBF–OBF–Ansatzes: miso_ident_opt.c

//==========================================================

2 // File : miso_ident_opt.c

// Author: Bernhard Angerer

4 // e-mail: bernhard.angerer@tum.de

//==========================================================

6
#define S_FUNCTION_NAME miso_ident_opt

8 #define S_FUNCTION_LEVEL 2

10 #include "simstruc.h"

#include "math.h"

12
// Parameteruebergaben (Simulink -> S-Function)

14 #define R ((double *)(mxGetPr(ssGetSFcnParam(S,0)))) //

orthonormierte Rekonstruktionsmatrix

#define M (mxGetM(ssGetSFcnParam(S,0))) // Laenge der

Impulsantwort

16 #define MR (mxGetN(ssGetSFcnParam(S,0))) // Anzahl der OBF

18 #define QI ((double *)(mxGetPr(ssGetSFcnParam(S,1)))) //

Stuetzstellenanzahlen

#define MQ (mxGetN(ssGetSFcnParam(S,1))) // Anzahl der

Dimensionen des NRBF

20 #define UMIN ((real_T *)(mxGetPr(ssGetSFcnParam(S,2)))) //

Definitionsbereich (untere Grenze)

#define UMAX ((real_T *)(mxGetPr(ssGetSFcnParam(S,3)))) //

Definitionsbereich (obere Grenze)

22 #define SIG ((real_T *)(mxGetPr(ssGetSFcnParam(S,4)))) //

Ueberlappung -0.5/sigma^2

24
//===========================================================

26 //Function: mdlInitializeSizes

//Abstract: Setup sizes of the various vectors.

28 //===========================================================
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32 int_T q; // Anzahl der Stuetzstellen des NRBF

30 static void mdlInitializeSizes(SimStruct *S)

{ int_T i; // Lokale Laufvariable

int_T

34 qmax; // groeste stuetzstellenanzahl einer dimension

36 // Ueberpruefung der Anzahl der Dialog-Box-Parameter mit der

define-Anzahl

ssSetNumSFcnParams(S, 5);

38 if (ssGetNumSFcnParams(S) != ssGetSFcnParamsCount(S))

return; // Parameter mismatch will be reported by

Simulink

40
// Berechnung der Anzahl der Stuetzstellen des NRBF

42 q = (int_T)(*QI);

qmax = q;

44 for (i=1; i<MQ; i++)

{

46 q *= (int_T)(*(QI+i));

if((int_T)(*(QI+i)) > qmax)

48 qmax = (int_T)(*(QI+i));

}

50
// Festlegen der Simulink-Eingaenge

52 if (!ssSetNumInputPorts(S, 2))

return;

54
ssSetInputPortWidth(S, 0, MQ); // NRBF Eingang u

56 ssSetInputPortDirectFeedThrough(S, 0, 1);

ssSetInputPortWidth(S, 1, 1); // Skalierung der

Aktivieurngen

58 ssSetInputPortDirectFeedThrough(S, 1, 1);

60 // Festlegen der Simulink-Ausgaenge

if (!ssSetNumOutputPorts(S,2))

62 return;

64 ssSetOutputPortWidth(S, 0, (q*MR==0) ? 1 : q*MR); //

reduzierter Aktivierungsvektor

ssSetOutputPortWidth(S, 1, (q==0) ? 1 : q); // NRBF--

Aktivierungen

66
// Festlegen der Abtastschritte der S--Function

68 ssSetNumSampleTimes(S, 1);

70 // Speicherreservierung durch DWorkVektoren

// 1.) Work-Vektoren Anzahl festlegen

72 ssSetNumDWork(S,3);

if (ssGetNumDWork(S)!= 3)

74 return;

76 // 2.) Datentyp der Work-Vektoren festlegen

ssSetDWorkDataType(S,0,SS_DOUBLE);

78 ssSetDWorkDataType(S,1,SS_DOUBLE);

ssSetDWorkDataType(S,2,SS_DOUBLE);

80
// 3.) Groesse der einzelnen Work-Vektoren

82 ssSetDWorkWidth(S,0,(q*M==0) ? 1 : q*M); // GesamtA (alle

Aktivierungen q*m)

ssSetDWorkWidth(S,1,(qmax==0) ? 1 : qmax); // Exp (fuer

eine Eingangsdimension)

84 ssSetDWorkWidth(S,2,(MQ==0) ? 1 : MQ); // DeltaXi (fur

alle Eingangsdimensionen)

86 // Take care when specifying exception free code - see

sfuntmpl.doc

ssSetOptions(S, SS_OPTION_EXCEPTION_FREE_CODE);

88 }

90 //==========================================================

// Function: mdlInitializeSampleTimes

92 // Abstract: Specifiy that we inherit our sample time

// from the block.

94 //==========================================================

static void mdlInitializeSampleTimes(SimStruct *S)

96 {

ssSetSampleTime(S, 0, INHERITED_SAMPLE_TIME);

98 ssSetOffsetTime(S, 0, FIXED_IN_MINOR_STEP_OFFSET);

}

100
#define MDL_START

102 #ifdef MDL_START

//=========================================================

104 // Function: mdlStart

// Abstract: This function is called once at start of

106 // model execution. If you have states that

// should be initialized once, this is the

108 // place to do it.

//=========================================================

110 static void mdlStart(SimStruct *S)

{

112 int_T i; // Lokale Schleifenvariablen

real_T *Akt; // Zeiger auf den Aktivieurngsvektor A

114 real_T *DeltaXi; // Stuetzstellenabstaende

116 const int_T qm = ssGetDWorkWidth(S,0); //

Gesamtparameteranzahl

const int_T m_q = ssGetDWorkWidth(S,2); // Anzahl der

NRBF-Eingangsdimensionen

118
Akt = (real_T*) (ssGetDWork(S,0));

120 DeltaXi = (real_T*) (ssGetDWork(S,2));

122 for(i=0; i<qm; i++) // Initialisierung der Aktivierungen

mit 0

*Akt++ = 0;

124
for(i=0; i<m_q; i++) // Berechnen der

Stutzstellenabstaende

126 *DeltaXi++ = (*(UMAX+i) - *(UMIN+i)) / (*(QI+i)-1);

}

128 #endif /* MDL_START */

130 //==========================================================

// Function: mdlOutputs

132 // Abstract: main calculations for output

//==========================================================

134 static void mdlOutputs(SimStruct *S, int_T tid)

{

136 // Einlesen der Daten aus Fremdfunktionen und lokale

Zwischenspeicherung

const int_T qm = ssGetDWorkWidth(S,0); //

Gesamtparameteranzahl

138 const int_T q = ssGetOutputPortWidth(S,1); // Anzahl der

Stuetzstellen des NRBF

const int_T m_q = ssGetDWorkWidth(S,2); // Anzahl der

Eingangsdimensionen

140
const real_T sig = *(SIG); // Zwischenspeicher fuer -0.5/

sigma^2

142 const real_T* umin = UMIN; // untere Grenze der

Stuetzstellenverteilung

const real_T* r = R; // Zeiger auf die

rekonstruktionsmatrix

144 const real_T* r_run; // Var. Zeiger auf die

Rekonstruktionsmatrix

const int_T m = M; // Laenge d. Impulsantwort

146 const int_T mr = MR; // Anzahl der OBFs

148 // Real-Pointer auf alle Blockeingaenge

InputRealPtrsType p_u = ssGetInputPortRealSignalPtrs(S,0)

; // NRBF-Eingang u

150 InputRealPtrsType p_s = ssGetInputPortRealSignalPtrs(S,1)

; // Skalierung s

152 // Real-Pointer auf alle Blockausgaenge

real_T* ReduziertA = ssGetOutputPortRealSignal(S,0); //

Gesamter Aktivierungsvektor A

154 real_T* ANRBF = ssGetOutputPortRealSignal(S,1); //

Aktivierung des NRBF

156 // Interne Speicher

real_T* AktAll = (real_T*) (ssGetDWork(S,0)); //

Alle Aktivierungen

158 real_T* Exp = (real_T*) (ssGetDWork(S,1)); // Exp-

Fkt einer NRBF-Dimension

const real_T* DeltaXi = (real_T*) (ssGetDWork(S,2)); //

Stuetzstellenabstaende

160
// Anlegen der lokalen Variablen

162 int_T i,j,k; // Lokale Variablen

int_T qdim; // Anzahl der Stuetzstellen einer Dimension

des NRBF

164 real_T mem; // Hilfsvariable

real_T ExpSum; // Summe der Teilaktivierungen (zur

Normierung)

