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1 Schematische Erstellung eines Finite-Elemente Menschmodells: Abbil-
dung eines Transversalschnitts durch einen Menschen (links), der durch
ein Finite-Elemente Menschmodell (mittig) (jeweils Querschnitt auf Ho-
he des Sternums) mithilfe einer endlichen Anzahl von Subvolumina (Ele-
mente) (rechts) vereinfacht abgebildet wird (aus Cronin (2011) [7]) . . .

2 Darstellung zweier Finite-Elemente Menschmodellfamilien, mithilfe de-
rer Fahrzeuginsassen (z.B. Total HUman Model for Safety (THUMS),
links, Bildquelle online verfiighar, [32]) und Fufgéinger (z.B. Global Hu-
man Body Model (GHBM), rechts, Bildquelle online verfiigbar, [33])
verschiedener Bevolkerungsanteile virtuell reprasentiert werden . . . . .

3 Beispiel fiir eine Risikokurve zur Abschitzung der Verletzungswahrschein-
lichkeit der unteren Extremitéten (y-Achse) in Abhéngigkeit einer auf-
gebrachten Kraft (x-Achse) (links); Beispiel fiir eine Schutzmafnahme
(Airbag) im Fufraum zur Reduktion der Verletzungswahrscheinlichkeit
der unteren Extremitéten (rechts) (beides aus Schmitt (2020) [5])

4 Sagittale Ansicht von Simulationen einer Frontalverzogerung mit einem
Finite-Elemente Menschmodell mit drei verschiedenen Muskelcontroller-
Konfigurationen: ohne Aktivierung des Steuerungselements im Sinne ei-
nes postmortalen Testobjekts (kein Muskelzug abgebildet) (links), mit
Haltungsregelung (mittig), reprisentativ fiir einen entspannten Freiwil-
ligen sowie mit Haltungs- und Kraftregelung zur Abbildung eines ange-
spannten Freiwilligen (rechts) (aus Kato et al. (2017) [16]) . . . . . ..

5t Im Uhrzeigersinn von links oben: Kinematik eines Probanden wahrend
einer Frontalverzégerung von 0,8-facher Erdbeschleunigung mit entspann-
ter versus angespannter Muskulatur. Der Einfluss der Muskelaktivierung
auf die Kinematik und Position des Oberkorpers wird zu drei verschie-
denen Zeitpunkten dargestellt (aus Ejima et al. (2009) [88]); korrespon-
dierende Simulationen mit dem Finite-Elemente Menschmodell THUMS
mit unterschiedlicher Muskelcontroller Ansteuerung nahern virtuell die
angespannte bzw. entspannte Kinematik des Freiwilligen an (Bildquelle
online verfiigbar, [102]) . . . . . . . . .. ... .

6  Sagittale Bewegungsabfolge eines jungen (linke Spalte) und eines dlteren
(rechte Spalte) freiwilligen Teilnehmers an der SENIORS-Studie infol-
ge einer frontalen Schlittenverzogerung von ca. 3,5-facher Erdbeschleu-
nigung (bei Bremskontakt (t=0 ms) und 130, 150 und 200 ms nach
Bremskontakt) (aus Lopez Valdés et al. (2018a) [104]) . . . . . . . . ..
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maler Flexionswinkel (A1), Winkeldifferenz zwischen maximaler Flexi-
on und dem ersten Minimum in Extension (A2) sowie Relaxationsindex

(A1/A0) (beides aus Lotfian et al. (2016) [132]) . . . ... ... .. ..

Pendelzeiten (Engl.: ,Fall time “) in Millisekunden, die van der Meché
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ermittelt haben. Die jeweils linke Spalte zeigt die Medianwerte der zehn
Versuchsdurchgénge pro Proband bzw. Patient mit Muskelreaktion des
M. vastus lateralis, die jeweils rechte Spalte reprasentiert den Median
der Versuche, die ohne muskuldre Reaktion abliefen. Messwerte oberhalb
von 500 Millisekunden werden nicht im Detail présentiert [121] . . . . .
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Mense (1998) [241]). Der Anteil, welcher laut Simons und Mense bei
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1 Einleitung

1 Einleitung

Weltweit sterben jéhrlich schitzungsweise 1,35 Millionen Menschen durch Verkehrs-
unfille [1]. Allein in Deutschland sind im Jahr 2020 weitaus mehr als zwei Millionen
Verkehrsunfélle registriert worden, wobei 2.719 Verkehrstote und iiber 300.000 Ver-
letzte verzeichnet werden mussten [2]. Obgleich die Zahlen seit dem Spitzenreiterjahr
1970 zunehmend gesunken sind [3|, sind immer noch zu viele Schicksale betroffen.
Der Nachweis, dass bisher entwickelte Sicherheitsmafinahmen wie die Einfiihrung der
Gurtanlegepflicht Wirkung zeigten [4], ist ein kontinuierlicher Ansporn, zur weiteren

Reduktion von Unfallzahlen bzw. -folgen beizutragen.

Die Trauma- oder Verletzungsbiomechanik beschéftigt sich in diesem Zusammenhang
mit den mechanischen Einwirkungen, die zum Verletzungsgeschehen beitragen. Wah-
rend ihr systematisch-wissenschaftlicher Ursprung in das 19. Jahrhundert zuriickreicht
[5], hat sich die Traumabiomechanik im Verlauf des 20. Jahrhunderts zunehmend auf

das Ziel fokussiert, Verkehrsteilnehmer vor schweren Verletzungen zu schiitzen [6].

Voraussetzung fiir die Bewertung und Weiterentwicklung von Schutzmafnahmen fiir
Unfallvorgénge ist ein tiefgreifendes Verstédndnis von Verletzungsmechanismen, die in
Abhéngigkeit von Belastungen unterschiedlichster Natur auftreten [5]. Fir die Ab-
bildung und Interpretation des Verhaltens des menschlichen Kérpers unter Belastung
haben sich verschiedene Hilfsmittel etabliert, wobei Tiermodelle, postmortale Testob-
jekte (PMTO), anthropomorphe Messpuppen, allgemein gelaufiger unter dem Begriff
des ,Crashtest-Dummy*, und digitale Menschmodelle anzufiihren sind [7]. Auf einem
unkritischen Belastungsniveau kommt im Zuge dessen auch Freiwilligenversuchen ei-
ne zunehmend relevante Rolle zu, da sie als einzige den Einfluss von Muskelaktivitét

wiedergeben konnen.

Um Vertrauen in ein Modell zu gewinnen, muss es dem Verhalten des Korpers und
Versagen menschlichen Gewebes mdoglichst nahe kommen. Der hierfiir zu erbringende
Nachweis erfolgt durch Validierung, d.h. in dem mittels Gegeniiberstellung mit expe-
rimentellen Daten das Ausmals ermittelt wird, wie dicht ein Modell der Realitit nahe
kommt [8].

Aufgrund verschiedener modellinhdrenter Unzulédnglichkeiten anthropomorpher Mess-
puppen, Verletzungen abbilden zu koénnen bzw. ethischer Bedenken in Bezug auf den
Einsatz von PMTO und Tiermodellen, riickten im Zuge verbesserter Rechenleistungen
[5, 6,9, 10] und Materialmodelle [11-13] in den letzten Jahrzehnten zunehmend Finite-
Elemente (FE) Menschmodelle in den Fokus traumabiomechanischer Methoden [14].

Im Gegensatz zu anderen Surrogaten bzw. Freiwilligen lassen sich mithilfe von FE
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Modellen Deformationen und Verletzungen bis auf die Gewebeebene [15] unter hohen
Belastungen sowie seit einigen Jahren auch aktive Muskelziige abbilden bzw. vorher-
sagen [16-19].

Insbesondere im Hinblick auf die Herausforderungen, die im Zuge des automatisierten
Fahrens bei der Absicherung von Insassen in neuen Sitzpositionen im Automobil auf
die Traumabiomechanik zukommen [20], wird die simulationsbasierte Verletzungspré-
diktion mit aktiven FE Modellen zunehmend Anwendung finden [21]. Bis dato sind nur
wenige Experimente verfiigbar, die hierfiir in Ansétzen eine qualifizierte Validierung des
virtuellen Muskelzugs erlauben wiirden. Experimentellen Datensétzen hafteten in der
Vergangenheit bereits oftmals Unsicherheiten an, die die Validierung erschweren kon-
nen [22]. Hinzu kommt, dass die hohe Diversitét experimenteller Antworten [7], z.B.
aufgrund von Muskelaktivitéit, die Validierung passiver bzw. aktiver Modellelemente
beeintrachtigt. Universelle Standards bzw. Handlungsempfehlungen fiir die Durchfiih-

rung und Bewertung von Freiwilligenversuchen fehlen weitestgehend.

In der vorliegenden Dissertation sollen neue experimentelle Daten mit Freiwilligen
ethisch unbedenklich erhoben werden, deren Konzipierung und Auswertung spezifisch
auf die Eignung als objektive Validierungsgrundlage fiir FE Modelle ausgerichtet wird.
Hierbei soll die Bewertung eines FE Modells hinsichtlich eines realgetreuen, passiven
Verhaltens des Weichgewebes im Fokus stehen, um Entwicklern numerischer Modelle
die isolierte Feinabstimmung passiver und aktiver Modellstrukturen zu ermdoglichen.
Im Zuge dessen sollen aus der Arbeit Empfehlungen fiir den riickwirkenden Umgang
mit experimentellen Validierungsdaten sowie Ratschlége fiir die kiinftige Projektierung

von Freiwilligenversuchen hervorgehen.
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2.1 Finite-Elemente Menschmodelle
2.1.1 Grundlagen

Unter dem Begriff der Simulation versteht sich das virtuelle Nachstellen von Expe-
rimenten, um auf das Verhalten im Realgeschehen schlussfolgern zu konnen [8]. Ei-
ne Simulation erfolgt in einem System, welches physisch existierende Dinge darstellt,
deren Interaktionen sich beobachten lassen [23]. Hierbei wird mindestens ein Modell
betrachtet, welches ein ,beschranktes Abbild der Wirklichkeit* reprasentiert [24]|. Ein
Modell ist also niemals ideal und stellt immer eine Vereinfachung eines Systems bzw.
der Realitédt dar; es kann jedoch unter gewissen Annahmen die Realitdt hinreichend

approximieren |7].

Mit einem Finite-Elemente Modell wird ein Objekt virtuell repréasentiert, in dem es
in eine endliche (finite) Anzahl kleinerer bzw. niederdimensionaler Einheiten (Elemen-
te) einer bestimmten Masse und eines gewissen Materials unterteilt, d.h. diskretisiert,
wird [7]. Fiir den Modellaufbau miissen somit gewisse Eingangsgrofen wie Objektgeo-

metrie und Materialcharakteristika bekannt sein [5].

Im Fall von FE Menschmodellen stellt sich der Modellaufbau wie folgt dar. Zunéachst
wird basierend auf medizinischem Bildmaterial, welches einen Blick in das Innere
des Menschen erlaubt, ein dreidimensionales Objekt des Korpers mithilfe von (halb)-
automatisierten sogenannten Segmentierungsverfahren erstellt. Die geometrische Ba-
sis beruht also in der Regel auf Magnetresonanz-, Computertomographie- oder Ront-
genaufnahmen [25]. Zum Freischneiden von anatomischen Strukturen kann beispiels-
weise die Grauwertabstufung genutzt werden, die auf der gewebsspezifischen Dichte
beruht [26].

Nach anschliefsender Vernetzung, d.h. Unterteilung der digitalisierten Geometrie in eine
Vielzahl von Subvolumina, entstehen ein-, zwei- bzw. dreidimensionale geometrische Fi-
guren (Elemente), die den komplexen Korper vereinfacht abbilden [25]. In Abbildung 1
wird diese Abstraktion veranschaulicht [7|. Aktuelle Menschmodelle kénnen aus tiber

zwei Millionen Elementen bestehen [27].

Angrenzende Elemente teilen sich sogenannte Knotenpunkte. Nach Diskretisierung der
anatomischen Strukturen wird jedem Element in Abhéngigkeit des zu reprasentierenden
Gewebetyps eine Materialdefinition zugewiesen. Die Elemente geben somit zugleich die
Massenverteilung im Modell wieder. Materialcharakteristika werden wiederum mithilfe

von Experimenten mit Tier- oder Humanmaterial erhoben.



2.1 Finite-Elemente Menschmodelle

Abbildung 1: Schematische Erstellung eines Finite-Elemente Menschmodells: Abbildung eines Trans-
versalschnitts durch einen Menschen (links), der durch ein Finite-Elemente Menschmodell (mittig)
(jeweils Querschnitt auf Hohe des Sternums) mithilfe einer endlichen Anzahl von Subvolumina (Ele-
mente) (rechts) vereinfacht abgebildet wird (aus Cronin (2011) [7])

Nach Abbildung eines realen Objekts in Form eines Modells innerhalb eines der Realitét
nachempfundenen Systems (,pre-processing®) wird im Rahmen eines Simulationslaufs
ein realer Lastfall nachgestellt (Rechenphase). Heutzutage stellt die Finite-Elemente
Methode (FEM) das meistverwendete Berechnungsverfahren von numerischen Simula-
tionen dar, bei dem Differentialgleichungen an diskreten Knotenpunkten des FE Mo-
dells gel6st werden. Mit zunehmender Modellkomplexitét, d.h. Verfeinerung des Netzes,
bzw. wachsender Modellgréfse kann ein Simulationslauf mit relativ hohen Rechenkos-
ten verbunden sein [28]. Voriiberlegungen zu Simulationen beinhalten deshalb auch
immer eine Abwagung zwischen der Netzqualitdt, d.h. Modellgenauigkeit, der Anzahl
an Recheniterationen, d.h. der Anzahl an zu l6senden Differentialgleichungen in Form
der Knotenanzahl, und der zeitlichen Auflésung. Die FEM darf somit immer nur als

idealerweise hinreichende Approximation realer Geschehnisse verstanden werden.

Nach Abschluss des numerischen Berechnungsverfahrens konnen auf Basis von Knoten-
verschiebungen unter Lastauftragung u.a. Deformationen der Elemente quantifiziert
werden (,post-processing’). Auf Basis der spezifischen Materialcharakteristika jedes
Elements kann die Kausalitdt zwischen aufgebrachter Last und resultierender Defor-

mation hergestellt werden.

2.1.2 Anwendung in der Automobilindustrie

Das méchtige Potenzial von Simulation mit FE Menschmodellen zur Evaluation dyna-
mischer Ausgangsgrofien wie Spannungen oder Kraft macht sich nicht nur die Forschung
zunutze. Seit Jahrzehnten nimmt der Einsatz von Finite-Elemente Modellen zur Vor-
hersage des dynamischen Verhaltens und Versagens des menschlichen Koérpers in der
Luftfahrt- und Automobilindustrie zu. Grund hierfiir ist die wachsende Detailgenauig-

keit der Modelle sowie die verfiighare Rechenleistung [29].
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Hierbei sind zwei Modellfamilien, das Total HUman Model for Safety (THUMS) [18]
und das Global Human Body Model (GHBM) [25] hervorzuheben, die aktuell den
héchsten Entwicklungsstand von Ganzkoérpermodellen darstellen. In begrenztem Um-
fang werden hierbei verschiedene Populationsanteile in Form von Fufigéngern und Fahr-
zeuginsassen reprasentiert. Dies umfasst Kinder- und Erwachsenenmodelle sowie weib-
liche und ménnliche Représentanten (Abbildung 2). Aktuell werden lediglich diskrete
Bevolkerungsanteile, niamlich das 50., 5. und 95. Perzentil, beriicksichtigt. Altere [30]

bzw. iibergewichtige [31] Menschen finden auch zunehmend Beachtung.

8 .

Abbildung 2: Darstellung zweier Finite-Elemente Menschmodellfamilien, mithilfe derer Fahrzeug-
insassen (z.B. Total HUman Model for Safety (THUMS), links, Bildquelle online verfiigbar, [32])
und Fulgénger (z.B. Global Human Body Model (GHBM), rechts, Bildquelle online verfiigbar, [33])
verschiedener Bevolkerungsanteile virtuell reprasentiert werden

Forscher sowie Automobil- und Flugzeughersteller erhoffen sich durch virtuelles Tes-
ten mit FE Menschmodellen, d.h. Nachstellen hochdynamischer Anprallvorginge in
einem numerischen System, einen Erkenntnisgewinn, der kiinftig zur Verletzungspréa-
vention bzw. Reduktion der Verletzungsschwere beitrégt. Ein tiefes Verstdndnis von
Verletzungsmechanismen tragt mafsgeblich zur Evaluation und Auslegung von Schutz-
mafsnahmen bei. Hierbei konnen verschiedene Lastfille, d.h. beispielsweise frontale oder
laterale Anprallrichtungen, beriicksichtigt sowie das Verhalten des Menschen in allen
Unfallphasen (pre-, in- und post-Crash) selbst bei hohen Kollisionsgeschwindigkeiten

detailliert betrachtet werden.

Beispielsweise konnen Simulationen mit Fufigidngermodellen genutzt werden, um Kine-
matik, Verletzungsmechanismen und Kopfkontaktzeiten bei Kollisionen zwischen Fufs-
gangern und Fahrzeugen abzubilden, um das Schutzpotenzial von aktiven Motorhauben
fiir Kopfverletzungen zu bewerten [34]. Im Rahmen der Schutzauslegung des Fahr-
zeuginnenraums kommen zunehmend FE Menschmodelle zum Einsatz, um Riickhalte-
und Airbagkonzepte weiter zu entwickeln [35] bzw. zu optimieren, um todlichen und
schwersten Verletzungen im vulnerablen Thorax- [36] und Kopfbereich [37] entgegen-

zuwirken.



2.1 Finite-Elemente Menschmodelle

Der zielfithrenden und belastbaren Anwendung von Menschmodellen liegt ein transpa-
rentes Verstédndnis der Wechselwirkungen zwischen mechanischen Eingangs- und Aus-
gangsgrofen zugrunde, welche bei biologischem Material bedingt durch gewebs-, alters-
oder geschlechtsspezfische Belastungstoleranzen zu unterschiedlichen Verletzungsbil-

dern fithren konnen.

Dieser Transfer erfolgt mithilfe von statistisch erhobenen und im virtuellen System hin-
terlegten Verletzungsrisikokurven, die auf Basis von Experimenten ermittelt werden. Sie
erlauben eine Abschitzung der Wahrscheinlichkeit fiir eine Verletzung in Abhéngigkeit
mechanischer Ausgangsparameter wie Dehnrate, Deformation oder Kraft, die im Rah-
men eines Simulationslaufs ermittelt werden [38|. Solche Risikokurven lassen beispiels-
weise Aussagen zur Wirksamkeit von Schutzmafnahmen fiir die unteren Extremitéten
durch Airbags treffen, in dem sich abschétzen lédsst, bei welcher einwirkenden Kraft
eine gewisse Verletzung mit 100 % Wahrscheinlichkeit eintritt (Abbildung 3) [5].
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Abbildung 3: Beispiel fiir eine Risikokurve zur Abschitzung der Verletzungswahrscheinlichkeit der
unteren Extremitéten (y-Achse) in Abhéngigkeit einer aufgebrachten Kraft (x-Achse) (links); Beispiel
fiir eine Schutzmafnahme (Airbag) im Fufiraum zur Reduktion der Verletzungswahrscheinlichkeit der
unteren Extremitéten (rechts) (beides aus Schmitt (2020) [5])

2.1.3 Aktive Finite-Elemente Menschmodelle

In der Vergangenheit lag der Fokus von FE Simulationen auf einem extrem kurzen
Zeitraum von wenigen hundert Millisekunden wéhrend eines Anprallszenarios. Oftmals
sind sich Beteiligte eines drohenden Unfalls bei hohen Geschwindigkeiten nicht be-
wusst bzw. Muskelreaktionen kdnnen bei einer zeitlichen Verzégerung von 60 bis 80
ms naturgeméfs in dieser Unfallphase nicht mehr oder nur geringfiigig zum Tragen
kommen [5]. Deshalb war es in den urspriinglichen FE Modellgenerationen bei der Ab-
bildung hochdynamischer Anprallszenarien nicht erheblich, dass die Muskelaktivitat
keine Beriicksichtigung fand; die Modelle wurden bis vor einigen Jahren ausschliefslich

passiv, d.h. ohne kontraktile Elemente, ausgeliefert.
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Betrachtet man allerdings den Zeitraum unmittelbar vor einem Unfall genauer, kénnen
Unfallbeteiligte bei bewusster Erfassung des Vorgangs bei einer ldngeren Vorlaufzeit
eine Vielfalt an Reaktionen in Form von Ausweich- oder Abwehrmanévern vollziehen.
Beobachtet wurden in dieser pre-Crash Phase abruptes Anspannen der unteren Ex-
tremitdten und Notbremsvorgéinge sowie starre Armhaltungen bzw. ein verkrampftes
Festhalten an stabilen Strukturen des Fahrzeugs wie dem Lenkrad [39-42|. Im Ex-
tremfall konnen (un-) bewusst eingenommene, sogenannte ,out-of-position“ Kérperhal-
tungen zu erhéhten Verletzungsrisiken, z.B. bei der Airbagauslosung [43], fithren, wenn
bei der Auslegung von Schutzstrukturen diese abweichende Korperposition nicht vor-
gesehen war. Je langer sich die pre-Crash Phase gestaltet, desto grofser kénnen die

Diskrepanzen zwischen passiven Modellen und der Realitét werden [44].

Die Relevanz zur Implementierung der aktiven Muskelmechanik fiir die realgetreue Ab-
bildung von Fahrzeuginsassen kénnte in Zukunft noch zunehmen, gesetzt der Annahme,
dass sich kiinftige Unfallszenarien aufgrund der steten Weiterentwicklung von aktiven
Warn- bzw. Kollisionsvermeidungssystemen durch verringerte Crashgeschwindigkeiten
und -verzogerungen auszeichnen [45|. Aktive Bremssysteme konnen hierbei frithzeitig

in potenzielle Kollisionen eingreifen und die Insassenposition beeinflussen.

Aufgrund dessen wurde im neuen Jahrtausend zunehmend an der Modellierung des ak-
tiven Muskelapparats von FE Modellen gearbeitet. Mehrere Menschmodelle befinden
sich inzwischen in der Entwicklung, die fiir die Evaluation des Einflusses von Muske-
laktivitdt auf Verletzungsmechanismen in der pre-Crash Phase bzw. unter niedrigen

Verzogerungslasten qualifiziert werden [16, 17, 46-52].

Abbildung 4 veranschaulicht, dass sich mittels einer Variation bzw. des (In-) Aktivierens
von Steuerungselementen verschiedene kinematische Verhaltensweisen, beispielsweise
die eines PMTO (links), eines entspannten (mittig) sowie eines angespannten Freiwil-
ligen (rechts), anndhern lassen. Die Abbildung verdeutlicht auch, dass die Kinematik

eines entspannten Freiwilligen von der eines PMTO abweicht.

Obgleich die Entwicklung aktiver FE Menschmodelle noch in ihren Kinderschuhen
steckt, gibt es bereits einige Hinweise darauf, dass die Muskelaktivitéit, nicht zuletzt
durch Beeinflussung der Kinematik, einen gewichtigen Anteil an Verletzungsmechanis-
men bei niedrigen Belastungen hat [53-58|, womdglich einhergehend mit einem hoheren

Verletzungsrisiko [59].



2.1 Finite-Elemente Menschmodelle

Die Implementierung von Muskelaktivitét in ein FE Modell erfolgt in der Regel iiber das
Hill-Typ Muskelmodell, welches in seiner Grundform die Hauptkomponenten eines Ske-
lettmuskels, d.h. Muskelgewebe (kontraktiles Element) und Sehne (passives Element)
sowie ein Dampfungselement [60, 61|, in Form eines mechanischen Modells widerspie-
gelt [62].

Anfénglich waren FE Modelle mit relativ simplen Steuerungselementen, sogenannten
Controllern, ausgestattet, die lediglich fiir die Aufrechterhaltung der Koérperspannung
unter Schwerkraft sorgten. Neuere Menschmodelle kénnen ein realgetreueres Verhalten
abbilden und auf eine grofere Anzahl an Lastfdllen angewandt werden, da sie inzwi-
schen u.a. auch Aspekte der neuromuskuléren Verschaltung berticksichtigen. Die Wei-
terentwicklung beinhaltet beispielsweise die Kontrolle der Muskelregulation iiber eine
Feedback-Schleife |63, 64], Ansétze maschinellen Lernens [65] und Beriicksichtigung der

neuronalen Reaktionszeitverzogerung [58].

Cadaver Relaxed volunteer Braced volunteer

No activation Posture control  Posture + force control

o
3

Abbildung 4: Sagittale Ansicht von Simulationen einer Frontalverzogerung mit einem Finite-
Elemente Menschmodell mit drei verschiedenen Muskelcontroller-Konfigurationen: ohne Aktivierung
des Steuerungselements im Sinne eines postmortalen Testobjekts (kein Muskelzug abgebildet) (links),
mit Haltungsregelung (mittig), reprisentativ fiir einen entspannten Freiwilligen sowie mit Haltungs-
und Kraftregelung zur Abbildung eines angespannten Freiwilligen (rechts) (aus Kato et al. (2017) [16])

Die Modellintegration von zwei Controllern sorgt aktuell sowohl fiir die Aufrechterhal-
tung der Korperposition eines FE Modells unter Schwerkraft als auch fiir einen aktiven
Muskelzug zur Krafterzeugung, der das Modell in seine Ausgangsposition zuriickfiihrt,
nachdem diese durch externe Einfliisse (z.B. aufgrund von Tragheit infolge einer Ver-
zogerung des Fahrzeugs) verindert wurde [17]. Uber Feedback-Schleifen lassen sich in

Ansétzen daher auch Reflexreaktionen des Fahrzeuginsassen abbilden [66-68|.

Simulationen mit aktiven FE Modellen erlauben somit eine Abschétzung der Kréfte
und Momente innerhalb des menschlichen Kérpers in Abhéngigkeit von verschiedenen
Muskelaktivierungs- bzw. Controller-Strategien. Aktuell liegt der Anwenderfokus auf

der simulativen Untersuchung des Einflusses zweier Extrema der Muskelaktivitat auf
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2 Stand der Forschung und Zielsetzung

die Kinematik in niedrigenergetischen Frontalverzogerungen (pre-Crash Phase). Hier-
bei wird in der Regel eine Controller-Konfiguration, die einen entspannten Insassen

reprasentieren soll, einer gegeniibergestellt, die einen maximal angespannten Insassen
abbilden soll |17, 46, 56, 69, 70].

Neben einer stufenlosen Einstellung aller muskulérer Aktivierungslevels erlauben Mus-
kelcontroller auch die Eingabe von zeitlichen Aktivierungsparametern wie Muskelonset,
-offset und Zeit bis zum Maximum [58] sowie die Eingabe eines muskulidren Grundakti-
vierungsniveaus. Aktive FE Menschmodelle verfiigen somit iiber eine Vielzahl von sich
wechselseitig beeinflussenden Stellschrauben, deren korrekte Einstellung unter gewissen

Annahmen das Verhalten eines Menschen in der Wirklichkeit abzubilden vermag.

2.1.4 Validierungsmethoden

Um simulativ ermittelten Vorhersagen, ganz gleich ob sie mithilfe passiver oder ak-
tiver FE Modelle erlangt wurden, Vertrauen schenken zu koénnen, ist nicht nur eine
wirklichkeitsnahe geometrische Modellierung, z.B. von Muskeln, notwendig. Nach der
Verifizierung, die sicherstellt, dass ein Modell mathematisch fehlerfrei wiedergegeben
wird, ist zu iberpriifen, ob die numerischen Ergebnisse dem Verhalten des Menschen
unter realen Bedingungen in Form von Experimenten hinreichend entspricht [8]. Dieser

aufwéindige Vorgang der Modellqualifizierung wird als Validierung bezeichnet.