166 real_T* ExpRun; // Var. Zeiger auf die Exp Funktionen

real_T* Akt; // Var. Zeiger auf die Aktivierungen

168

170 //========================================================

// Berechnung der Aktivierungsfunktionen des ND NRBF

172
// Berechnungen fuer die erste Dimension (ist immer vorhanden

)

174 Akt = ANRBF;

k = ((int_T)(*(QI)));

176
mem = ((*p_u[0])-(*umin))/ *DeltaXi;

178 *Akt = exp(mem * mem * sig);

ExpSum = *Akt++;

180
for (i=1 ; i<k; i++)

182 {

mem--;

184 *Akt = exp(mem * mem * sig);
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ExpSum += *Akt++;

186 }

188 Akt -=k;

for (i=0 ; i<k; i++)

190 *Akt++ /= ExpSum;

192
// Schleife ueber die Dimensionen (nur bei >=2 Dimensionen)

194 for (j=1; j<m_q; j++)

{

196 qdim = ((int_T)(*(QI + j)));

Akt -= k;

198 ExpRun = Exp;

200 mem = ((*p_u[j])-(*(umin + j)))/ *(DeltaXi + j);

*ExpRun = exp(mem * mem * sig);

202 ExpSum = *ExpRun++;

for (i=1; i<qdim; i++)

204 {

Akt += k;

206 memcpy(Akt, ANRBF, sizeof(real_T)*k);

208 mem--;

*ExpRun = exp(mem * mem * sig);

210 ExpSum += *ExpRun++;

}

212
ExpRun -= qdim;

214 Akt = ANRBF;

for (i=0; i<qdim; i++)

216 {

*ExpRun /= ExpSum;

218 for (j=0; j<k; j++)

*Akt++ *= *ExpRun;

220
ExpRun++;

222 }

k *= qdim;

224 }

226
//========================================================

228 // Berechnung des reduzierten Aktivierungsvektors

// (Rekonstruktionsmatrix)

230

// verschieben des Aktivierungsvektors um einen Zeitschritt

232 Akt = AktAll;

memmove(Akt+1, Akt, sizeof(real_T)*(qm-1));

234
// Multiplikation mit der rekonstruktionsmatrix

236
for (k=0; k<q; k++)

238 {

*Akt = *ANRBF++ * *(p_s[0]); // NRBF Aktivierung *

Skalierung

240
r_run = r;

242 for (j=1; j<mr; j++)

{

244 mem = *(r_run++) * *(Akt++);

for (i=1; i<m; i++)

246 mem += *(r_run++) * *(Akt++);

248 *ReduziertA++ = mem;

Akt -= m;

250 }

mem = *(r_run++) * *(Akt++);

252 for (i=1; i<m; i++)

mem += *(r_run++) * *(Akt++);

254
*ReduziertA++ = mem;

256 }

} //end mdlOutputs(...)

258

260 //=========================================================

// Function: mdlTerminate

262 // Abstract: Not needed, but we are required to have

// this routine.

264 //==========================================================

static void mdlTerminate(SimStruct *S)

266 {

// hier wird der allocierte Speicherplatz der Work-Vektoren

268 // automatisch geloescht

}

270
#ifdef MATLAB_MEX_FILE

272 #include "simulink.c"

#else

274 #include "cg_sfun.h"

#endif

D.3 Simulink–S–Function des

QRD–RLS–Algorithmus: qrd_rls.c

Quelldatei: qrd_rls.c

//==========================================================

2 // File : miso_ident_ND_discret_exp.c

//==========================================================

4
#define S_FUNCTION_NAME qrd_rls

6 #define S_FUNCTION_LEVEL 2

8 #include "simstruc.h"

#include "math.h"

10
// Parameteruebergaben (Simulink -> S-Function)

12
#define N ((real_T *)(mxGetPr(ssGetSFcnParam(S,0)))) //

Parameteranzahl

14 #define QRDRLS_INIT ((real_T *)(mxGetPr(ssGetSFcnParam(S,1))

)) // Initialisierung der Rekursion

16
//===========================================================

18 //Function: mdlInitializeSizes

//Abstract: Setup sizes of the various vectors.

20 //===========================================================

22 static void mdlInitializeSizes(SimStruct *S)

{ int_T Np;

24
Np = (int_T)(*N);

26
/* Ueberpruefung der Anzahl der Dialog-Box-Parameter mit der

define-Anzahl */

28 ssSetNumSFcnParams(S, 2);

if (ssGetNumSFcnParams(S) != ssGetSFcnParamsCount(S))

30 return; // Parameter mismatch will be reported by

Simulink

32
/*Festlegen der Simulink-Eingaenge mittels Index und Breite*/

34 // Input-Anzahl

if (!ssSetNumInputPorts(S, 4))

36 return;

38 ssSetInputPortWidth(S, 0, Np); // Aktivierungen

ssSetInputPortWidth(S, 1, 1); // Modellfehler

40 ssSetInputPortWidth(S, 2, 1); // reset

ssSetInputPortWidth(S, 3, Np); // aktuelles Theta

42
ssSetInputPortDirectFeedThrough(S, 0, 1);

44 ssSetInputPortDirectFeedThrough(S, 1, 1);

ssSetInputPortDirectFeedThrough(S, 2, 1);

46 ssSetInputPortDirectFeedThrough(S, 3, 1);

48 /*Festlegen der Simulink-Ausgaenge mittels Index und Breite*/

// Output-Anzahl

50 if (!ssSetNumOutputPorts(S,1))

return;

52
ssSetOutputPortWidth(S, 0, Np); // Parameter Theta

54

56 /*Festlegen der Abtastschritte der S--Function*/

ssSetNumSampleTimes(S, 1);

58
/*Speicherallocierung mittels Work-Vektoren*/

60 /* 1.Work-Vektoren Anzahl festlegen */

ssSetNumDWork(S,1);

62 if (ssGetNumDWork(S)!= 1)
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/* 2.Datentyp der Work-Vektoren festlegen (Syntaxbedingt:

alle real_T=SS_DOUBLE)*/

return;

64

66

ssSetDWorkDataType

(S,0,SS_DOUBLE);

68
/* 3.Groesse der einzelnen Work-Vektoren festlegen */

70 ssSetDWorkWidth(S,0,Np*(Np+1)/2); // C

72 /* Take care when specifying exception free code - see

sfuntmpl.doc */

ssSetOptions(S, SS_OPTION_EXCEPTION_FREE_CODE);

74 }

76 //==========================================================

// Function: mdlInitializeSampleTimes

78 // Abstract: Specifiy that we inherit our sample time

// from the block and the S-Function is

80 // fixed in minor steps offset

//==========================================================

82 static void mdlInitializeSampleTimes(SimStruct *S)

{

84 ssSetSampleTime(S, 0, INHERITED_SAMPLE_TIME);

ssSetOffsetTime(S, 0, FIXED_IN_MINOR_STEP_OFFSET);

86 }

88 #define MDL_START

#ifdef MDL_START

90 //=========================================================

// Function: mdlStart

92 // Abstract: This function is called once at start of

// model execution. If you have states that

94 // should be initialized once, this is the

// place to do it.