Die Validierung stellt einen kontinuierlichen Prozess dar, der mit den wachsenden ex-
perimentellen und computergestiitzten Moglichkeiten stetig vertieft werden kann. Je-
des FE Modell muss spezifisch gegen korrespondierende experimentelle Daten validiert
werden. Ein Modell ist somit immer nur fiir ausgewdhlte Lastfdlle und Anwendungs-
bereiche validiert. Ein virtuelles System kann aufgrund verschiedener Limitationen nur
unter gewissen Annahmen valide sein. Kann ein Modell den Nachweis gegeniiber der
Realitat ausreichend fiihren, ldsst dies auf belastbare Ergebnisse der numerischen Si-
mulation schlieffen. Im Umkehrschluss bedeutet dies, dass numerischen Aussagen nicht
zu trauen ist, wenn ein Modell die erforderliche Ubereinstimmung mit der Realitét

nicht ausreichend vollbringen kann |[7].

Der Validierungsprozess beruht auf der Identifikation von relevanten Antwortparame-
tern und dem Vergleich zwischen dem Verhalten eines Modells im virtuellen System ge-
geniiber experimentellen Daten. Dies kann auf verschiedenen Ebenen erfolgen [7]. In der
vorliegenden Arbeit wird die systematische Einteilung des Menschen nach Fuchs (2018)
herangezogen [22]. Die biomechanische Modellbildung des menschlichen Kérpers wird
hier in vier verschiedene Hierarchien unterteilt, namlich in eine Gewebe-, lokale, regio-

nale und globale Ebene.



2.1 Finite-Elemente Menschmodelle

Unter die Gewebeebene fallen beispielsweise Béander, Muskeln oder Fett, die gegen ex-
perimentelle Zug- [71| oder Kompressionsversuche [72] validiert werden konnen. Ganze
Knochen werden in der lokalen Ebene betrachtet, die beispielsweise gegen Dreipunkt-
biegeversuche validiert werden |73, 74|. Auf regionaler Ebene werden ganze Korperteile
wie der Thorax betrachtet [75]. In globalen Validierungsversuchen wird der Anspruch
erhoben, dass ein Modell den gesamten Korper als komplexe Einheit ausreichend genau

wiederzugeben vermag.

Der Nachweis der Validitat sollte in hierarchischer Reihenfolge, beginnend auf der
kleinsten, einfachsten Ebene bis hin zur komplexen Ganzkorperebene, erfolgen. Nach
erfolgreicher Validierung kann ein FE Modell in einem gewissen Lastfall das mechani-
sche Antwortverhalten bis hin zum Versagen, d.h. bei Betrachtung des menschlichen
Korpers Merkmalen von Geweberupturen bzw. Frakturen, hinreichend biofidel wieder-
geben [76].

Bei dem Transfer zwischen einer experimentellen und einer computergestiitzten Studie
kénnen Fehler, Ungenauigkeit und Unsicherheiten den Validierungsprozess beeintrach-
tigen. Ein Fehler beschreibt die grundsétzlich vorhandene Diskrepanz zwischen Simu-
lation und Wirklichkeit, wihrend die Genauigkeit bezeichnend dafiir ist, wie nah der
experimentelle bzw. numerische Wert an die Realitdt herankommt. Unsicherheiten kon-
nen mitunter durch mangelhafte Dokumentation der experimentellen Randbedingun-
gen oder den experimentellen Aufbau auftreten [77]. Die Reduktion oder Elimination
experimenteller Unsicherheiten kann somit den Validierungsprozess immens erleichtern
und zur Verbesserung der Modellvaliditat beitragen, indem sie es ermdoglicht, den Fo-
kus auf modellbildungsbedingte Herausforderungen der numerischen Abbildbarkeit des

Experimentes zu verlagern.

Um eine Aussage dariiber treffen zu konnen, wie gut Simulation und Experiment {iber-
einstimmen, benotigt es ein objektives Maf. Hierfiir gibt es verschiedene Ansétze. Da
das Verhalten des menschlichen Organismus unter Belastung im Gegensatz zu anthro-
pomorphen Messpuppen oftmals eine geringere Reproduzierbarkeit und hoéhere intra-
und interindividuelle Variabilitat aufweist, findet bei Vergleichen zwischen Menschen

und Menschmodellen hiufig die Korridormethode Anwendung [78].

Bei dieser Methode werden mehrere zeitabhéngige Signale, z.B. der Gurtkraftverlauf
mehrerer experimenteller Versuchsdurchgéinge einer oder mehrerer Probanden, durch
statistische Kennzahlen wie Mittelwert und mehrdimensionale Standardabweichungen
wiedergegeben [79]. In Bezug auf die Interpretation von Korridoren sollte angemerkt

werden, dass individuelle Detailinformationen aufgrund der statistischen Abstraktion
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2 Stand der Forschung und Zielsetzung

von Primérdaten verloren gehen konnen [7]. Das numerisch berechnete Signal kann
anschlieffend in Relation zu den experimentell gewonnenen Antwortkorridoren gesetzt
werden [78]. Die Validitét eines FE Modells richtet sich bei dieser Methode danach,

wie gut die numerische Antwort in den experimentellen Korridor fallt [80].

Fiir die Validierung eines FE Modells stehen grundsétzlich verschiedene Surrogate zur
Verfiigung. Versuche mit Tiermodellen lassen nur bedingt Riickschliisse auf mensch-
liches Verhalten zu. Wéhrend postmortale Testobjekte (PMTO) geeignet sind, das
passive Verhalten und Gewebeversagen des Menschen unter sehr hohen Belastungen
zu beobachten, mangelt es ihnen an Korperspannung und muskuldren Reaktionen. Im
Zuge der Weiterentwicklung aktiver Menschmodelle riicken deshalb zunehmend nichtin-
vasive Experimente mit freiwilligen Probanden in den Fokus der traumabiomechani-
schen Forschung, da sie mittels oberflichlicher Elektromyographie (EMG) wertvolle

Informationen iiber die Muskelaktivitat liefern.

Selbstverstéindlich eignen sich Freiwilligenexperimente nur fiir die Validierung auf regio-
naler bzw. globaler Ebene. Entgegen den als Pionierversuche erachteten Probandenstu-
dien von Stapp (1957) diirfen Freiwillige heutzutage aus ethischen Griinden nur Belas-
tungen weit unterhalb einer potenziellen Verletzungsgrenze ausgesetzt werden [81]. Das
bedeutet zum Beispiel bei Ganzkorperversuchen, dass im Gegensatz zu PMTO-Tests
nur pre-Crash- oder Bremsszenarien mit ausreichend niedriger mechanischer Einwir-
kung in Frage kommen, sodass zugleich Reaktionen zu beobachten und Verletzungen
auszuschlieften sind. Hierzu nehmen Probanden beispielsweise auf einer Verzégerungs-
anlage, auch Schlittenanlage genannt, angeschnallt Platz. Wahrend der Proband nach
Beschleunigung kontrolliert bis zum Stillstand verzogert wird, lassen sich von den Ei-
genschaften der Verzogerung abhéngige Parameter wie Muskelaktivitdt, Kinematik und

Kontaktkrafte, z.B. zwischen Proband und Sitzflache, ermitteln.

Etwaige Riickschliisse auf das Verhalten unter hoheren, ethisch nicht vertretbaren Las-
ten kann durch Hochskalieren der Belastung in einer FE Simulation erfolgen, nachdem
das FE Modell zuvor gegen experimentelle Freiwilligendaten bei niedriger Belastung
validiert wurde. Alternativ konnen korrespondierende PMTO Versuche bei niedrigen,
nicht-invasiven und anschliefend hohen, invasiven Belastungen einen potenziellen in-

direkten experimentellen Transfer schaffen [82].

Ein rein virtuelles Abstimmen, sprich kalibrieren, von Modelleingangsparametern oder
Controller-Strategien, bis das Ergebnis der Simulation der Realitét im Experiment nahe
kommt, kann fiir die Nachweisfiihrung der Validitéit eines FE Modells nicht ausreichend

sein. Im Gegensatz zu passiven Modellen, bei denen ausschliefilich die Ausgangsposi-
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tion des Surrogats und die resultierende Kinematik eines Experiments bekannt sein
muss, ist die Erfassung der Muskelaktivitdat bei Freiwilligen mittels EMG zusétzlich
zugleich Eingangsgrofe flir die Feinabstimmung von Muskelcontrollern. Freiwilligen-
versuche leisten somit in zweierlei Hinsicht einen wesentlichen Beitrag zur Verwend-
barkeit aktiver Menschmodelle, sowohl im Sinne der Modellentwicklung als auch der

-validierung.

2.2 Validierungsexperimente fiir aktive Finite-Elemente Mensch-

modelle
2.2.1 Experimentelle Vorgehensweisen

Die bisher nur in geringem Umfang verfiighbaren Freiwilligenexperimente, die gezielt
Anspruch auf Eignung als Validierungsgrundlage aktiver Menschmodelle auf regionaler
Korperebene erheben, werden im Rahmen der Entwicklung des Studiendesigns der vor-
liegenden Arbeit vorgestellt (Abschnitt 3.1, S. 19 ff.). Auch auf globaler Ebene wurden
seit Beginn des 21. Jahrhunderts einige prospektive Beobachtungsstudien mit Freiwil-
ligen durchgefiihrt, die auf die biofidele Gestaltung aktiver Menschmodelle abzielten.
Je nach Studienziel wurden hierbei grundsatzlich zwei Studendesigns angewendet, La-

borexperimente und sogenannte naturalistische Fahrstudien.

Laborexperimente involvieren die Verwendung ein- oder multidirektionaler Verzoge-
rungsanlagen, mit denen sich Verzogerungsgeschehen unter kontrollierten Bedingung-
en abbilden lassen. Hiermit werden Probanden passiv beschleunigt und verzogert,
meist ohne die Moglichkeit des aktiven Eingreifens in das Fahrgeschehen. Natura-
listische Fahrzeugversuche erlauben die Erfassung von Kinematik und Muskelaktivi-
tat des Menschen in existierenden bzw. kiinftigen Gefahrensituationen, beispielsweise
bei Spurwechsel- [83, 84| bzw. (autonomen) Bremsmandvern [42, 85| in realistischer

Fahrzeug- und Strafsenumgebung.

Um die Grenzbereiche des kontinuierlichen Spektrums muskularer Zusténde, vollig ent-
spannt und maximal angespannt, unter Verzogerungslasten gezielt fiir die Modulation
von Muskelcontrollern zu analysieren, wurde eine Reihe von Ganzkorperexperimen-
ten durchgefiihrt. Untersucht wurde hierbei das Verhalten entspannter und/oder an-
gespannter Freiwilliger in frontalen [53, 55, 86-92|, lateralen [93-96] und multidirek-
tionalen Lastféllen [97, 98] bzw. bei Spurwechsel- [99, 100] und Ausweichmandvern
[101].

In Abbildung 5 sind beispielsweise zwei frontale Schlittenversuche mit einem Freiwilli-

gen zu sehen (88|, die unter entspannter (links) bzw. angespannter (rechts) Versuchs-
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bedingung erfolgt sind und u.a. als Datengrundlage fiir die Validierung des aktiven
Menschmodells THUMS dienten [16]. In allen Fillen beruht die Manifestation des an-
gespannten bzw. entspannten Zustands auf der Instruktion der Versuchsleitung, sich

wahrend des Versuchs maximal anzuspannen oder zu entspannen.

Abbildung 5: Im Uhrzeigersinn von links oben: Kinematik eines Probanden wéhrend einer Frontal-
verzogerung von 0,8-facher Erdbeschleunigung mit entspannter versus angespannter Muskulatur. Der
Einfluss der Muskelaktivierung auf die Kinematik und Position des Oberkorpers wird zu drei verschie-
denen Zeitpunkten dargestellt (aus Ejima et al. (2009) [88]); korrespondierende Simulationen mit dem
Finite-Elemente Menschmodell THUMS mit unterschiedlicher Muskelcontroller Ansteuerung n&hern
virtuell die angespannte bzw. entspannte Kinematik des Freiwilligen an (Bildquelle online verfiigbar,
[102])

Selbst unter konstanten Randbedingungen und bei einer reproduzierbaren Lasteintra-
gung konnen Studienleiter oftmals mit einer hohen intra- und interindividuellen Varia-
bilitdt innerhalb eines homogenen Untersuchungskollektivs konfrontiert sein [95, 103].
Erschwerend kommt hinzu, dass experimentelle Validierungsstudien mit Freiwilligen
mit einem sehr hohen Aufwand verbunden sind, weshalb in der Regel eine vergleichs-
weise niedrige Anzahl an Teilnehmern rekrutiert wird und Versuchswiederholungen
im niedrigen einstelligen Bereich an der Tagesordnung liegen. In Zusammenhang mit
der Tatsache, dass Freiwilligenversuche mit einer Vielzahl an teilweise unlosbaren Ziel-
konflikten und Herausforderungen verbunden sind, ist die Gewinnung qualitativ hoch-
wertiger Validierungsdaten hochkomplex. Konkrete Probleme interpretatorischer und
anwendungsbezogener Natur werden im nachfolgenden Abschnitt am Beispiel des EU-
Projekts SENIORS veranschaulicht.
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2.2.2 Herausforderungen am Beispiel des EU-Projekts SENIORS

Innerhalb des von der Européischen Union finanzierten Projekts SENIORS (Safety
ENhanced Innovations for Older Road UserS) fiihrte die LMU in Zusammenarbeit mit
der Universitit Saragossa Freiwilligenversuche durch. Ziel der Studie war es, potenzi-
elle Unterschiede in der Kinematik und Muskelaktivitdat zwischen &alteren und jungen
Probanden in frontalen Verzogerungen im Niedrigenergiebereich zu quantifizieren und
entsprechende Daten fiir die Validierung von aktiven FE Modellen bereitzustellen. An
der Versuchsreihe inklusive EMG-Messung nahmen jeweils fiinf mannliche Teilnehmer

dhnlicher Anthropometrie im Alter von unter 25 bzw. iiber 65 Jahren teil.

Fiir das Experiment nahmen die Freiwilligen auf einem generischen Schlittensitz mit
einem Dreipunktgurt angeschnallt Platz. Die Schlittenplattform wurde darauthin auf
9 km/h frontal beschleunigt und iiber einen Zeitraum von ca. 150 ms mit rund 3,5-
facher Erdbeschleunigung (3,5 g) verzogert. Wahrenddessen wurde die dreidimensionale
Kinematik mittels Hautmarker verfolgt. Es wurden jeweils drei Messwiederholungen
durchgefiihrt. Die Mafsgabe lautete, sich wahrend des Versuchs so gut wie moglich zu
entspannen. Abbildung 6 gibt einen Uberblick iiber das Studiensetup und vermittelt

einen Eindruck iiber die Bewegungsabfolge infolge der Verzogerung.

Die oberflichliche EMG-Aktivitdt, gemessen an Muskeln der unteren Extremitéten,
des Bauchs und Riickens sowie des Nackens und Halses, wurde jeweils in zwei Zeitrau-
men erfasst; in Ruhe bei bestmoglicher Entspannung der Muskeln nach Positionie-
rung des Probanden auf dem Schlittensitz als statische Grund- oder Ruheaktivitét,
sowie unmittelbar vor Einsetzen und wahrend der Schlittenverzogerung. Vor Beginn
der Versuche erfolgten isometrische Maximalkraftmessungen zur Normalisierung der
EMG-Daten.

Innerhalb der kinematischen Daten wurden altersabhéngig unterschiedliche Tendenzen
beziiglich der maximalen frontalen Kopf- bzw. Thoraxauslenkung infolge der Verzo-
gerung festgestellt [104]. In Abbildung 7 ist exemplarisch eine Markertrajektorie zur
Verfolgung der Kopfbewegung in zwei Ebenen aufgetragen. Vives-Torres et al. (2021)
konnten keine altersabhédngigen Unterschiede in relevanten Belastungsparametern der
proximalen Halswirbelsdule beobachten [105]. Fiir weitere Details des Testsetups bzw.
der Ergebnisse sei auf Eggers et al. (2017) [106], Lopez Valdés et al. (2018a) [104],
Lopez Valdés et al. (2018b) [107] und Miihlbauer et al. (2019) [108] verwiesen.

14



2 Stand der Forschung und Zielsetzung

t=0 ms

t=130 ms

t=150 ms

t=200 ms

Abbildung 6: Sagittale Bewegungsabfolge eines jungen (linke Spalte) und eines &lteren (rechte Spal-
te) freiwilligen Teilnehmers an der SENIORS-Studie infolge einer frontalen Schlittenverzégerung von
ca. 3,5-facher Erdbeschleunigung (bei Bremskontakt (t=0 ms) und 130, 150 und 200 ms nach Brems-
kontakt) (aus Lopez Valdés et al. (2018a) [104])
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Abbildung 7: Zeitverlauf eines Hautmarkers am Kopf infolge einer frontalen Verzoégerung von ca.
3,5-facher Erdbeschleunigung (3,5 g) in Form von zwei Korridoren, die jeweils den mittleren Verlauf
(durchgéngige Linie) sowie die Standardabweichung in zwei Raumrichtungen (schraffierter Bereich)
einer jungen (griin) bzw. dlteren (rot) Freiwilligenkohorte in der Sagittalebene reprisentieren; die
Bewegung erfolgt von rechts (Bremskontakt) nach links (aus Lopez Valdés et al. (2018a) [104])

In Bezug auf die Eignung der Versuchsdaten als Validierungsgrundlage fiir aktive FE
Modelle sieht sich der Anwender mit einigen Herausforderungen konfrontiert. Aus der
Standardabweichung der Korridore in Abbildung 7 geht hervor, dass die Probanden eine
gewisse intra- bzw. interindividuelle Variabilitdat hinsichtlich ihrer Bewegung infolge
der Verzogerung aufwiesen. Derartige Spannweiten stellen den Toleranzbereich dar,

innerhalb dessen ein Modell als valide gelten kann.
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Wahrend eine gewisse Varianz infolge von beispielsweise Positionsunterschieden auf-
grund von Diskomfort oder unterschiedlicher Anthropometrie sicherlich innerhalb ei-
nes experimentellen Datensatzes mit Menschen zu erwarten ist, ist davon auszugehen,
dass die grofite Stellschraube der Varianz die muskuldre Anspannung der Probanden
ist. Diese verfilscht jedoch zugleich die Validierung der Grundansteuerung eines Mus-
kelcontrollers bzw. der passiven Strukturen des Weichgewebes und Bewegungsapparats
eines FE Modells. Hierfiir wére konservativeres Datenmaterial von Noten, welches un-
ter idealen Bedingungen bei einer rein passiven Kinematik, d.h. ohne Muskelaktivitat,
und homogenen biologischen Materialeigenschaften in der Realitdt vermutlich eine du-
fserst geringe bzw. virtuell keine Abweichung von der mittleren Antwort aufweisen

wiirde.

Es stellt sich also die Frage, ob und anhand welcher Parameter hierfiir geeignete Ver-
suche des SENIORS Projekts identifiziert werden kénnen. Aufschluss hiertiber sollte
die Betrachtung der EMG-Aktivitdt der Probanden geben. Im Rahmen der Analysen
der EMG-Aktivitat ergaben sich jedoch einige Auffilligkeiten, die die Nutzbarkeit der

Experimente stark einschrénken [109].

Bei Betrachtung der Signalonsets konnte in jedem Durchgang EMG-Aktivitat festge-
stellt werden. Das deutet darauf hin, dass kein Veruchsdurchgang vollstandig passiv ab-
lief. Teilweise begann die Muskelaktivitat zudem bereits vor oder um den Nullzeitpunkt
herum. Jene Muskelansteuerungen konnen nicht als Reaktion auf die Verzogerung selbst
interpretiert werden, sondern spiegeln womdglich eine antizipatorische Schutzhaltung
der Probanden wider, nachdem diese sich der bevorstehenden Verzogerung bewusst
waren. Die Voraktivitdt gibt also Hinweise darauf, dass manche Probanden nicht nur
aktiv reagiert haben, sondern auch nicht wie erhofft vollig entspannt in den Versuch
gestartet sind [109].

Die muskuldre Grundansteuerung wird zwar aktuell bei der Gestaltung von Muskelcon-
trollern bereits berticksichtigt, allerdings variieren die Annahmen je nach Datengrund-
lage mit 0 % isometrischer Maximalkraft (MVC) représentativ fiir ein PMTO bzw.
einen Menschen im schlafenden Zustand [17] und 5% MVC [58], 0,5 % MVC [46, 69|
oder einem Wert zwischen 0 % MVC und 5 % MVC (in Abhéngigkeit von Muskelkraft

und Gelenkwinkelposition) [68] fiir den Wachzustand eines Menschen.

Im Zuge der Betrachtung der MVC-normalisierten EMG-Aktivitdtsniveaus fiel erschwe-
rend auf, dass die maximale EMG-Aktivitdt bei einer Vielzahl von EMG-Kanélen und
Versuchen teils weit iiber 200 % des individuellen Maximums der isometrischen MVC-
Messungen iiberschritten wurde [109]. Diese Beobachtung gibt Grund zur Annahme,

dass manche MVC-Ubungen nicht korrekt ausgefiihrt wurden, sodass die Aktivitéits-
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niveaus nicht zuverléssig interpretiert werden kénnen. Dies beeintrachtigt wiederum
nicht nur die nachtrigliche Auswahl mehr oder weniger reaktiver Versuchsdurchgén-
ge, sondern erschwert auch die Ubertragbarkeit auf virtuelle Muskelcontroller, die per
Definition nicht mehr als 100 % MVC ansteuern koénnen.

Fiir die moglicherweise zur alternativen bzw. erganzenden Normalisierung nutzbaren
EMG-Messungen der muskuldren Grundansteuerung in Ruhe, die vor jedem Versuch
erfasst wurden, fehlen bis dato fundierte Kenntnisse, ob bzw. unter welchen Bedin-
gungen diesen Messungen zu trauen ist. Des weiteren mangelt es an Referenzdaten, die
die Einschétzung einer muskuldren Reaktionshche als Vielfaches eines Grundanspan-

nungsniveaus erlauben.
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2.3 Zielsetzung

Die vorangegangenen Ausfithrungen verdeutlichen die Notwendigkeit zur Erhebung
neuer experimenteller Daten fiir die Validierung passiver und aktiver Komponenten
eines FE Modells. Dariiber hinaus sind Empfehlungen im Umgang mit den Heraus-
forderungen von Néten, die in Zusammenhang mit den Freiwilligenexperimenten im
EU-Projekt SENIORS stehen [109], um eine sinnvolle simulative Anwendung der elek-

tromyographischen bzw. kinematischen Datensétze zu erméoglichen.

Das Ziel dieser Dissertation ist es, ein geeignetes experimentelles Design fiir passive und
aktive Validierungsdaten fiir FE Modelle zu entwickeln und mit Freiwilligen durchzu-
fithren. Der Fokus der Arbeit liegt auf den passiven Versuchsdurchgéngen, d.h. der

Kinematik ohne Einfluss von Muskelaktivitat.

Im Rahmen der Experimente gilt zu ergriinden, inwiefern sich die einleitend beschrie-
bene grofse Diversitiat der kinematischen Antworten von Freiwilligen bei Ganzkorper-
versuchen durch die Versuchsgestaltung a priori reduzieren lédsst. Fiir den Fall, dass
sich die Kinematik trotz entspannten Verhaltens der Probanden als nicht passiv he-
rausstellt, sollen Methoden zur nachtréglichen Identifikation von (annéhernd) passiven
Versuchsdurchgéngen iiber elektromyographische Kennwerte evaluiert werden. Im Zuge
der Validierungsexperimente soll zudem eine alternative Normalisierungsmethodik fiir
die EMG-Daten des EU-Projekts SENIORS [109] evaluiert werden. Wenngleich eine
Art ,Goldstandard” fiir das Vorgehen bei Validierungsexperimenten wohl nie erreicht
werden kann [110], soll ausblickend eine erste Vorgehensempfehlung zur Versuchsge-
staltung und -bewertung fiir kiinftige, gleichgelagerte Experimente erfolgen, die hel-
fen kann, das Verhalten passiver Strukturen des Bewegungsapparates unter Last in

Menschmodellen biofidel zu gestalten.

Da Ganzkorperexperimente zum aktuellen Stand der Forschung als zu komplex einge-
schétzt werden, die Gesamtheit der Zielstellungen erfiillen zu kénnen, sollen die Experi-

mente auf regionaler Ebene, d.h. mit Fokus auf einem Korperabschnitt, erfolgen.
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3 Entwicklung des Studiendesigns

3.1 Ubersicht iiber potenzielle Referenzexperimente

Zur Erschliefung der Zielsetzungen dieser Arbeit soll ein geeignetes experimentelles
Studiendesign fiir einen regionalen Validierungslastfall erarbeitet werden. Um oben
aufgefiihrte Anforderungen an qualitativ hochwertige Validierungsexperimente zu erfiil-
len, werden folgende Anspriiche an die Wahl bereits veroffentlichter Studien als Vorlage

bzw. an die Entwicklung des experimentellen Lastfalls gestellt.

Die experimentellen Randbedingungen sollen ausreichend beschrieben und ohne Ver-
lust in eine Simulationsumgebung iiberfithrbar sein, um experimentelle Unsicherheiten
in der Simulation zu minimieren. Das bedeutet beispielsweise auch, dem Zielkonflikt
zwischen einem potenziellen Diskomfort von Probanden und einer Sitzpolsterung, die
Bewegungsenergie unkontrolliert absorbieren kann und dessen Materialcharakteristika
nicht bekannt sind, zu begegnen. Das Nachsimulieren des Experiments sollte zudem mit
moglichst geringen Rechenkosten verbunden sein. Des weiteren sollte es sich um ein re-
lativ einfaches Gelenk handeln, das bestenfalls bereits in Ansétzen in den géngigen FE
Modellen validiert ist. Die mechanische Eingangsgréfte muss zudem grof genug sein,
Bewegung zur erzeugen und zugleich mit einem moglichst niedrigen Verletzungsrisiko
fiir die Probanden verbunden sein. Etwaige bereits verfiighare kinematische Parameter,
die Riickschliisse auf wahres, passives Verhalten zuliefsen, wéren zudem wiinschenswert
bei der Wahl eines Referenzsetups. Fiir die Versuche sollen junge, gesunde Teilnehmer

rekrutiert werden, die sowohl passive als auch aktive Bewegungen erbringen koénnen.

In der Literatur finden sich wenige experimentelle Setups, die (in Teilaspekten) den ho-
hen Anforderungen gerecht wiirden. Sogenannte Kopffall-Studien, bei denen der Kopf
von Freiwilligen u.a. in horizontaler Lage fallen gelassen wird wiahrend der Oberkor-
per aufliegt (Abbildung 8), um beispielsweise die dynamische Antwort der vorderen
Hals- und Nackenmuskulatur zu erfassen [111-116], werden aus verschiedenen Griin-
den nicht in Erwéigung gezogen. Der Vorgang wére grundséatzlich mit einem gewissen
Risiko fiir Verletzungen im Halswirbelsdulenbereich verbunden. Unter anderem deshalb
ist es fraglich, ob Probanden bei derartigen Versuchen entspannt, d.h. véllig passiv, rea-
gieren wiirden. Die Halswirbelsdule folgt mechanisch gesehen einem komplexen Aufbau
und wird durch eine Vielzahl an teils tief verlaufenden Muskeln kontrolliert, weshalb
an der Validierung des Kopf-Nacken-Bereichs von FE Modellen fortlaufend gearbei-
tet wird [117]. Zudem stellte sich die Oberflachen-Elektromyographie im Hals- und
Nackenbereich im SENIORS-Projekt als herausfordernd dar [109].
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Release syste Ifl

Abbildung 8: Schematischer Ablauf eines Kopffall-Tests zur Ermittlung u.a. der dynamischen Ant-
wort der Nacken- und Halsmuskulatur, bei dem in Anlehnung an Ito et al. (1997) [112] der Kopf eines
Freiwilligen mittels einer Aufhingung (,Release system*) kurzzeitig isoliert frei fallen gelassen und
anschliefend aufgefangen wird (aus Le Flao et al. (2018) [116])

Die Suche nach addquaten Referenzexperimenten fokussiert sich deshalb auf die obe-
ren bzw. unteren Extremitéten. Spirduso und Duncan (1976) untersuchten die will-
kiirliche motorische Kontrolle iber Dehnreflexe am Oberarm [118]. Hierfiir testeten sie
u.a. die Inhibition des Dehnreflexes des Musculus deltoideus, Pars acromialis infolge
einer plotzlichen Gelenkwinkeldnderung an neun méannlichen und neun weiblichen Pro-
banden. Die Gelenkwinkeldnderung erfolgte mittels einer durch einen Haltemagneten
fixierte Schlaufe, die das Handgelenk aus einer Ruheposition unvermittelt frei fallen
liefs. Es erfolgten zehn Durchgéange pro Teilnehmer. Die EMG-Aktivitdat des Deltoid-
muskels wurde mithilfe von Nadelelektroden erfasst. Die Testkondition lautete, bewusst

zu versuchen, nicht auf das Freilassen des Unterarms zu reagieren.