96 //=========================================================

static void mdlStart(SimStruct *S)

98 {

int_T i;// Lokale Variablen

100 real_T *C;

102 C = (real_T*) (ssGetDWork(S,0));

for(i=0;i<ssGetDWorkWidth(S,0);i++)

104 *(C+i)=*(QRDRLS_INIT);

}

106 #endif /* MDL_START */

108 //==========================================================

// Function: mdlOutputs

110 // Abstract: main calculations for output

//==========================================================

112 static void mdlOutputs(SimStruct *S, int_T tid)

{

114 int_T i,j,Np; // Lokale Variablen

real_T *C; // Zeiger auf die inversen Cholesky-Faktoren

116 real_T *Th; // Parameter Theta (neu)

real_T y2,x1,x2,c,s; // Beschreibung der Givens-Rotation

118
InputRealPtrsType p_u; // Blockeingang u (Aktivierungen)

120 InputRealPtrsType p_e; // Blockeingang e (Modellfehler)

InputRealPtrsType p_Th_old; // Blockeingang Th_old (

aktuelle Parameter)

122 InputRealPtrsType p_reset; // Blockeingang reset

124 // Real-Pointer auf alle Blockeingaenge

p_u = ssGetInputPortRealSignalPtrs(S,0); // u

126 p_e = ssGetInputPortRealSignalPtrs(S,1); // e

p_reset = ssGetInputPortRealSignalPtrs(S,2); // reset

128 p_Th_old = ssGetInputPortRealSignalPtrs(S,3); // Th_old

130 // Real-Pointer auf alle Blockausgaenge

Th = ssGetOutputPortRealSignal(S,0); // Parametervektor (

Blockausgang)

132
// Parameteranzahl

134 Np=(int_T)(*N);

136 // Zwischenspeicher

C = (real_T*) (ssGetDWork(S,0));

138
// gegebenenfalls den QRD-RLS neu initialisieren

140 if(*p_reset[0]>1e-6)

{

142 for(i=0;i<ssGetDWorkWidth(S,0);i++)

*C++=*(*p_reset);

144
C = (real_T*) (ssGetDWork(S,0));

146 #if defined(SS_STDIO_AVAILABLE)

ssPrintf("Restart QRD-RLS with C = %f\n",*p_reset

[0]);

148 #endif

}

150
// Initialisierung der Hauptschleife

152 y2 = 1.0;

// Hauptschleife

154 for(i=0;i<Np;i++)

{

156 // Eingangsdaten sammeln (Aktivierung und inverse Cholesky-

Faktoren)

C +=i;

158 x2 = y2;

x1 = *p_u[i] * *C;

160 for(j=i-1;j>=0;j--)

{

162 C--;

x1 += *p_u[j] * *C;

164 }

166 // berechnen der transponiertzen Givens-Rotation G’=[c -s;s c

]

// mit [0 y2]’ = G’*[x1 x2]’

168 y2 = sqrt(x1 * x1 + x2 * x2);

c = x2 / y2;

170 s = x1 / y2;

// Givens Rotation anwenden

172 *(Th + i) = 0.0;

for(j=0;j<=i;j++)

174 {

x1 = *C * c - *(Th + j) * s;

176 *(Th + j) = *(Th + j) * c + *C * s;

*C++ = x1*1.00001; // fest implementierter

Vergessensfaktor von 1/1.00001

178 }

}

180
// berechnen der neuen Parameter

182 y2 = *(*p_e) / y2;

for(i=0;i<Np;i++)

184 *Th++ = *Th * y2 + *(*p_Th_old++);

186 } //end mdlOutputs(...)

188
//=========================================================

190 // Function: mdlTerminate

// Abstract: Not needed, but we are required to have

192 // this routine.

//==========================================================

194 static void mdlTerminate(SimStruct *S)

{

196 // hier wird der allocierte Speicherplatz der Work-Vektoren

// automatisch freigegeben

198 }

200 #ifdef MATLAB_MEX_FILE

#include "simulink.c"

202 #else

#include "cg_sfun.h"

204 #endif
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Abkürzungsverzeichnis

AC Alternating Current

AC–PC–Line Gedachte Verbindungslinie zwischen der Commissura Anterior und
der Commissura Posterior

ADC Analog/Digital–Converter

API Application Programming Interface

ASP Anticipatory Silent Period

BNC Bayonet Neil Concelmann

CIMT Constraint–Induced Movement Therapy

CMOS Complementary Metal–Oxide–Silicon

CMR[R] Common Mode Rejection [Ratio]

COMEDI Control and Measurement Device Interface

CTR Current Transfer Ratio (Stromübertragungsrate)

DC Direct Current

DFG Deutsche Forschungsgemeinschaft

DIN Deutsches Institut für Normung e. V.

EEG Elektroenzephalogramm

EMG Elektromyogramm

EMV Elektromagnetische Verträglichkeit

fES Funktionelle Elektrostimulation

FET Feldeffekttransistor

FF–Typ Fast Fatigable (schnelle, ermüdbare Muskelfaser)

FIFO First In, First Out

FIR Finite Impulse Response

FNS Funktionelle Neuromuskuläre Stimulation

FR–Typ Fast Fatigue–Resistant (schnelle, schwer ermüdbare Muskelfaser)

GRNN General Regression Neural Network

GUI Graphical User Interface



Abkürzungsverzeichnis

HANN Harmonic Activation Neural Network

IC Integrated Circuit

IIR Infinite Impulse Response

IMR[R] Isolation Mode Rejection [Ratio]

INA Instrumentation Amplifier

ITU International Telecommunication Union

KNN Künstliches Neuronales Netz

KKF Kreuzkorrelationsfunktion

LBT Laufbandtherapie

LBAT Labor für Bewegungsanalyse und -therapie

LED Light Emitting Diode

LEMG Lehrstuhl für Elektrische Maschinen und Geräte (heu-
te: Fachgebiet Energiewandlungstechnik)

LMU Ludwig–Maximilians–Universität–München

LS Least–Squares

LTI Linear Time Invariant

m. Musculus

M1 Primärer motorischer Kortex

MEP Motorisch Evoziertes Potenzial

MISO Multiple Input Single Output

MLP Multi–Layer–Perceptron

N. Nervus

NFIR Nonlinear Finite Impulse Response

NMES Neuromuskuläre Elektrostimulation

NRBF Normalized Radial Basis Function

OA Oberarm

OBF Orthonormale Basisfunktion

OPV Operationsverstärker

PCSA Physiological Cross–Section Area

PET Positron Emission Tomography

PM Prämotorischer Kortex

PPL Posterior Parietal Lobe

QRD QR–Decomposition

RBF Radial Basis Function

rCBF Regional Cerebral Bloodflow

RGB Primärfarben Rot, Grün und Blau
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RLS Recursive–Least–Squares

RPMS Repetitive Periphere Magnetstimulation

RTAI Real–Time Application Interface

ROI Region of Interest

S–Typ Slow (langsame, schwer ermüdende Muskelfaser)

S I Primärer somatosensorischer Kortex

S II Sekundärer somatosensorischer Kortex

SEP Somatosensorisch Evoziertes Potenzial

SISO Single Input Single Output

SMA Supplementary Motor Area

SRNN Strukturiertes Rekurrentes Neuronales Netz

TDNN Time–Delay–Neural–Network

TENS Transkutane Elektrische Nervenstimulation

TMS Transkranielle Magnetstimulation

TTL Transistor–Transistor–Logik

TUM Technische Universität München

UA Unterarm

UAB University of Alabama–Birmingham

USB Universal Serial Bus

VB Ventrobasaler Komplex des Thalamus

ZNS Zentralnervensystem
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Formelzeichen

C Menge der komplexen Zahlen

N+ Menge der natürlichen Zahlen ohne Null

N
0 Menge der natürlichen Zahlen einschließlich Null

R Menge der reellen Zahlen

αsat Krümmung der Rekrutierung im Bereich der Sättigung
(intensitätsabhängig)

αthr Krümmung der Rekrutierung im Bereich der Reizschwelle
(intensitätsabhängig)

β1 Faktor zur Bereichsanpassung der Rekrutierung (intensitätsabhängig)

β2 Verschiebung zum Nullabgleich der Rekrutierung
(intensitätsabhängig)

γ Kalmanvektor zur Parameteradaption

γsat Krümmung der Rekrutierung im Bereich der Sättigung
(repetierratenabhängig)

δ1 Faktor zur Bereichsanpassung der Rekrutierung
(repetierratenabhängig)

δ2 Verschiebung zum Nullabgleich der Rekrutierung
(repetierratenabhängig)

ε Hilfsgröße zur Beschreibung der Parameteradaption beim
Fehlermodell 4

ζ Formfaktor der verzerrten Sinus–Basisfunktionen

η Skalierung bei der Modellrekonstruktion multiplikativ verknüpfter
nichtlinearer Charakteristiken

Θ̂ Gewichtsvektor eines KNN (als unbekannt angenommen)

Θ Allgemeiner Parametervektor (als bekannt angenommen)

Θ̂B/T Gewichtsvektor eines KNN zur Beschreibung des
Bizeps/Trizeps–Kontraktionsverhaltens

Θ̂c Parametervektor zur Approximation des nichtisometrischen
RPMS–Kontraktionsverhaltens
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Θ̂h Gewichtsvektor zur Überlagerung der orthonormalen Basisfunktionen

Θ̂NL Parametervektor eines NRBF–Netzes

Θ̂NL,cm Parametervektor zur Approximation der Kontraktionsmechanik

Θ̂NL,is Parametervektor zur Approximation der RPMS–unabhängigen
Kontraktionsanteile

Θ̂NL,is,1 Parametervektor zur Approximation der RPMS–unabhängigen
Kontraktionsanteile (abhängig vom Flexionswinkel)

Θ̂NL,is,2 Parametervektor zur Approximation der RPMS–unabhängigen
Kontraktionsanteile (abhängig von der Flexionswinkeländerung)

Θ̂RPMS Parametervektor zur Approximation des
RPMS–Kontraktionsverhaltens (nichtisometrisch)

Θ̂RPMS,B/T Parametervektor zur Approximation des
RPMS–Kontraktionsverhaltens des Bizeps/Trizeps

κ Hilfsgröße zur Herleitung des RLS–Algorithmus mit QR–Zerlegung

λ Vergessensfaktor der Parameteradaption

λ1 / λ2 Parameter einer Geradengleichung in Vektorschreibweise

µr Relative Permeabilität

ν Hilfsgröße zur Herleitung des RLS–Algorithmus mit QR–Zerlegung

ξ Stützstellenmatrix eines NRBF–Netzes

ξj / ξ
j

Zentren der Basisfunktionen eines RBF– bzw. NRBF–Netzes

∆ξl Stützstellenabstände eines NRBF–Netzes mit äquidistant verteilten
Stützstellen

ΦKKF(.) Kreuzkorrelationsfunktion

σ Standardabweichung der Basisfunktionen eines RBF– bzw.
NRBF–Netzes

σcm Standardabweichung des NRBF–Netzes zur Approximation der
Kontraktionsmechanik

σis Standardabweichung des NRBF–Netzes zur Approximation des
RPMS–unabhängigen Kontraktionsanteils

ϕ Flexionswinkel

ϕB/T Zusätzliche Verdrehung zur Beschreibung der
Bizeps-/Trizepsansatzpunkte

ϕ′
o u. ϕ′′

o Winkel zur Beschreibung der Ausrichtung des Oberarms gegenüber
der Erdanziehung

ω Allgemeine Kreisfrequenz

ωa Parameter der Aktivierungsdynamik bei peripherer (Elektro-)
Stimulation
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A Aktivierungsmatrix für N Trainingspaare eines KNN

A Systemmatrix der Zustandsdarstellung

A Aktivierungsvektor eines KNN

Ã Kumulierter Aktivierungsvektor eines KNN

a0 . . . aq Koeffizienten eines Polynoms der Ordnung q

AB/T Aktivierungsvektor zur Approximation des Kontraktionsverhaltens
von Bizeps/Trizeps

Ac Aktivierungsvektor des Identifikationsansatzes zur Approximation
des RPMS–Kontraktionsverhaltens (nichtisometrisch)

Ãcm Kumulierter Aktivierungsvektor bei der Approximation der
Kontraktionsmechanik

Ad Verzögerter Aktivierungsvektor zur Parameteradaption beim
Fehlermodell 4

ANL Aktivierungsvektor eines NRBF–Netzes

ANL,cm Aktivierungsvektor zur Approximation der Kontraktionsmechanik

ANL,is Aktivierungsvektor zur Approximation der RPMS–unabhängigen
Kontraktionsanteile

ANL,is,1 Aktivierungsvektor zur Approximation der RPMS–unabhängigen
Kontraktionsanteile (abhängig vom Flexionswinkel)

ANL,is,2 Aktivierungsvektor zur Approximation der RPMS–unabhängigen
Kontraktionsanteile (abhängig von der Flexionswinkeländerung)

ÃRPMS Kumulierter Aktivierungsvektor bei der Approximation des
RPMS–Kontraktionsverhaltens

ARPMS Aktivierungsvektor zur Approximation des
RPMS–Kontraktionsverhaltens (nichtisometrisch)

ARPMS,B/T Aktivierungsvektor zur Approximation des
RPMS–Kontraktionsverhaltens von Bizeps/Trizeps (nichtisometrisch)

B Einkoppelungsmatrix des Systemeingangs der Zustandsdarstellung

B̄i,j Helligkeitsnormierter Blau–Anteil eines Bildpunktes im
RGB–Farbmodell

Bi,j Blau–Anteil eines Bildpunktes im RGB–Farbmodell

BNRBF,j(.) Basisfunktionen eines NRBF–Netzes

BRBF,j(.) Basisfunktionen eines RBF–Netzes

C Cholesky–Faktoren (Dreiecksmatrix einer QR–Zerlegung)

c Abkürzung für cos (ϑ)

c Auskoppelungsvektor der Zustandsdarstellung

C Allgemeine Kapazität bzw. Integrationskonstante
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Cbi,j Erster Farbanteil (gelb bis blau) eines Bildpunktes im
YCbCr–Farbmodell

CErde Koppelkapazität zum Umgebungspotenzial

Cin Kapazitiver Anteil der Eingangsimpedanz Zin

CIso Koppelkapazität des galvanisch getrennten Anwendungsteils zum
Umgebungspotenzial (Isolationsbarriere)

CMRR Gleichtaktunterdrückung einer Differenzverstärkerschaltung

CNetz Koppelkapazität des Versorgungsnetzes (Hausinstallation)

Cp Kapazität der elektrischen Ersatzschaltung der Hautimpedanz

CQ Kapazitiver Anteil der Quellimpedanz ZQ

Cri,j Zweiter Farbanteil (cyan bis rot) eines Bildpunktes im
YCbCr–Farbmodell

CW
x x–Komponente des Punktes (−1 + j) der komplexen Ebene in

GUI–Fensterkoordinaten

CW
y y–Komponente des Punktes (−1 + j) der komplexen Ebene in

GUI–Fensterkoordinaten

d Durchgriff des Systemeingangs auf den Systemausgang der
Zustandsdarstellung

E Einheitsmatrix

e Vektor der Fehler für N Trainingspaare eines KNN

E Quadratisches Fehlermaß (Gütefunktional)

e Ausgangsfehler zwischen dem gemessenen Systemausgang und dem
geschätzten Modellausgang

E10 Quadratisches Fehlermaß über 10 Sekunden (bei annähernd

konstanten Gewichten Θ̂)

E10,cm Approximationsgüte der Kontraktionsmechanik (vgl. E10)

E10,is Approximationsgüte des RPMS–unabhängigen Systemanteils (vgl.
E10)

ecm Ausgangsfehler zwischen Kontraktionsmechanik und deren
Approximation

ee Erweiterter Fehler zur Parameteradaption beim Fehlermodell 4

eis Ausgangsfehler zwischen dem RPMS–unabhängigen Systemanteil und
dessen Approximation

El,jl
(.) Exponentialfunktion der Aktivierung eines NRBF–Netzes

Emin Minimales quadratisches Fehlermaß als Ergebnis eines
Optimierungsverfahrens
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eNL Fehler zwischen einer bekannten und einer approximierten
nichtlinearen Charakteristik (eNL = yNL − ŷNL)

∆E% Relative Änderung des quadratischen Fehlermaßes E in Prozent

∆∆E% Relative Differenz der Änderung ∆E des quadratischen Fehlermaßes

f(.) Allgemeine vektorwertige Funktion

f Allgemeine Frequenz

fAAF Eckfrequenz (-3 dB) des Anti–Aliasing–Filters

fBG Grenzfrequenz (-3 dB) der Bandbegrenzung

fBS Sperrfrequenz (−∞ dB) der Bandsperre

FB/T,iso Kontraktionskraft des Bizeps/Trizeps unter isometrischen
Bedingungen

FB/T,opt Maximale Kontraktionskraft des Bizeps/Trizeps unter isometrischen
Bedingungen

FE,B/T Anteil der Muskelkraft des Bizeps/Trizeps aufgrund der elastischen
Eigenschaften des Muskels

fHP Eckfrequenz (-3 dB) eines Hochpassfilters

f`,B/T Anteil der Kraft–Längenbeziehung des Bizeps/Trizeps

f`,B/T,80◦ Anteil der Kraft–Längenbeziehung des Bizeps/Trizeps bei einem
Flexionswinkel von 80◦

frep Repetierrate bei repetitiver peripherer Stimulation

f ?
rep Vorgegebene Repetierrate

fri Rate zur Reinitialisierung des QRD–RLS–Algorithmus

fs Abtastfrequenz der Zeitdiskretisierung (fs = 1/Ts)

fsat Repetierrate der Sättigung (repetierratenabhängig)