Das Autorenduo stellte fest, dass es den Probanden schwer fiel, nicht auf die unvermit-
telte Gelenkwinkelénderung zu reagieren. Das Unterdriicken einer Reaktion erfordere
ein hohes Maft an Konzentration. Willkiirliche Reaktionen, gemessen an der Reak-
tionszeit, konnten alle Teilnehmer in mindestens drei der zehn Versuche erfolgreich
unterdriicken; acht der achtzehn Probanden konnten in allen Versuchen willkiirliche
Reaktionen verhindern. Das Ausbleiben von Reflexen wurde bei zehn Freiwilligen in
mindestens einem Versuch beobachtet; nur zwei Personen konnten in allen Durchgén-
gen Reflexreaktionen vermeiden. Die Ergebnisse liefern somit Hinweise darauf, dass
den Probanden die bewusste Reaktions-Inhibition leichter gefallen ist als die Reflex-
Inhibition. Unterschiede zwischen den Geschlechtern wurden nicht beobachtet. Leider
lasst die Studie kinematische Parameter, z.B. die Geschwindigkeit oder Falldauer des

Unterarms in Relation zur EMG-Aktivitét, vermissen [118].

Im Bereich der unteren Extremitéten ist der sogenannte Pendeltest nach Wartenberg [119]
eine in der medizinischen Diagnostik seit langem etablierte und vielseitig einsetzbare
Methodik zur Ermittlung des passiven Verhaltens von Weichgewebe. Beim diesem Test

wird der Unterschenkel von sitzenden oder liegenden Probanden in die Horizontale an-
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gehoben und anschliefsend schwerkraftinduziert frei pendeln gelassen, wahrenddessen
verschiedene Parameter des Bewegungsmusters des Unterschenkels in Abhéngigkeit des
passiven Gelenk- bzw. Muskelwiderstands objektiv erhoben werden kénnen, sofern die-
se nicht durch Muskelaktivitit beeinflusst werden (siehe hierzu auch Abschnitt 3.5, S.
32 ff.).

Es lasst sich eine Vielzahl an Studien finden, die den Wartenberg-Pendeltest unter
Zuhilfenahme verschiedenster Messtechnik anwenden. Erstmals zur Diagnostik von ab-
normalem Muskeltonus als Hinweis auf die Parkinson-Krankheit [119] beschrieben, wird
der Pendeltest auch heute noch zur Diagnostik von normalem Muskeltonus [120] und
Hypotonie der Muskulatur in Zusammenhang mit schlaffen Liéhmungen (Paragplegie,
Tetraplegie) [121, 122| bzw. Hypertonie bei spastischen Lahmungen [123, 124| sowie als
Standardverfahren in der klinischen Diagnostik spastischer Lahmungen bei Patienten
(im Kindesalter) infolge von Zerebralparese [125-136] oder Downsyndrom [137-139]

eingesetzt.

Er findet des weiteren diagnostische Anwendung bei Schlaganfallpatienten [140-142],
Patienten mit multipler Sklerose [143, 144] oder rheumatoider Arthritis [145]. Auch
heutzutage findet er noch Anwendung in der Erforschung der Parkinson-Krankheit
[146], wobei u.a. die Assoziation zwischen einem erhéhten Sturzrisiko und der Bein-
steifheit untersucht wird [147, 148].

Die passive, der Schwerkraft folgende Unterschenkelkinematik bei Pendeltests wandel-
ten Magrini et al. (2018) zu einem reaktiven Experiment zur Evaluation sensomoto-
rischer Leistungen &lterer Probanden ab, bei dem der Unterschenkel von Freiwilligen
nach Freilassen in der Horizontalen so schnell wie moglich aktiv aus der Flexion in die

Extension zuriickgebracht werden sollte [149].

Meist werden bei Pendeltests von der Gelenk- bzw. Weichgewebssteifigkeit (d.h. Muskel-,
Haut-, Fettgewebe) abhingige Parameter wie die Auslenkung des Unterschenkels in
der ersten Schwungphase [127, 130, 132, 133, 135, 139, 141|, die Anzahl und Dauer der
Schwungphasen bis zum Stillstand des Unterschenkels [127, 130, 133, 135|, die Knie-
winkelgeschwindigkeit und -beschleunigung [135, 139| sowie der Kniewinkel, in dem
der Unterschenkel zur Ruhe kommt [133| bzw. der Relaxationsindex (Verhaltnis zwi-
schen Ausgangs- und Ruhewinkel) [132, 135, 139| erhoben. Dariiber hinaus kénnen
indirekt Steifigkeit und Dampfungskoeffizienten mittels inverser Dynamik geschétzt
werden [126, 128|. Oftmals wird in dem Zusammenhang auch abnormale Muskelakti-
vitét des M. quadriceps femoris bzw. M. biceps femoris analysiert [126, 127, 135, 142|.
Voraussetzung fiir einen erfolgreichen Pendeltest ist also, dass Probanden ihre Unter-

und Oberschenkelmuskulatur wahrenddessen véllig entspannen.

21



3.1 Ubersicht iiber potenzielle Referenzexperimente

Der schematische Ablauf eines Wartenberg-Pendeltests sowie eine Auswahl typischer-
weise erhobener Amplitudenparameter gehen aus Abbildung 9 hervor, die den Verlauf
des Kniewinkels von Beginn des Tests in Ausgangslage (Extension in der Horizontalen,
0°) bis hin zum Stillstand des Unterschenkels (hier ca. 70°, ,Resting Position“) eines

normal entwickelten Kindes in Seitansicht zeigt [132].

A1

Resting Position

Knee (Degree)
?

20 | I I

Abbildung 9: Schematischer Ablauf eines Pendeltests nach Wartenberg: Nachdem der Unterschen-
kel ausgehend aus einer horizontalen Ausgangsposition (rechts oben, 1) mehrmals frei durchschwingt,
kommt er in einer Endposition (rechts oben, 2) zum Stillstand. Der Verlauf des Kniewinkels (Dia-
gramm, blaue Linie) in Seitansicht beinhaltet eine Auswahl typischer Messgrofen: Winkeldifferenz
zwischen Ausgangs- und Endposition (A0), maximaler Flexionswinkel (A1), Winkeldifferenz zwischen
maximaler Flexion und dem ersten Minimum in Extension (A2) sowie Relaxationsindex (A1/A0) (bei-
des aus Lotfian et al. (2016) [132])

Der Nachteil oben aufgefiithrter Parameter ist, dass sie jeweils mindestens eine Simula-
tionsdauer bis zum ersten maximalen Knieflexionswinkel erfordern. Diese ist verbunden
mit relativ hohen Rechenkosten, weshalb Parameter zu bevorzugen sind, die so friith wie
moglich abgegriffen werden konnen, solange sie noch potenzielle Muskelreaktionszeiten
beriicksichtigen. Derart diskrete Pendelzeiten in einer frithen Phase des Tests wurden
ausschlieflich von van der Meché und van Gijn (1986) bei einem Kniewinkel von 65°
berichtet [121].

Zur Erhebung relevanter Messgrofsen wurde sich verschiedenster Messtechniken be-
dient, u.a. der Elektromyographie [121, 126, 127, 135, 142|, Beschleunigungssenso-
ren [120], der Elektrogoniometrie [123, 134, 140, 143, 150] oder eines Magnetometers
[128, 151]. Stillman und McMeeken (1995) konstatierten, dass video-basierte (zweidi-
mensionale) Parameter gleichwertige Ergebnisse liefern wie die Goniometrie [152]. In
neueren Studien wurde die Eignung einer ,Wii“ (Nintendo) untersucht, um Spastizi-

tat bei Patienten zu quantifizieren [153| sowie ein markerbasiertes, dreidimensionales
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Bewegungsmesssystem zur Analyse der Gelenksteifigkeit von Parkinsonpatienten [147]
bzw. von Gangparametern von Kindern mit spastischer Zerebralparese [132] verwen-
det. Biomechanisch relevante Messgrofen des Pendeltests nach Wartenberg lassen sich

demnach bereits mit relativ einfach zugénglicher Messtechnik erfassen.

Im Gegensatz zur komplexen Biomechanik der Halswirbelsdule handelt es sich bei der
Beinflexion bzw. -extension, die iiber die tibiofemorale Artikulation des Kniegelenks
mithilfe des M. quadriceps femoris bzw. M. biceps femoris erfolgt, vergleichsweise um
eine relativ einfache Bewegungsabfolge, die zu einem Grofsteil in anterior-posteriorer
Richtung ablauft [154]. Die Verletzungsgefahr bei Ausiibung des Pendeltests wird zu-
dem als sehr gering eingeschétzt, was zugleich die Aussicht auf ein hohes Mafs an

Entspannung der Freiwilligen verbessert.

Ein weiterer Vorteil des Setups ist, dass es bereits zu verschiedenen Zwecken erfolgreich
in ein Computermodell iiberfithrt wurde [122, 124, 133, 155, 156]. Die entsprechenden
Experimente sind jedoch nie auf einem Niveau durchgefiihrt bzw. detailgenau berichtet
worden, damit sie geeignet wéren die passive Gelenksteifigkeit bzw. das Weichteilver-
halten eines FE Modells gegen ein rein passives Verhalten gesunder Probanden zu

validieren.

Wenngleich Verletzungen der unteren Extremitédten selten lebensbedrohlich sind, tre-
ten sie inzwischen héufig bei Frontalunféllen auf, teils mit bleibenden Schéden [5]. Das
Kniegelenk bzw. assoziierte Ligamente der zur Verfiigung stehenden Menschmodelle
THUMS bzw. GHBMC wurden deshalb bis dato bereits gegen einen Knie-Impakt-
Lastfall [157], maximale Gelenkmomente [158-160] bzw. auf Biegelast [161] sowie hin-
sichtlich der anterior-posterioren Schubbeanspruchung des hinteren Kreuzbandes |72,
162-166] validiert, d.h. es besteht bereits eine gewisse Grundlage fiir die computerge-

stiitzte Umsetzung von Pendeltestexperimenten.

Der passive Kniependeltests nach Wartenberg [119] sowie dessen reaktive Variante
nach Magrini et al. (2018) stellen demnach ein vielversprechendes Studiendesign zur
Erhebung neuer experimenteller Validierungsdaten sowie zur Losungsannaherung oben

aufgefithrter Zielstellungen dar [149].

Die Wahl der Referenzstudie fiir passives Verhalten fillt aus verschiedenen Griinden auf
eine Publikation von van der Meché und van Gijn aus dem Jahr 1986 [121], weshalb im
nachfolgenden Abschnitt fiir die vorliegende Dissertation relevante Kernpunkte dieser

Studie im Detail herausgegriffen werden.
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3.2 Wartenberg-Pendeltests von van der Meché und van Gijn

Das Autorenduo van der Meché und van Gijn hatte in seiner Studie von 1986 das
damalig vorherrschende klinische Konzept muskulédrer Hypotonie hinterfragt [121]. Zu
diesem Zweck wurden u.a. Wartenberg-Pendeltests [119] mit 36 Gesunden als Kontroll-
gruppe sowie 21 Patienten durchgefiihrt, welche unter neurologischen Einschrinkungen
aufgrund von Polyneuropathie, Hemiparese nach Schlaganfall, Paraplegie, Paraparesie

oder des Kleinhirnsyndroms litten.

Fiir die Pendeltests nahmen die Teilnehmer flach liegend auf einer weich gepolsterten
Untersuchungsliege platz, wobei die Unterschenkel frei von der Liege herunter hingen.
Ausgelost wurde der Versuch nach manuellen Anhebens der Ferse in nahezu volle Ex-
tension durch Loslassen der Ferse infolge eines Signaltons, welcher live im EMG-Signal
des M. vastus lateralis eine sehr niedrige bzw. keine messbare Aktivitdt mehr anzeigte

als Hinweis auf die Muskelrelaxation des Freiwilligen.

Zur Erfassung der Pendelzeit wurde die Ferse mit einem elektronischen Schalter aus-
gestattet, der die Dauer zwischen Kontaktverlust bei Auslésen des Versuchs und er-
neutem Kontakt mit einer gepolsterten Auflage mafs. Die Pendelstrecke wurde der-
art begrenzt, dass zwischen Auslosen (0°) und Kontakt der Ferse mit der Polsterung
ein Kniewinkel von 65° erreicht war. Die Reaktionszeiten der EMG-Signale des Bein-
streckers wurden nach der Klassifikation von Hammond (1956) [167] in Reflex- und
bewusste Antworttypen unterteilt, das Ausbleiben einer Reaktion wurde als passives
Verhalten definiert.