F̂stim Scheitelwert der Muskelzuckung bei Stimulation mit Einzelreizen

Fstim Durch periphere Reize induzierte Kraft (gefiltert)

F̂stim,max Maximaler Scheitelwert der Muskelzuckung abhängig vom Probanden
und den Stimulationsparametern

F̂stim,max,mag Maximaler Scheitelwert der Muskelzuckung bei Magnetstimulation
abhängig vom Probanden

Fstim,raw Durch periphere Reize induzierte Kraft (ungefiltert)

Fstim,stat Stationäre Kraft bei repetitiver peripherer Stimulation

Fstim,stat,max Stationäre Kraft bei RPMS mit maximaler Intensität

FV,B/T Anteil der Muskelkraft des Bizeps/Trizeps aufgrund der viskosen
Eigenschaften des Muskels

fv,B/T Anteil der Kraft–Geschwindigkeitsbeziehung des Bizeps/Trizeps
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G Planare Rotationsmatrix (Givens–Transformation)

g Erdanziehung (9.81 m/s2)

g0 Beharrungswert der Volterra–Reihe

g0 Beharrungswert der reduzierten Volterra–Kerne

g[i1 . . . ij] Volterra–Kern j-ten Grades

GAAF Übertragungsfunktion des Anti–Aliasing–Filters

G′
a(s) Übertragungsfunktion (ohne Berücksichtigung der Latenz) der

Aktivierungsdynamik im Laplace–Bereich

Ga(s) Übertragungsfunktion der Aktivierungsdynamik im Laplace–Bereich

GBG Übertragungsfunktion der Bandbegrenzung

GBS Übertragungsfunktion der Bandsperre

GEMG Theoretische Übertragungsfunktion des gesamten EMG–Verstärkers

GHP Übertragungsfunktion eines Hochpassfilters erster Ordnung

Ḡi,j Helligkeitsnormierter Grün–Anteil eines Bildpunktes im
RGB–Farbmodell

Gi,j Grün–Anteil eines Bildpunktes im RGB–Farbmodell

gj[i] Reduzierter Volterra–Kern j-ten Grades

G(s) Übertragungsfunktion eines LTI–Systems im Laplace–Bereich

G(z) Übertragungsfunktion eines LTI–Systems im z–Bereich

hB/T Wirksamer Hebelarm des Bizeps/Trizeps

hB/T,80◦ Bezugshebelarm des Bizeps/Trizeps (wirksamer Hebelarm bei
ϕ = 80◦)

ĥ[i] Allgemeine approximierte zeitdiskrete Impulsantwort eines
LTI–Systems

h[i] Allgemeine zeitdiskrete Impulsantwort eines LTI–Systems

Hi,j Helligkeit eines Bildpunktes

ĥj[i] Rekonstruierte Impulsantwort der Stützstelle j (lokales Teilmodell)

H(s) Fehlerübertragungsfunktion

HS(s) Übertragungsfunktion vom Angriffspunkt der Nichtlinearität bis zum
Systemausgang (Sichtbarkeit einer Nichtlinearität)

i Allgemeiner Index

i1, i2 . . . ij Indizes der Volterra–Kerne

ia,B/T Muskelarchitekturindex des Bizeps/Trizeps: ia = Faserlänge/Muskellänge

IMRR Isolationsspannungsunterdrückung

j Allgemeiner Index bzw.
√
−1
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Ju Massenträgheitsmoment bei einer Bewegung im Ellenbogengelenk

[k] Allgemeiner Index bzw. Abtastschritt

k Einkoppelungsvektor der Nichtlinearität der Zustandsdarstellung

K Allgemeiner Verstärkungsfaktor bzw. Kantenlänge eine
rechtwinkeligen Rasters

KIL300 Übertragungsfaktor des Optokopplers IL300

[kL] Ladezeit TL in Abtastschritten

kR Anteil der winkelabhängigen Reibung bei der Modellierung einer
Bewegung im Ellenbogengelenk

krep Beschreibung der Repetierrate frep in Abtastschritten

kt Totzeit Tt in Abtastschritten

l Beobachterrückführungen

l Allgemeiner Index

L{.} Laplace–Transformation

L−1{.} Inverse Laplace–Transformation

` Allgemeine Länge

`B/T Länge zwischen den Ansatzpunkten des Bizeps/Trizeps

`b/t Länge des Bizeps/Trizeps (`B/T − `S,B/T)

`B/T,1/2 Längen zur Beschreibung der Bizeps-/Trizepsansatzpunkte
(`B/T,1/2 = ‖~pB/T,1/2‖)

`b/t,opt Optimale Muskellänge des Bizeps/Trizeps

`F Hebelarm des Kraftsensors bei der Untersuchung der
Muskelkontraktion durch RPMS

`S,B/T Länge der Sehnen, die am Bizeps/Trizeps angreifen

`′T Hilfsgröße zur Berechnung der Länge zwischen den
Trizepsansatzpunkten

`u Abstand zwischen dem Ellenbogengelenk und der Punktmasse mu

M Allgemeine Anzahl bzw. allgemeines Drehmoment

m Länge einer Impulsantwort in Abtastschritten

MB/T Drehmomentanteil des Bizeps/Trizeps unter nichtisometrischen
Bedingungen

MG Drehmoment im Ellenbogengelenk aufgrund des Gewichts von
Unterarm und Hand

M̂Netto Approximiertes Nettodrehmoment im Ellenbogengelenk

MNetto Nettodrehmoment im Ellenbogengelenk

mq Eingangsdimensionen eines statischen neuronalen Netzes
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mq,cm Eingangsdimensionen zur Approximation der Kontraktionsmechanik

mq,is Eingangsdimensionen zur Approximation des RPMS–unabhängigen
Kontraktionsanteils

MR Drehmoment im Ellenbogengelenk aufgrund der Gelenkreibung

mr Anzahl der Basisfunktionen

MRPMS RPMS–induziertes Drehmoment im Ellenbogengelenk

MS Drehmoment im Ellenbogengelenk aufgrund der Gelenksteifigkeit

Mstat,rec Stationäres Drehmoment im Ellenbogengelenk bei RPMS

Mstat,rec,norm Stationäres Drehmoment im Ellenbogengelenk bei RPMS mit
maximaler Intensität und 20Hz Repetierrate

mu Punktmasse als Repräsentation des Unterarms und der Hand

N Allgemeine Anzahl

n Allgemeine Ordnung bzw. Relativgrad eines LTI–Systems

NΘ Parameteranzahl des gesamten Identifikationsansatzes

NΘ,c Parameteranzahl zur Approximation des RPMS–bedingten
Kontraktionsverhaltens

NΘ,RPMS Parameteranzahl zur Approximation des
RPMS–Kontraktionsverhaltens (nichtisometrisch)

NL(.) Allgemeine reelle nichtlineare Funktion

OW
x x–Komponente des Ursprungs der komplexen Ebene in

GUI–Fensterkoordinaten

OW
y y–Komponente des Ursprungs der komplexen Ebene in

GUI–Fensterkoordinaten

P Kovarianzmatrix P = (AT
A)−1 des RLS–Algorithmus

p Signifikanzniveau

~p B
1...4 Eckpunkte eines Rasterfeldes im Bildkoordinatensystem

~p m
1...4 Eckpunkte eines Rasterfeldes im metrischen Koordinatensystem

~p B Beliebiger Punkt im Bildkoordinatensystem

~pB/T,1/2 Ortsvektoren zur Beschreibung der Bizeps-/Trizepsansatzpunkte

pC Punkt in der komplexen Ebene

pC
ist Gemessener Istpunkt in der komplexen Ebene

~p m Beliebiger Punkt im metrischen Koordinatensystem

prec Relative Rekrutierung abhängig von der Intensität und der
Repetierrate bei RPMS

prec,f Relative Rekrutierung abhängig von der Repetierrate frep

prec,u Relative Rekrutierung abhängig von der Stimulationsintensität u
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~p W Punkt in GUI–Fensterkoordinaten

pW
x x–Komponente eines Punktes in GUI–Fensterkoordinaten

pW
y y–Komponente eines Punktes in GUI–Fensterkoordinaten

pC
ziel Zielpunkt in der komplexen Ebene

Q Bildmatrix (Bildverarbeitung) bzw. Orthonormale Matrix einer
QR–Zerlegung

q höchster Grad eines Volterra–Kerns bzw. Polynomordnung bzw.
Stützstellenanzahl eines KNN

q
cm

Stützstellenanzahl zur Approximation der Kontraktionsmechanik

q
is

Stützstellenanzahl zur Approximation des RPMS–unabhängigen
Kontraktionsanteils

Ř Referenzmatrix (Bildverarbeitung)

R̃ Orthonormierte Rekonstruktionsmatrix; enthält die orthonormalen
Basisfunktionen

R Rekonstruktionsmatrix; enthält die Basisfunktionen

r Rückführungsvektor einer Zustandsregelung

R Allgemeiner Widerstand

r Korrelationskoeffizient

r̃1 Zeilenvektoren der orthonormierten Rekonstruktionsmatrix R̃

ri Zeilenvektoren der Rekonstruktionsmatrix R

rI Verstärkung des Führungsintegratoranteils

R̄i,j Helligkeitsnormierter Rot–Anteil eines Bildpunktes im
RGB–Farbmodell

Ri,j Rot–Anteil eines Bildpunktes im RGB–Farbmodell

Rin Resistiver Anteil der Eingangsimpedanz Zin

RQ Resistiver Anteil der Quellimpedanz ZQ

Rs/p Widerstand (seriell/parallel) der elektrischen Ersatzschaltung der
Hautimpedanz

Rsw,on Widerstand eines aktiven Schalters

rV Vorfilter einer Zustandsregelung (stationäre Genauigkeit)

s Abkürzung für sin (ϑ)

s Komplexe Kreisfrequenz im Laplace–Bereich

sTa,opt Standardabweichung des Optimalen Parameters Ta zur Nachbildung
einer Muskelzuckung

t Zeit
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T63 Zeitkonstante bis zum Erreichen von 63% des Endwertes einer
Sprungantwort

T95 Zeitkonstante bis zum Erreichen von 95% des Endwertes einer
Sprungantwort

Ta Zeitkonstante der Aktivierungsdynamik bei peripherer Stimulation

Ta,el Zeitkonstante der Aktivierungsdynamik bei Elektrostimulation

Ta,mag Zeitkonstante der Aktivierungsdynamik bei Magnetstimulation

Ta,opt Optimaler Parameter Ta zur Nachbildung einer Muskelzuckung

Tend Ende des Identifikationsprozesses

Ters Ersatzzeitkonstante zur Vereinfachung einer
LTI–Übertragungsfunktion

TL Ladezeit des Stimulatorschwingkreiskondensators; wirkt als Totzeit
im Gesamtmodell

Ts Abtastzeit der Zeitdiskretisierung (Ts = 1/fs)

Tsys Systemzeitkonstante (Beobachter- bzw.
Zustandsreglerdimensionierung)

Tt Totzeit zwischen dem peripheren Reiz und der mechanischen
Muskelantwort

u Allgemeiner Eingangangsvektor (u = [u1 . . . um])

U Allgemeine Spannung

u Allgemeiner Systemeingang bzw. relative Stimulationsintensität der
RPMS

u? Vorgegebene Stimulationsintensität

uB/T Relative Stimulationsintensität der RPMS von Bizeps/Trizeps

u?
B/T Sollwert der relativen Stimulationsintensität von Bizeps/Trizeps

UIso Isolationsspannung

umin u. umax Definitionsbereich einer multidimensionalen Nichtlinearität

Uout Ausgangsspannung

urec Anregung der Aktivierungsdynamik nach der Impulserzeugung und
der Rekrutierung

usat Relative Stimulationsintensität der Sättigung

uthr Relative Stimulationsintensität der Reizschwelle

v̂ Approximierter Wert einer nichtlinearen reellen Funktion NL(.)

V Allgemeiner Verstärkungsfaktor

v Funktionswert einer allgemeinen statischen reellen nichtlinearen
Funktion NL(.)
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vb/t Längenänderung des Bizeps/Trizeps (negative Werte beschreiben eine
Verkürzung)

vB/T,max Maximal mögliche Muskelverkürzungsgeschwindigkeit vb/t

v̂cm Anteil der Kontraktionsmechanik unter nichtisometrischen
Bedingungen

v̂cm,B/T Anteil der Kontraktionsmechanik des Bizeps/Trizeps unter
nichtisometrischen Bedingungen

Vges Verstärkungsfaktor des gesamten EMG–Verstärkermoduls

VINA Verstärkungsfaktor der Instrumentenverstärkerstufe

v̂is Stimulationsunabhängiger Drehmomentanteil unter
nichtisometrischen Bedingungen

VISO Verstärkungsfaktor der Isolationsverstärkerstufe

Vopto Verstärkungsfaktor der Optokopplerschaltung zur galvanisch
getrennten Signalübertragung

w Führungsgröße einer Regelung

x̂ Geschätzter Zustandsvektor (x̂ = [x̂1 . . . x̂n])

x Zustandsvektor (x = [x1 . . . xn])

xI Zusätzlicher Systemzustand aufgrund eines Führungsintegrators

ŷ Allgemeiner Systemausgang (approximiert)

y Vektor der korrekten Ausgangswerte für N Trainingspaare eines KNN

y Allgemeiner Systemausgang (gemessen)

ya Referenzfunktion der Aktivierungsdynamik im Zeitbereich

ŷa,rep Bezugswert der Referenzfunktion bei repetitiver Stimulation
abhängig von der Repetierrate frep

ya,rep Referenzfunktion bei repetitiver peripherer Stimulation

ŷa,rep,20 Hz Bezugswert der Aktivierungsdynamik bei repetitiver Stimulation und
einer Repetierrate von 20Hz

ŷB/T Approximiertes RPMS–Kontraktionsverhalten für Bizeps/Trizeps
(nichtisometrisches Gesamtmodell)

ŷc Anteil des RPMS–Kontraktionsmodells (nichtisometrisch)

ŷc,B/T Anteil des RPMS–Kontraktionsmodells für den Bizeps/Trizeps
(nichtisometrisch)

Yi,j Helligkeitsanteil eines Bildpunktes im YCbCr–Farbmodell

ŷNL Allgemeiner Funktionswert einer approximierten nichtlinearen
Charakteristik

yNL Allgemeiner Funktionswert einer nichtlinearen Charakteristik

ŷRPMS Anteil der RPMS–induzierten Kontraktion (nichtisometrisch)
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ŷRPMS,B/T Anteil der RPMS–induzierten Kontraktion des Bizeps/Trizeps
(nichtisometrisch)

Zin Eingangsimpedanz des EMG–Verstärkers

ZQ Quellimpedanz der EMG–Messung
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Angerer, B. T., Hintz, C. & Schröder, D. [2004]. Online identification of a nonlinear mechatronic
system, Control Engineering Practice 12(11): 1465–1478. Special issue: Mechatronic Systems.
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Angerer, B. T., Schröder, D. & Struppler, A. [2004b]. Nonlinear system identification of muscle con-
tractions induced by repetitive peripheral magnetic stimulation, NOLCOS 2004 — Stuttgart
Symposium on Nonlinear Control Systems, Preprints Volume 2, IFAC, VDI/VDE, pp. 669–
674.

Angerer, B. T. & Struppler, A. [2005]. Repetitive peripheral magnetic stimulation (RPMS), Neu-
rology, Psychiatry & Brain Research 11(4): 185–188.

Angerer, B. T., Struppler, A. & Havel, P. M. [2003]. Technical approaches to induce and evaluate
goal directed motor tasks and position sense due to repetitive peripheral magnetic stimulation
(RPMS), in N. Elsner & H. Zimmermann (eds), The Neurosciences from Basic Research to
Therapy, Georg Thieme Verlag, Stuttgart, Germany, pp. 1155–1156. Proceedings of the 29th
Göttingen Neurobiology Conference and the 5th Meeting of the German Neuroscience Society
2003.



Literaturverzeichnis

Angermann, A., Beuschel, M., Rau, M. & Wohlfarth, U. [2005]. Matlab — Simulink — Stateflow,
Grundlagen, Toolboxen, Beispiele, 4. überarbeitete Aufl., Oldenbourg, München, Germany.

Baratta, R. & Solomonow, M. [1991]. The effect of tendon viscoelastic stiffness on the dynamic
performance of isometric muscle, Journal of Biomechanics 24(2): 109–116.

Barker, A. T., Freeston, I. L., Jalinous, R. & Jarratt, J. A. [1987]. Magnetic stimulation of the
human brain and peripheral nervous system: an introduction and the results of an initial
clinical evaluation., Neurosurgery 20(1): 100–109.