Nach zwei nicht instrumentierten Probedurchgingen erfolgten jeweils zehn Versuchs-
durchgénge pro rechtem und linkem Bein jedes Teilnehmers. Insgesamt belief sich die
Anzahl an Versuchen auf 72 der gesunden Kontrollgruppe und 35 der ,hypotonischen®
Gruppe. In Abbildung 10 sind die erfassten Pendelzeiten nach Versuchsgruppe ge-
plottet. Es wurden Medianwerte berichtet, wobei die jeweils linke Spalte Mediane aus
jeweils zehn Versuchen mit, die rechte ohne Muskelreaktion des M. vastus lateralis

infolge der Knieflexion entspricht.

Neben dem Grofsteil der Versuche, in denen eine Reaktion des M. vastus lateralis festge-
stellt werden konnte und die in das Spektrum der Pendelzeiten passiver Versuche fallen,
treten bei Betrachtung der Pendelzeiten der gesunden Kontrollgruppe diejenigen her-
vor, die oberhalb von 500 ms liegen. Bei diesen Versuchen wurde die Pendelgeschwin-
digkeit durch Verkiirzung des Beinstreckers deutlich verzogert. Die grofse Spannweite
der Pendelzeiten der linken Spalte liegt bei passiv erfolgten (d.h. ohne Muskelaktivitét

des M. vastus lateralis) Versuchen deutlich verjiingt vor.
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Abbildung 10: Pendelzeiten (Engl.: ,Fall time “) in Millisekunden, die van der Meché und van Gijn
(1986) innerhalb der gesunden Kontrollgruppe (a, b) bzw. bei Patienten mit verschiedenen neurolo-
gischen Krankheitsbildern (c-j) ermittelt haben. Die jeweils linke Spalte zeigt die Medianwerte der
zehn Versuchsdurchgénge pro Proband bzw. Patient mit Muskelreaktion des M. vastus lateralis, die
jeweils rechte Spalte représentiert den Median der Versuche, die ohne muskuldre Reaktion abliefen.
Messwerte oberhalb von 500 Millisekunden werden nicht im Detail prasentiert [121]

Ein Vergleich mit der Pendeldauer des nachweislich passiven Verhaltens der neuro-
logisch beeintrachtigten Teilnehmer legt zudem offen, dass gesunde Teilnehmer bei
fehlender Muskelaktivitdt, d.h. einer entspannten Reaktion auf die Knieflexion, glei-
chermafsen in der Lage sind, eine passive Kinematik zu vollbringen wie beispielsweise
Querschnittsgelahmte. Der Umkehrschluss, dass eine vergleichsweise ,,passive” Pendel-
zeit auch muskular passiv erreicht worden sein muss, ist nicht zuléssig; ein Blick auf

das EMG-Signal ist zwingend notwendig.

Aus der Berichterstattung der Autoren geht hervor, dass (widerspriichlich zur gra-
phischen Aufbereitung) innerhalb der gesunden Kontrollgruppe lediglich 8,33 % (6/72
Beinen) der Versuche passiv, d.h. ohne muskuldre Reaktion des Beinstreckers im EMG-
Signal, erfolgten. Die Ausbeute an passiven Versuchen der neurologisch beeintriachtigten
Teilnehmer lag mit 45,71 % (16/35 Beinen) deutlich tiber der der gesunden Kontroll-
gruppe. Sie stellten innerhalb der Kontrollgruppe zudem keinen Unterschied zwischen
den Pendelzeiten der sechs Versuche mit ausbleibender Reaktion und der zwdlf Ver-
suche mit kurzer Reflexantwortzeit (< 120 ms [167]) fest. D.h. davon abweichende
Pendelzeiten fithrten die Autoren ausschlieflich auf bewusst evozierte Muskelreaktio-

nen zuriick.
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Die Pendeltestreihe aus dem Jahr 1985 ist in mehrerlei Hinsicht eine geeignete Vorlage
zur Erarbeitung gegenstandlicher Zielstellungen. Entgegen den iiblicherweise berich-
teten Pendeltestparametern (S. 21 f.) entspricht die Betrachtung der ersten 65° des
Kniewinkels einem friithen, diskreten Indikator fiir die Kinematik, mit dem sich das
Verhalten von Weichgewebe unter Last inklusive samtlicher assoziierter Muskelreak-
tionen beobachten ldsst. Zugleich lasst sich ein Zeitraum von ca. 500 ms mit relativ

geringen Rechenkosten simulativ nachstellen.

Durch die zusétzliche Angabe der Ausbeute passiver Versuche lésst sich grob abschét-
zen, wie viele Versuche nétig sein werden, um mit gewisser Wahrscheinlichkeit einen
passiven Versuch zu erhalten. In Anbetracht des messtechnischen Fortschritts eines
aktuellen EMG-Gerits gegeniiber eines aus dem Jahr 1986 (u.a. hohere Auflosung)
und der nicht erfassten Muskelaktivitat des M. biceps femoris als Antagonist des Bein-
streckermuskels muss hierbei der anteilige Gewinn rein passiver Versuchsdurchgéinge
womdglich noch niedriger angesetzt werden als van der Meché und van Gijn ihn be-
richten [121].

Einen weiteren Vorteil der Studie bietet der kinematische Bezug zwischen gesunden
Probanden und Querschnittsgelahmten, ohne diese rekrutieren zu miissen. Obgleich
die Ausbeute passiver Versuche bei dieser Versuchsgruppe deutlich héher war, sind in
irgendeiner Form erkrankte oder korperlich eingeschréinkte Probanden nicht die erste
Wahl zur Erhebung von FE-Validierungsdaten. Neben einer méglicherweise erhéhten
Verletzungsgefahr fiir Probanden mit eingeschréankter bzw. fehlender Kérperkontrolle
wahrend des Pendeltests ist nicht auszuschliefsen, dass Patienten mit lang andauernden
korperlichen Einschriankungen, die mit dem Zustand nach neurologischer Erkrankung
einhergehen (z.B. Muskelschwund oder verdnderte Gelenksteifigkeit im Untersuchungs-
bereich) vom biomechanischen Verhalten gesunder Probanden abweichen. Dariiber hin-
aus waren neurologisch erkrankte Probanden nicht in der Lage, den aktiven Versuchstyp
auszufiihren. Fiir den direkten Vergleich zwischen Gesunden und Erkrankten bieten die

Autoren somit konkrete Pendelzeiten an.

Ein weiterer, praktischer Vorteil der Replikation der Studie von van der Meché und
van Gijn [121] besteht darin, dass der kinematische Parameter der Pendelzeit sowie die
Muskelaktivitéit mittels einer im Institut fiir Rechtsmedizin verfiigharen High-Speed-

Kamera und eines EMG-Geréats erfassbar sind.

Aus diesen Griinden sollen die passiven, regionalen Validierungsexperimente der vor-
liegenden Dissertation an die Publikation von van der Meché und van Gijn (1986)
angelehnt werden [121], mit dem Ziel, die relativ geringe Spannweite der Pendelzeiten

ohne Muskelaktivitit mit gesunden Probanden zu replizieren. Geringfiigige Anderun-
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gen bzw. Erweiterungen des Versuchssetups, u.a. die Verwendung einer Sitzauflage be-
kannten Materialcharakters, die Erfassung der EMG-Aktivitiat des Antagonisten (M.
biceps femoris) sowie eine detailliert nachvollziehbare Positionierung der Probanden,

sind u.a. fiir die Ubertragbarkeit in eine Simulationsumgebung mafgeblich.

3.3 Zeitliche Aufmerksamkeitslenkung der Studienteilnehmer
(Countdown)

Nicht nur aus der Pendelteststudie von van der Meché und van Gijn [121] geht hervor,
dass es Menschen schwer fallt, einen Dehnreflex infolge einer Gelenkwinkeldnderung
willkiirlich zu unterdriicken [118, 128].

Anstelle einer zeitaufwandigen Erhéhung der Anzahl an Versuchsdurchgingen wére
demnach ein Instrument wiinschenswert, mit welchem sich die Anzahl an passiven
Versuchen, d.h. die Fahigkeit zur Entspannung der Muskulatur, mit geringem Aufwand
und ethisch vertretbar (d.h. beispielsweise ohne Verabreichung von Muskelrelaxantien

an gesunde Probanden) in regionalen Validierungsexperimenten steigern liefe.

Mithilfe von Biofeedback-Experimenten zeigten Ludvig et al. (2007), dass sich die will-
kiirliche Modulation eines Reflexes trainieren lisst [168]. Weinberg (1981) nutzte men-
tales Training, um die motorische Kontrolle und Entspannung von Probanden zu ver-
bessern [169]. Ein spezifisches Training scheint somit zwar ein erfolgversprechender
Ansatz, die Entspannung zu steigern bzw. das Ausbleiben auf eine muskulare Reaktion
zu fordern, es ist jedoch zugleich relativ zeitaufwéndig. Da sich bei Anwendung eines
Trainings kein Bezug zu aktuell verfiigharen Validierungsexperimenten ziehen liefle, bei
denen Probanden vorab kein Training erhalten hatten, wird die Technik des mentalen

Trainings nicht fiir diese Dissertation in Betracht gezogen.

In der psychophysiologischen Forschung ist das Phinomen des externen bzw. internen
Aufmerksamkeitsfokusses in Zusammenhang mit motorischen Ausiibungen von einer
Vielzahl von Autoren beschrieben worden [170-178]. Im Vergleich zu einem intern
gerichteten Fokus, d.h. auf die Biomechanik des eigenen Korpers, fiihrt die Ansage
zur Lenkung des Aufmerksamkeitsfokusses auf die Bewegungsform selbst (extern) zu
einem erleichterten Erlernen einer Bewegung bzw. einer verbesserten Bewegungsaus-
tibung [173-175]. In Bezug auf das aktuelle Studiendesign ist jedoch unklar, ob ein
externer Aufmerksamkeitsfokus auf das Ausbleiben einer muskuldren Reaktion wéh-

rend Pendeltests des Unterschenkels positive Auswirkungen hétte.
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Neben der motorischen Handlung per se spielt das Wissen um ihren Startzeitpunkt
eine erhebliche Rolle fiir die Vorbereitung einer Bewegung. Viele Studien beziehen sich
in dem Zusammenhang auf das im Englischen sogenannte ,motor-readiness model* von
Nééténen (1971) [179]. Hiernach nutzen Studienteilnehmer ein Warnsignal als zeitliche
Referenz fiir die Vorbereitung von Handlungen, indem sie auf Basis von Schétzungen
versuchen, den Zeitpunkt des Signals zur Handlung und die Handlungsvorbereitung fiir
eine optimale Bewegungsausfiihrung bestmoglich zu synchronisieren. Faktoren, die die
Schétzung der zeitlichen Komponente einer Handlungsausfithrung erleichtern, fithren
zu besonders kurzen Reaktionszeiten [180], d.h. die zeitliche Vorbereitung ist abhéngig
von der Unsicherheit eines Probanden beziiglich des Startzeitpunkts eines Experiments.
Mit Zunahme bzw. unterschiedlicher Lénge der Vorlaufzeit nimmt diese Unsicherheit
zu [180].

Die Freiwilligen der Pendelteststudie von van der Meché und van Gijn horten ver-
mutlich einen Signalton mit relativ konstantem zeitlichen Versatz zum Auslésen des
Experiments [121], konnten also hochstwahrscheinlich den Startzeitpunkt der passiven
Bewegungsausfithrung sehr gut einschitzen. Mehrere Studien geben Hinweise darauf,
dass die Einschéitzbarkeit der Vorlaufzeit, u.a. auch abhéngig von der individuellen
Féhigkeit zu akkurater Zeitschitzung, mit der Muskelreaktionszeit [181-188] bzw. Re-
aktionshohe [189, 190] assoziiert ist und somit indirekt die Unterschenkelkinematik

beeinflussen konnte.

Das Phidnomen der zeitlichen Unsicherheit von Probanden beziiglich des Startzeit-
punkts bzw. der Einfluss einer Versuchsankiindigung wurde sowohl in Bezug auf will-
kiirlich erforderliche Reaktionen [191] [192] als auch auf spinaler Reflexebene beobachtet
[182, 193-199]. Der Einfluss zeitlichen Bewusstseins auf Schreckreflexe und Kinematik
war des weiteren bereits Fokus von Ganzkorper-Verzogerungsstudien im Hinblick auf
die Validierung von FE Menschmodellen bzw. zur Untersuchung des Einflusses von
Warnsignalen im Automobil [200-206].

Die Lenkung des Aufmerksamkeitsfokusses mittels zeitlicher Ankiindigung eines Ex-
perimentstarts ist also assoziiert mit dem Reaktionsverhalten von Probanden, sofern
eine Aktion erforderlich ist. Inwiefern sich das Bewusstsein des Versuchsstarts bzw.
dessen Ankiindigung auf das Ausbleiben einer (un-) willkiirlichen Reaktion in einem
Pendeltestsetup auswirkt, wurde bis dato nach bestem Wissen der Autorin nicht un-

tersucht.

Die Vorteile der Einbindung eines Countdowns als unabhéngige Untersuchungsvaria-
ble sind u.a. der geringe technische und zeitliche Aufwand (d.h. z.B. keine Erfordernis

eines spezifischen Trainings) und der Bezug zu den Experimenten von van der Me-
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ché und van Gijn [121]. Uberdies schriinkt diese Kondition den Bezug zu bisherigen

Validierungsexperimenten nicht ein.

Zwischenergebnisse der Pendeltestreihe, die im Rahmen dieser Dissertation konzipiert
und durchgefithrt wurde, gaben bereits erste Hinweise darauf, dass ein Countdown
durch die Versuchsleitung zu Versuchsbeginn die kinematische Spannweite innerhalb
eines Kollektivs tendenziell zu reduzieren vermag [207]. Der Erfolg versprechende An-
satz der zeitlichen Aufmerksamkeitslenkung in Form eines Countdowns gegeniiber ei-
nem variablen, nicht angekiindigten Versuchsstart wird deshalb in der vorliegenden
Arbeit hinsichtlich Unterschenkelkinematik und Muskelaktivitét elaboriert.