Bartenstein, P., Havel, P. M., Spiegel, S. & Struppler, A. [2000]. Untersuchung der cerebralen Bewe-
gungsverarbeitung bei zentralmotorischen Lähmungen nach repetitiver peripherer Magnetsti-
mulation (RPMS), http://www.nfb.med.tu-muenchen.de/projekte/motorik/senso4.pdf
(Feb. 2. 2005). Neurozentrum Funktionelle Bildgebung - News, Teilprojekt Sensomotorik.

Bauer, A. [2005]. Induktion alternierender Bewegungen im Ellenbogengelenk mittels repetitiver
peripherer Magnetstimulation, Diplomarbeit, Lehrstuhl für Elektrische Antriebssysteme (Fa-
kultät für Elektro- und Informationstechnik, Technische Universität München), München,
Germany.

Becker, T. T. [1989]. Methoden kleinster Fehlerquadrate zur parametrischen Identifikation dyna-
mischer Übertragungssysteme, Ausg. 176 aus der Reihe Fortschritt–Berichte VDI, Reihe 8,
VDI–Verlag, Düsseldorf, Germany.

Beer, R. F., Dewald, J. P. A. & Rymer, W. Z. [2000]. Deficits in the coordination of multijoint
arm movements in patients with hemiparesis: evidence for disturbed control of limb dynamics,
Experimental Brain Research 131(3): 305–319.

Bernhardt, M., Angerer, B. T., Buss, M. & Struppler, A. [2006]. Neural observer based spasticity
quantification during therapeutic muscle stimulation, Proceedings of the 28th Annual Inter-
national Conference of the IEEE Engineering in Medicine and Biology Society in New York,
August 30th to September 3rd, 2006, IEEE EMBS, Gainesville, Florida (USA), pp. 1 –5, in
review.

Bernotas, L. A., Crago, P. E. & Chizeck, H. J. [1987]. Adaptive control of electrically stimulated
muscle, IEEE Transactions on Biomedical Engineering 34(2): 140–147.
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Endisch, C. & Schröder, D. [2005]. Fast nonlinear dynamic system identification using time delay
neural networks and its application in mechatronic systems, Proceedings (CD) of the Inter-
national Conference on Instrumentation, Communication and Information Technology 2005
(ICICI 2005, Bandung, Indonesia), pp. 122–128.

Enoka, R. M. [2002]. Neuromechanics of Human Movement, 3rd edn., Human Kinetics, Champaign,
Illinois (USA).

Erfanian, A., Chizeck, H. J. & Hashemi, R. M. [1998]. Using evoked EMG as a synthetic force sensor
of isometric electrically stimulated muscle, IEEE Transactions on Biomedical Engineering
45(2): 188–202.

Fairchild [2001]. 2N3906 / MMBT3906 / PZT3906 — PNP general purpose amplifier, Datasheet,
Fairchild Semiconductor Corp., South Portland, Maine (USA). http://www.fairchildsemi.
com (Aug. 9. 2005).

Fairchild [2002]. 1N/FDLL 914/A/B 916/A/B / 4148 / 4448, Datasheet, Fairchild Semiconductor
Corp., South Portland, Maine (USA). http://www.fairchildsemi.com (Aug. 1. 2005).

Fairchild [2003]. Photo FET optocouplers — H11F1, H11F2, H11F3, Datasheet, Fairchild Semi-
conductor Corp., South Portland, Maine (USA). http://www.fairchildsemi.com (Aug. 3.
2005).

Fairchild [2004]. 6–pin DIP optocouplers for power supply applications (no base connection) —
MOC8101, MOC8102, MOC8103, MOC8104, MOC8105, MOC8106, MOC8107, MOC8108,
CNY17F–1, CNY17F–2, CNY17F–3, CNY17F–4, Datasheet, Fairchild Semiconductor Corp.,
South Portland, Maine (USA). http://www.fairchildsemi.com (Aug. 2. 2005).

Färber, G. [1994]. Prozeßrechentechnik, Springer Lehrbuch, 3. Aufl., Springer–Verlag, Heidelberg,
Germany.

– 333 –



Literaturverzeichnis

Felgen, L. [2002]. Identifikation der biomechanischen Eigenschaften des Muskel–Sehne–Komplexes
am Ellenbogen, Diplomarbeit, Lehrstuhl für Elektrische Antriebssysteme (Fakultät für Elek-
tro- und Informationstechnik, Technische Universität München), München, Germany.

Fries, W., Danek, A., Scheidtmann, K. & Hamburger, C. [1993]. Motor recovery following capsular
stroke. Role of descending pathways from multiple motor areas, Brain 116(2): 362–382.

Gerilovsky, L., Philipova, D. & Struppler, A. [2001]. Anticipatory reduction of the muscle activity
associated with self–triggered electrical stimulation of mixed nerves and mechanical taps on
muscle tendons, Acta Physiologica & Pharmacologica Bulgarica 26(3): 167–170.
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TÜV Süd / TÜV Akademie, München, Germany.

Heise, T. [2003]. Weiterentwicklung und Aufbau einer PC–Schnittstellenkarte für ein Messsystem
zur 3D–Erfassung der Fingerpositionen der menschlichen Hand, Bachelorarbeit, Lehrstuhl für
Messsystem- und Sensortechnik (Fakultät für Elektro- und Informationstechnik, Technische
Universität München), München, Germany.

Heldmann, B., Kerkhoff, G., Struppler, A., Havel, P. M. & Jahn, T. [2000]. Repetitive peripheral
magnetic stimulation alleviates tactile extinction, NeuroReport 11(14): 3193–3198.

Hesse, S., Schulte-Tigges, G., Konrad, M., Bardeleben, A. & Werner, C. [2003]. Robot–assisted
arm trainer for the passive and active practice of bilateral forearm and wrist movements in
hemiparetic subjects, Archives of Physical Medicine and Rehabilitation 84(6): 915–920.

Hesse, S., Werner, C. & Bardeleben, A. [2004]. Der schwer betroffene Arm ohne distale Willkürakti-
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Schröder, D. (ed.) [2000b]. Intelligent Observer and Control Design for Nonlinear Systems,
Springer–Verlag, Heidelberg, Germany.
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Schrüfer, E. [2004]. Elektrische Messtechnik — Messung elektrischer und nichtelektrischer Größen,
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tung medizinischer Bilddaten, Bachelorarbeit, Lehrstuhl für Messsystem- und Sensortechnik
(Fakultät für Elektro- und Informationstechnik, Technische Universität München), München,
Germany.

Woittiez, R. D., Huijing, P. A. & Rozendal, R. H. [1983]. Influence of muscle architecture on
the length–force diagram. A model and its verification, Pflügers Archiv European Journal of
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3.12 Stationäre Kraft bezogen auf den Scheitelwert einer einzelnen Mus-
kelzuckung abhängig von der Repetierrate bei verschiedenen Stimu-
lationsparametern . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 69

3.13 Verlauf der Muskelkontraktion bei überschwelliger RPMS mit einer
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im Überblick . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 89
4.3 Hammerstein–Modell . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 93
4.4 Ausgangs- und Gleichungsfehleranordnung . . . . . . . . . . . . . . . 94
4.5 Verzerrte Sinus–Basisfunktionen . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 97

– 352 –



Abbildungsverzeichnis
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dardabweichung bei mr = 8 und q = 6 . . . . . . . . . . . . . . . . . . 122

5.6 Rekonstruierte Impulsantworten (lokale Teilmodelle) . . . . . . . . . . 124
5.7 Berechnung der kumulierten Aktivierung . . . . . . . . . . . . . . . . 125
5.8 Kumulierte Aktivierungsverteilung nach dem Identifikationsprozess
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Soll- und Störgrößensprüngen . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 216

7.40 Zustandsregelung einschließlich der Maßnahmen zur Abschwächung
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willkürlich, 280

motorische Einheit, 271
motorische Endplatte, 268
Multiple Input Single Output (MISO)

System, 103
Muskel

glatt, 268
langsam, 272
quergestreift, 268
schnell, 272

Muskelaktionspotenzial, 224
Muskelarchitekturindex, 160
Muskelbaustein (kontraktil), 268
Muskeldehnungsreflex, 283–284

Modellprojektion, 169
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orthonormale Basisfunktion, 95–98
Orthonormalisierung, 96
Output Error Model, 94

Parameteradaption, 90–91, 301–304
Implementierung, 108–114
off–line, 91, 302
on–line, 91, 304
Parameterinitialisierung, 133
quasi on–line, 131
Reinitialisierung, 133
Vergessensfaktor, 133

Parameteranzahl, 95
Parameterinitialisierung, 133
Parametervektor, 103
Parese, 1
Patientenmasse, 234
Pegelanzeige, 243
Pendelbewegung, 165
pennation angle, 159
periphere Nervenzellen, 294
PET–Studie, 34
phasisch, 284
physiologisch wirksamer Querschnitt

(PCSA), 161
Physiotherapie, 8
Plastizität, 7
Polarisationsspannung, 250
Polvorgabe, 197
Polynom (charakteristisch), 197
Positionssinn, 293
posterior–parietaler Kortex, 278, 298
posturale Reaktion/Synergie, 289

prämotorischer Kortex, 277
primärer motorischer Kortex, 276
Primärfarben, 25
Propriozeption, 291, 293
proximal, 288
Pulsquelle, 2
Pyramidenbahn, 279

QR–Zerlegung (QRD), 110
quadratische Gleichung, 28
Quadratmittelproblem

linear, 90, 109, 301
nichtlinear, 179

Quellimpedanz, 232
Querbrückenzyklus, 270

Radial Basis Function (RBF)
Network, 88, 98

räumliche Summation, 73
Ranviersche Schnürringe, 5
Reafferenz, 274
Real–Time Application Interface

(RTAI), 19
Rechenzeitoptimierung, 104
Recursive–Least–Squares (RLS), 90,

304
Implementierung, 108–114

reduzierter Volterra–Kern, 93
Referenzfunktion, 53, 54
Referenzmatrix/-objekt, 25
Reflex, 280, 283–286

Ib–Afferenz, 284–285
H(offmann), 52
Muskeldehnung, 283–284
nozizeptiver Bewegungsreflex, 286

Reflexweg, 280
Refraktärzeit, 72
regionale zerebrale Durchblutung, 34
Registrierungsmethoden, 17
Regler–Wind–Up, 215
Reibung, 151, 167
Reinitialisierung, 133
Reizartefakt, 48, 224, 244

direkt, 245
indirekt, 248
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Restartefakt, 250
Reizfrequenz, 270
Reizschwelle, 47, 75
Reizstrom, 47
Rekonstruktionsmatrix, 96
Rekrutierung, 46, 73–80, 271

Absolutwert, 78–79
Datenerfassung, 73–74
Drehmoment, 79
Modellgleichung, 75, 77
Reizschwelle, 75
Repetierrate, 76–77
Stimulationsintensität, 74–76

Rekrutierungsfeld, 73
normiert, 77

rekurrente neuronale Netze, 88
rekursives Suchverfahren, 55
Relaxation, 16
Repetierrate, 3, 65
Residuum, 109
Restartefakt, 250
rezeptives Feld, 292
reziproke Hemmung, 283
RGB–Farbmodell, 25
Rigor, 284
Risikomanagement, 227
Rückenmark, 279
Ruhe–Dehnungskurve, 160, 272
Ruhelage

mit Schwerkraft, 167
ohne Schwerkraft, 166

S–Function, 104
S–Typ, 272
S I und II, siehe somatosensorischer

Kortex
Sarkomer, 268
Schrittweite, 55
Schutzbeschaltung, 231
Schwerkraftanteil, 151
Sehne, 268, 270
Sehnenlänge, 157
Sehnenorgane, 272
sensomotorische Integration, 282
Sichtbarkeit, 196
Signifikanzniveau, 17, 62

Single Input Single Output (SISO)
System, 92

Sinussatz, 153
skelettmotorisches System, 281
Skelettmuskulatur, 267–274
Somatosensorik, 291–299

Beugereflexafferenz, 283
Golgi–Sehnenorgan, 282
Muskelspindel, 281–282
Sensoren, 280

somatosensorischer Kortex, 296,
298–299

Spastizität, 32–33, 284
Modellprojektion, 169
rasche Willkürbewegung, 32
tonische Komponente, 32

Spinocerebellum, 288
Spulenerwärmung, 58
Spulenposition und -ausrichtung, 16
statische neuronale Netze, 88
Steifigkeit, 150, 167
Stelleingriff, 68

primär, 75
sekundär, 76

Stellreserve, 52, 72
Stimulationsartefakt, 48, 224, 244
Stimulationsblock, 15
Stimulationseinrichtung, 2
Stimulationsfeldausbreitung, 53
Stimulationsimpulsdauer, 47
Stimulationsintensität, 3, 15
Stimulationsserie, 15–16
Stimulationsspule, 2

ölgekühlt, 74
Stimulator, 2

Ladezeit, 118
Streckenmodell

qualitativ/quantitativ, 45
RPMS, 73

Stromimpulse, 47
strukturierte rekurrente neuronale

Netze (SRNN), 89
Stützstellen, 98

-abstand, 100
-gitter, 100
-koordinaten, 100, 104
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-matrix, 99
-verteilung, 100, 104

Suchverfahren (rekursiv), 55
Summation

nichtlinear, 67
räumlich, 73
zeitlich, 65, 123

supplementär–motorischer
Kortex, 277

Synergist, 267
Systemanregung, 119, 187, 206

vorgetäuscht, 134
Systemidentifikation

Anregung, 119, 187, 206
Anregung (vorgetäuscht), 134
Anwendbarkeit, 200
experimentell, 131–138, 144–147,

200–204
Gesamtansatz, 102–103
Grundschema, 87
Gütefunktional, 90, 301
Implementierung, 104–114
Konfiguration, 181–182

Systemmatrix, 195
Systemzeitkonstante, 197

taktil explorative Leistung, 292
Tastsinn, 291–292
Taubsche–Methode, 8–9
Teilmodell, 123
Temperatursinn, 294
Tetanus, 270, 271
Textdatei, 21
Thalamus, 276, 295
Thixotropie, 42
Tiefensensibilität, 293
Tiefpassfilter, 240
Time–Delay–Neural–Network

(TDNN), 88
tonisch, 284
Tonus, 270
Torque–Motor, 37
Totzeit, siehe Latenz
Tracking–Movement, 28
Traktneuron, 280
Transformation

Farbmodell, 25
Koordinatensystem, 26–28, 30

Transkranielle Magnetstimulation, 3
transkutane Elektrostimulation

(TENS), 10
Triggermodul, 251–252

Überlappung (Basisfunktion), 100
Übertragungsfunktion

Aktivierungsdynamik, 57, 73
Biopotenzialverstärker, 255

unvollständiger Tetanus, 270, 271

Ventrobasalkern (ventrobasaler
Komplex), 297

Verdrehung
Ansatzpunkte des Bizeps, 153
Ansatzpunkte des Trizeps, 154

Vergessensfaktor, 102, 133
Verknüpfung

additiv, 190
multiplikativ, 177
subtraktiv, 175

Verkürzungsgeschwindigkeit, 158
maximal, 160

Versorgungsmodul, 244
Verstärkermodul, 229–241

Eingangsstufe, 230–233
isolierte

Signalübertragung, 237–239
Kanalumschaltung, 241
Schirmpegelsteuerung, 233–234

Verstärkungsabgleich, 239
Verumgruppe, 17
verzerrte Sinus–Basisfunktion, 95
Verzerrungsfaktor, 95, 118
Vestibulocerebellum, 288
Vibration, 42
Vibrationsreize, 7
Vibrationssinn, 292
Videosequenz, 23
Vigilanz, 17
Viskosität, 42, 161
vollkommener Tetanus, 270, 271
Volterra–Funktionalpotenzreihe, 92
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Volterra–Kern, 92
Diagonalelemente, 93
reduziert, 93

Vorderhorn, 279
Vorfilter, 213
Vorwissen, 89, 91

White–Box–Ansatz, 89
Wiederholrate, 3
Willkürmotorik, 280
Wind–Up, 215
wirksamer Hebelarm, siehe Hebelarm
Wirkungslinie, 152

YCbCr–Farbmodell, 23

Z–Scheibe, 268
zeitdiskrete Faltung, 92
Zeitkonstante, 54, 63
zeitliche Summation, 65, 123
zentrale Parese, 1
Zentralnervensystem, 1, 267
Zerebrale Aktivität, 34
Zielmotorik, 38–42

Bewertung, 31
Erfassung, 28–31
Rehabilitation, 32

Zustandsbeobachter, 196
Zustandsdarstellung, 195
Zustandsregelung, 212
Zustandsrückführung, 213
Zustandsvektor, 195
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