3.4 Erfassung der EMG-Aktivitat vor Versuchsstart

In den Verzogerungsexperimenten, die innerhalb des EU-Projekts SENIORS gelaufen
sind, starteten einige Probanden teils mit bereits vor Bremskontakt aktivierter Mus-
kulatur in den Versuch [109]. Der Umgang mit derart verfrithter Muskelaktivitit ist
in zweierlei Hinsicht problematisch. Zum einen lésst sie sich nicht als Reaktion auf
das eigentliche Event, die Verzogerung, zuriickfiihren; zum anderen weist sie darauf
hin, dass die betroffenen Muskeln nicht wie erwiinscht vor der Verzégerung relaxiert

waren.

Muskulédre Voraktivitdt im Sinne eines Onsets im EMG-Signal vor Beginn eines Ver-
suchs oder auch beispielsweise vor Bodenkontakt beim Gehen oder Springen wird
mafsgeblich im Bereich der Sportwissenschaft [196, 197, 208-214] bzw. im Kontext
von Gang- oder Sturzanalysen [215-217| behandelt. Die Voraktivitdt im EMG-Signal
der Hals- bzw. Nackenmuskulatur wurde zudem bereits in zwei Verzogerungsstudien
im Kontext von Schleudertrauma-assoziierten Storungen bzw. leichten Schadel-Hirn-

Traumata in die biomechanische Betrachtung einbezogen [206, 218|.

Die biomechanische Funktion der muskuldren Voraktivierung scheint antizipatorischer
Natur, mit dem Ziel, das betroffene Gelenk zu schiitzen, in dem sie beispielsweise
mitwirkt, Bodenreaktionskréfte zu reduzieren [219]. Hierbei werden u.a. auch Assozia-
tionen zwischen der Voraktivierung und dem Alter [216] bzw. dem Geschlecht [211]
vermutet. Ein direkter Ubergang von der Voraktivitit in Dehnreflexe, auch beobach-
tet in der SENIORS-Studie [109], konnte in der Armmuskulatur von Probanden bei
Abwehr eines Sturzes festgestellt werden [215]. Die postulierte Schutzfunktion der mus-
kuldren Voraktivitit in Bezug auf die Verletzungsvermeidung wird auf ihren Beitrag
zur Modulation der Gelenk- bzw. Muskelsteifigkeit fiir eine erhohte Lastaufnahme zu-
riickgefithrt [197, 215, 216, 220, 221].
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Folgt man den Ausfithrungen von Arampatzis et al. (2001), so ist die Modulation
der Steifigkeit mit der Hohe der Voraktivitét, nicht jedoch mit ihrer Dauer assoziiert
[196]. Unterschiedlich hohe Voraktivitdten, z.b. in Abhéngigkeit der antizipierten Bo-
denkontaktzeit bei Spriingen [196], konnten somit bereits im EMG-Signal beobachtet
werden. Neben der Voraktivitdt im klassischen Sinn (EMG-Onset) wére es relevant zu
ermitteln, in welcher Grofenordnung sich das Niveau des jeweiligen EMG-Signals vor
Versuchsstart von Pendeltests bewegt, um als Eingangsgrofe fiir den Ausgangszustands
von Muskelcontrollern zu Simulationsbeginn Beriicksichtigung zu finden. Aktuell wer-
den hierfiir Ausgangsniveaus von 5% MVC [58], 0,5 % MVC [46, 69| oder einem Wert
zwischen 0 % MVC und 5 % MVC (in Abhéngigkeit von Muskelkraft und Gelenkwin-
kelposition) [68] fir FE Modelle angenommen.

Kim et al. (2019) stellten in statisch erhobenen, oberflachlich gemessenen EMG-Signalen
der Nackenmuskulatur Unterschiede zwischen Patienten mit und ohne Nackenschmer-
zen fest [222|. Sofern die gemittelte EMG-Voraktivitdt wacher Probanden bei der ge-
genstandlichen Pendeltestreihe in derselben Sitzposition nicht relativ konstant im Sinne
einer Schutzfunktion ausfillt [219], konnte sie demzufolge womoglich Aufschluss iiber
den individuellen Entspannungsgrad der erfassten Muskeln geben (siehe auch Abschnitt
3.5, S. 32 ff.). Sofern individuelle Unterschiede in der EMG-Aktivitit vor Versuchsstart
vorliegen, konnten diese {iberdies hypothetisch als objektiver Indikator fiir die musku-

ldre Reaktion infolge der Knieflexion dienen [215].

Das Autorenduo van der Meché und van Gijn betrachtete live das EMG-Signal vor
Auslosen eines Pendelversuchs, um einen Moment niedriger EMG-Aktivitat des M.
vastus lateralis abzupassen [121]. Voraktivierungen kénnen jedoch mit sehr kurzer Vor-
laufzeit von wenigen hundert Millisekunden auftreten (z.B. [218]), weshalb eine live-
Betrachtung als nicht ausreichend, sondern eine nachtragliche Identifikation als unum-

ganglich erachtet wird.

Die Muskelaktivitat vor Versuchsstart wurde bisher in vergleichbaren Validierungs-
studien nicht erfasst und in Zusammenhang mit der Reaktion auf die Anderung der
Kniegelenksstellung beim Pendeltest diskutiert. Nachdem die muskuldre Voraktivitét
im Sinne eines Frithstarts (d.h. EMG-Onset vor t) vermutlich eine biomechanische
Funktion innerhalb der Bewegungsvorbereitung und -ausfithrung {ibernimmt und so-
mit das gemittelte EMG-Niveau als Ausgangszustand fiir FE Modelle relevant sein
konnte, sowie um eine nachtragliche Identifikation von Friithstarts zu ermoglichen, wird
die Erfassung der EMG-Aktivitéit in der vorliegenden Studie auf den Zeitraum unmit-
telbar vor Versuchsstart ausgeweitet und in Form der Identifikation von EMG-Onsets
sowie als gemittelte EMG-Aktivitidt betrachtet.
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3.5 Erfassung des EMG-Ruhemuskeltonus

Neben der Untersuchung zeitlicher EMG-Parameter wie Onset und Offset, welche un-
abhéngig einer Normalisierung erfolgen kann, ist im Bereich der Validierung von FE
Modellen die relative Hohe der Muskelaktivitat von Interesse um interindividuelle Ver-
gleiche herstellen zu kénnen sowie einen Bezugspunkt fiir die Muskelcontroller zu er-
halten. Dieser Bezugspunkt basiert in der Regel auf dem EMG-Niveau, welches unter
idealen Bedingungen die individuelle isometrische Maximalkraft des jeweiligen Mus-
kels widerspiegelt [42, 65, 86, 223, 224]. Laut Burden (2010) [225] erwdhnten Eberhart
et al. [226] 1954 erstmals das Konzept der MVC-Normalisierung, welches vor allem
im Sport- und Rehabilitationsbereich grofe Anwendung findet, z.B. [227, 228]. Ob-
gleich die MVC nicht unbedingt die dem Muskel maximale zur Verfiigung stehende
Kraft widerspiegeln muss [229], bietet sie grundsétzlich bei gesunden, korperlich nicht
eingeschrénkten Probanden eine stabile Referenz fiir EMG-Daten [225, 230, 231].

Die Erhebung bzw. Nutzung von isometrischen MVC-Daten ist jedoch aus der Erfah-
rung heraus mit gewissen Einschréankungen bzw. Herausforderungen verbunden. Hierzu
zdhlen u.a. der Zeitaufwand, die Abhéngigkeit von der Motivation des Teilnehmers, des-
sen Verstandnis der MVC-Ubung, die Sicherstellung der Isometrie (d.h. das Unterbin-
den einer Muskelverkiirzung) und der Umgang mit Werten iiber 100 % MVC, beispiels-
weise aufgrund von Unterschieden zwischen der MVC-Ubungshaltung und dem Bewe-
gungscharakter des Versuchs (abweichende Gelenkstellung, meist nicht isometrischer
Natur) [231]. Einer dieser Faktoren bzw. eine Kombination verschiedener Faktoren
fiihrte vermutlich zu der eingangs présentierten, hiufig auftretenden Uberschreitung
der MVC um teilweise einige hundert Prozent im EU-Projekts SENIORS [109], welche
die Belastbarkeit dieser Werte in Frage stellt und die Anwendung der EMG-Daten in

der Simulation massiv einschrankt.

Insbesondere an repetitive, vorhersehbare Bewegungen, beispielsweise beim Sprinten,
Springen oder Fahrradfahren, lisst sich eine MVC-Ubung sehr gut anpassen [232].
Die diversen Reaktionen auf eine kurzzeitige, intensive Verzogerung des ganzen Kor-
pers, wie sie im SENIORS Projekt beobachtet werden konnten [104], lassen sich nur
schwer in der Gestaltung von MVC-Ubungen beriicksichtigen. Neben der MVC ist eine
Vielzahl weiterer Normalisierungsparameter je nach Anwendungsfall und Fragestellung
etabliert [225, 230, 231, 233-238|. Die bis dato beschriebenen Techniken sind jedoch
nicht hilfreich im riickwirkenden Umgang mit den EMG-Datenséatzen des SENIORS
Projekts.
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Zusétzlich zu den MVC-Messdaten wurden im SENIORS-Projekt auch statische EMG-
Daten der Probanden in der Ausgangshaltung im Schlittensitz erfasst, jeweils unmit-
telbar vor Auslosen eines Versuchs, in volliger Ruhe und mit der Bitte, sich zu ent-

spannen.

Geméf Simons und Mense (1998) wird der in dem Zusammenhang auftretende Begriff
des Muskeltonus im klinischen Umfeld als gemessener Widerstand gegen passive Mus-
keldehnung durch Gelenkbewegung [Anmerkung der Autorin: im Sinne externer Fiih-
rung| verstanden [239], welcher mitunter mithilfe des Wartenberg-Pendeltests erfasst
werden kann [119]. Bei totaler Entspannung entspricht er v.a. viskoelastischem Tonus,

mitunter auch mit unwesentlicher (Engl.: ;extraneous®) kontraktiler Aktivitat [239].

Entgegen fritherer Ansichten ist auch ruhender Muskel, ohne aktive oder passive Be-
wegung, mechanisch aktiv [120]. Unter dem erweiterten Begriff des Ruhemuskeltonus
(Engl.: jhuman resting muscle tone*) wird diese mechanisch aktive Grundspannung
eines Muskels in der Muskelphysiologie bezeichnet [240]. Alle Elemente, die nach ak-
tuellem Kenntnisstand unter dem Oberbegriff Muskeltonus zusammengefasst werden,

4

sind Abbildung 11 zu entnehmen [241]. Die mit ,electrogenic contraction “ aufgefiihr-
te Komponente entspricht hierbei der Muskelspannung gesunder Menschen, die ihre
Muskulatur nicht vollstdndig entspannen kénnen [241]; sie ist messbar im EMG-Signal
[241, 242]. Die statischen SENIORS Datensétze kommen diesem letzteren Versténdnis
gleich, welches in der vorliegenden Dissertation mit dem Begrifft EMG-Ruhemuskeltonus

(EMG-RMT) referenziert wird.

MUSCLE TONE
(general fone)
Viscoelastic tone Contractile activity
(specific fone)
scoelasti Contfracture Electrogenic Electrogenic]
Eh?fsr:igss Xiiﬁfnessﬁ1 © (no EMG spasm contraction
activity) (pathologic) normal

Abbildung 11: Hierarchische Ubersicht iiber die Komponenten, die unter den Oberbegriff des Mus-
keltonus (Engl.: ,muscle tone *) fallen (aus Simons und Mense (1998) [241]). Der Anteil, welcher laut
Simons und Mense bei nicht volliger Entspannung gesunder Probanden im Elektromyographie-Signal
in Ruhe messbar ist (Engl.: electrogenic contraction (normal) ¢), wurde fiir die vorliegende Disserta-
tion blau eingefasst

Wahrend der (Ruhe-) Muskeltonus vielféltig diagnostische Anwendung im medizini-
schen Umfeld findet, beispielsweise in Bezug zu Muskelschmerz [222, 241| oder Mus-
kelspastik bei Parkinsonerkrankung [146| bzw. Zerebralparese [133, 156], wurde der
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EMG-Ruhemuskeltonus als alternativer bzw. ergdnzender Normalisierungsparameter
fiir EMG-Aktivitédten bisher kaum in Betracht gezogen.

Im Zuge von Untersuchungen zu Gleichgewichtsstorungen normalisierten Laughton
et al. (2003) die EMG-Aktivitdt von Probanden wéahrend des Stillstehens sowohl zu ei-
ner gemittelten EMG-Aktivitat im Stehen in Ruhe (als sogenannte ,baseline*) als auch
zur MVC [243]. Die gemittelte EMG-Aktivitat unter Versuchskonditionen iiberstieg
dabei in der Regel die Ruheaktivitdt um bis zu 20 Prozent. Etwaige Beziige zwischen
dem intraindividuellem EMG-RMT- und MVC-Niveau als Referenzwerte gehen nicht

aus der Studie hervor.

Graci et al. (2018) untersuchten Alterseinfliissse auf die Kinematik in der pre-Crash
Phase, indem sie Erwachsene und Kinder konstanten lateralen Beschleunigungen aus-
setzten|244]. Aufgrund von Herausforderungen, die im Zusammenhang mit der Erhe-
bung der Maximalkraft bei Kindern standen, bedienten sich die Autoren ausschliefs-
lich eines gemittelten EMG-Niveaus in Ruhe in der Versuchshaltung vor Beginn des
Versuchs zur Normalisierung der EMG-Signale wiahrend der lateralen Beschleunigung,

wobei Werte von bis zu knapp iiber 600 Prozent ermittelt wurden.

Einige Vorteile der EMG-RMT-Messung liegen auf der Hand; neben dem geringen
zusétzlichen Zeitaufwand ist die Messung weitestgehend unabhéngig der Motivation
eines Probanden und dessen Trainingszustands (vorteilhaft bei Kindern, dlteren Teil-
nehmern, korperlich oder geistig Behinderten, Teilnehmern mit Schmerzen oder voran-
gegangenen Verletzungen); die positionelle Ndhe zur Gelenkstellung und Muskellange
zu Versuchsbeginn und die relativ niedrige Grofenordnung [243| kénnten, sofern eine
EMG-RMT-Messung belastbare Kennwerte hervorbringt, eine differenziertere Referenz
fiir Versuche mit niedrigen Muskelaktivititen darbieten als es klassische MVC-Ubungen
konnen. Zudem sind EMG-Ruhemessungen oftmals noch als Nebenprodukt bereits ab-

geschlossener Studien verfiigbar.

Im Rahmen der Pendelteststudie mit gesunden Probanden soll deshalb zuséatzlich zur
Ermittlung der MVC-Aktivitat der EMG-Ruhemuskeltonus vor und nach der Versuchs-
reihe in Versuchshaltung in Bezug auf die Normalisierung der EMG-Signale vor und
wahrend des Pendeltests diskutiert werden. Aufgrund oben aufgefiithrter bereits publi-
zierter Erkenntnisse konnte der EMG-RMT zugleich einen Hinweis auf das Niveau der
Entspannung der Probanden vor bzw. nach der Versuchsreihe bzw. unmittelbar vor ei-
nem Versuch liefern. Als Ergdnzung zur oberen nominellen Aktivitétsgrenze, bestimmt
durch den MVC-Wert, kénnte der EMG-RMT-Wert als unterer Bezugspunkt fiir Mus-
kelcontroller eines FE Modells in Ruhe fungieren, nicht zuletzt auch im konkreten
Anwendungsfall des EU-Projekts SENIORS.
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Die Auflosung des EMG-Geréts des Instituts fiir Rechtsmedizin der LMU wurde bereits
als ausreichend fiir die Ermittlung des Ruhemuskeltonusses nachgewiesen [245, 246].
Neben der Herausforderung, dass sich Probanden fiir die Messung moglichst maximal
entspannen konnen miissen, ist bei der Erhebung des Ruhemuskeltonus mithilfe von
EMG auf Faktoren wie Umgebungstemperatur [247], Muskelvorgeschichte [247-249],
Sitzposition [243, 245, 249-253], Weichgewebsdicke [252], Korpertyp [254], Alter und
Geschlecht [255] zu achten.
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4 Material und Methoden

4.1 Freiwilligenkollektiv

Fiir die Referenzexperimente zur regionalen Validierung von FE Menschmodellen wur-
den elf ménnliche Probanden rekrutiert. Zu Beginn der Studie lag ein positives Votum
der Ethikkommission der Medizinischen Fakultdt der LMU vor (Referenznummer 18-
644). Eingeschlossen wurden Probanden, die das 18. Lebensjahr vollendet hatten und
in Bezug auf ihre Korpergrofte und —Masse dem 50. Perzentil der Deutschen Bevolke-
rung nahekommen (SizeGermany, Humansolutions, 2008). Des Weiteren musste fiir die
Aufnahme in das Studienkollektiv eine unterschriebene informierte Zustimmung zur
Studienteilnahme vorliegen. Die Probanden hatten zu jedem Zeitpunkt die Md6glich-
keit, die Studienteilnahme ohne Darlegung von Griinden zu beenden. Kein Proband
beendete die Studie vorzeitig. Alle Teilnehmer wurden zu Beginn der Studie anonymi-
siert und mit fortlaufenden Nummern gefiihrt, aufgrund von Vorversuchen beginnend
bei Proband 08. Probanden 09 und 11 wurden nicht in die vorliegende Dissertation

aufgenommen.

In Tabelle 1 sind Alter, Kérpergrofe und -Masse sowie Angaben zu regelméfig ausge-
iibten Sportarten der neun Probanden gelistet, deren Datenséitze in der Auswertung
beriicksichtigt wurden. Sie waren zum Zeitpunkt der Studie 27 + 6 Jahre alt, 177 +
2 cm grof und 78 + 3 kg schwer (jeweils Mittelwert + eine Standardabweichung) und
mit Ausnhame eines Probanden aktive Sportler. Detaillierte Kérpermafse sind Appen-
dix A zu entnehmen (Tabelle 6, S. 181). Die Standardabweichung von Unter- bzw.

Oberschenkelumfang betragt 2 cm bzw. 4 cm, die der Unterschenkelldnge 1 cm.

Tabelle 1: Alter, Kérpergrofse, Korpermasse und Angaben zu regelméfig ausgeiibten Sportarten des
Probandenkollektivs (n=9)

Proband Alter Grofie Masse Sportart(en)
(Jahre) (cm) (kg)
P08 23 179 75 Fufsball
P10 29 180 75 keine Angabe
P12 22 180 82 Rudern
P13 28 176 78 American Football
P14 20 175 76 Fahrrad, Schwimmen
P15 39 177 7 Fahrrad, Meditation
P16 30 175 81 Fufball, Laufen
P17 22 174 82 Eishockey, Tennis, Schwimmen, Fuftball
P18 26 179 76 Fahrrad, Klettern, Laufen
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4.2 Versuchsaufbau und Instrumentierung

Keiner der Teilnehmer berichtete von akuten oder chronischen Schmerzen oder vor-
angegangenen Verletzungen in den unteren Extremitdten bzw. der Wirbelsdule oder
sonstigen kontra-indizierenden Befunden. Alle Probanden wiesen eine Tendenz zur Do-

minanz des rechten Fufes auf [256].

4.2 Versuchsaufbau und Instrumentierung

Der Versuchsaufbau wurde in Anlehnung an die in Abschnitt 3.2 beschriebene Ver-
suchsreihe von van der Meché und van Gijn (1986) entwickelt [121]. Das Grundgeriist
entstand im Rahmen einer Bachelorarbeit [257] und wurde fiir Vorstudien [207, 258]
bzw. die vorliegende Dissertation angepasst und erweitert. Der Proband lag mit sei-
nem Oberschenkel auf einem Tisch, der Oberkorper wurde auf einem Holzkeil 40° zur
Horizontalen abgestiitzt [152] (Abbildung 12).

Abbildung 12: Laterale Ansicht des Versuchsaufbaus: Tisch mit Riickenlehne, auf dem die Probanden
Platz nahmen (a), Holzklappe mit Ausléserarm, auf dem die Probanden ihre rechte Ferse positionierten
(b) sowie Position der High-Speed-Kamera (c) bzw. der Kamera von oben (d) zur optischen Erfassung
der Knie-Pendeltests

Der Holzkeil war entlang des Tisches stufenlos auf die individuelle Anthropometrie der
Probanden einstellbar. Ein zusétzlicher, an der Riickenlehne hohenverstellbarer Keil
mit 15° Winkel diente dem bequemen Ablegen des Kopfes; zusétzlich konnte die Kopf-
neigung in der Sagittalebene auf Wunsch mit einem Kissen individuell angepasst bzw.
gepolstert werden. Die rechte Ferse wurde fiir die Versuchsreihe auf einer Holzklap-
pe positioniert, wobei der rechte Unterschenkel keine Unterstiitzung erfuhr. Der linke

Unterschenkel hing frei vom Tisch herunter.
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Die Holzklappe wurde an einem weiteren, hohenverstellbaren Tisch {iber einen Ausleger
mit Umlenkrolle mithilfe eines Elektromagneten unter Strom in der Horizontalen gehal-
ten. Die Holzklappe diente der reproduzierbaren Positionierung sowie dem kontrollier-
ten Auslosen der Pendelbewegung des Unterschenkels. Fiir letzteres konnte, angelehnt
an die Armfall-Experimente von Spirduso und Duncan (1976) [118], iiber einen Schalter
die Stromzufuhr unterbrochen und der Haltemagnet entmagnetisiert werden, was ein
kontrolliertes Herunterklappen der Fersenunterstiitzung und folglich freies, schwerkraf-
tinduziertes Pendelns des rechten Unterschenkels ermoglichte. Um Verletzungen durch
einen zweiten Kontakt zwischen Fallklappe und Unterschenkel bzw. Fufs zu vermeiden,
wurde die Fallklappe nach ihrer ersten Schwungphase unter dem Fallklappentisch mit

einem Fangmechanismus fixiert.

Ein zwei Zentimeter starker Schaumstoffzuschnitt, dessen Material bereits als FE Ma-
terialmodell beschrieben wurde, polsterte die Kontaktflache zwischen Wade und Tisch-
kante und begrenzte den Auslenkungswinkel der ersten Schwungphase des Unterschen-

kels nach Durchschreiten des relevanten Kniewinkelbereichs.

Der Versuchsautbau wurde wie folgt instrumentiert, um die Kinematik und EMG-
Aktivitdt der Probanden vor bzw. wiahrend der Pendelbewegung des Unterschenkels zu
erfassen. Eine Hochgeschwindigkeitskamera (Modell FASTCAM SA-Z, Photron) filmte
den Unterschenkel senkrecht zu dessen idealisierter Bewegungsebene mit 2000 Hertz
fiir eine Dauer von zwei Sekunden ab Auslésen der Fallklappe. Die Kamera wurde
vor jedem Versuch kalibriert. Basierend auf einer Studie von Schurr et al. (2017),
die zwei- und dreidimensionale Kinematiken der unteren Extremitdt im Sport ver-
gleichen [259], ist davon auszugehen, dass High-Speed-Aufnahmen gegeniiber einem
3D-markerbasierten Bewegungsmesssystem eine ausreichende Naherung bieten. Ins-
besondere um das Verhalten von Weichgewebe unter Last mit simulativen Ansétzen
vergleichen zu koénnen stellen diese sogar einen Vorteil dar. Eine weitere Digitalkame-
ra speicherte die Bewegung des Unterschenkels in Aufsicht mit 60 Hertz. Vor jedem
Versuch wurden die Position des Probanden in der Ubersicht bzw. die Position des
rechten Unterschenkels bzw. Fufses in standardisierter Vorder- und Seitansicht fotogra-
fiert.

Die EMG-Aktivitdt wurde an der Hautoberflache kabellos ebenso mit 2000 Hertz abge-
griffen (EMG-Modell Myon 320, Myon AG, Schwarzenberg). Die analogen Messsignale
(Potenzialdifferenz zwischen zwei Elektroden auf dem Muskelbauch) wurden mithil-
fe eines Analog/Digital (A/D)-Wandlers in ein digitales Signal konvertiert (Modell
NI USB-6210, National Instruments, Austin). Die Maximalkraftiibungen (Engl.: ,ma-

ximum voluntary contractions”, kurz MVC) wurden mit einem Eingangsbereich von
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+2,5 V, alle restlichen Messungen in einem Bereich von +1,25 V erfasst. Die Mess-
signale iiberschritten die jeweiligen Messbereiche zu keiner Zeit. Der Haltemagnet so-
wie der Start der Hochgeschwindigkeitsvideoaufzeichnung wurden manuell {iber einen
Kippschalter zeitgleich ausgelost. Das EMG Gerét wurde bereits vor Beginn des Ver-
suchs gestartet, sodass die EMG-Aktivitat vor dem Nullzeitpunkt aufgenommen wer-
den konnte. Die iiber das Umlegen des Kippschalters ausgeloste Spannungsdifferenz
im Triggersignal wurde zusétzlich zeitgleich in einen EMG-Kanal eingespeist, sodass
nachtraglich der Nullzeitpunkt im EMG-Signal {iber eine Spannungsstufe identifiziert

werden konnte.

Die Summenpotenziale der bioelektrischen Spannungsdifferenzen der neuronalen Erre-
gungsweiterleitung wurden iiber zwei Silber- Silberchlorid- Nasselektroden mit einem
Sensorbereich von jeweils 1,5 cm und einem Interelektrodenabstand von 2 c¢m erfasst
(Ausfithrung: BlueSensor N, Ambu GmbH). Die Oberflachenelektroden wurden auf den
prominentesten Bereich des Muskelbauchs entlang des Muskelfaserverlaufs von Muskeln
am Torso und den unteren Extremitiaten geklebt. Die ausgewédhlten Muskeln und die
in dieser Dissertation verwendeten Abkiirzungen sind Tabelle 2 zu entnehmen.

Tabelle 2: Ubersicht iiber die vor bzw. wihrend des Pendeltests mittels Elektromyographie erfass-

ten Muskeln der rechten bzw. linken Korperseite sowie die in dieser Arbeit hiernach verwendeten
Abkiirzungen

Muskel Korperseite Abkiirzung
Musculus rectus femoris rechts, links RF
Musculus vastus lateralis rechts, links VL
Musculus biceps femoris rechts BF
Musculus tibialis anterior rechts TA
Musculus gastrocnemius rechts GC
Musculus rectus abdominis rechts, links RA
Musculus obliquus internus rechts, links 0]
Musculus obliquus externus rechts OE
Musculus erector spinae longissimus rechts, links ES

Im Fall des M. rectus femoris und M. vastus lateralis wurde die Elektrodenposition
derart gewahlt, dass Crosstalk zwischen den Muskeln bestmoglich reduziert werden
kann [260-262|. Die messtechnische Erfassung der per anatomischer Funktion mit der
Beinstreckung bzw. -Beugung behafteten Muskeln des M. quadriceps femoris (M. vas-
tus lateralis, M. rectus femoris) bzw. M. biceps femoris dient der Interpretation der
Reaktion auf die Knieflexion. Die EMG-Aktivitat der restlichen Muskeln der unteren
Extremitiaten bzw. des Rumpfes soll Aufschluss geben iiber ausgleichende, haltungser-

haltende Strategien des Korpers wiahrend des Versuchs.
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Eine Auswahl an Orientierungspunkten wurde an der Hautoberflache des rechten Bei-
nes palpiert bzw. ausgemessen und mit verschiedenen Hautmarkern versehen, um die
Auswertung der Bewegungsmessung des Unterschenkels zu erleichtern [152]. Eine Uber-
sicht {iber die Beinposition sowie ein Ausschnitt der Markerpositionen gibt Abbildung
13. Zusétzlich wurden zwei Fiinf-Punkt-Marker an der seitlichen Flache der Fallklappe
angebracht.

Abbildung 13: Laterale Ansicht der Beinposition auf der Holzklappe in der Versuchshaltung, un-
mittelbar vor Auslosung eines Pendeltests: die rechte Ferse des Probanden liegt entspannt auf der
Fallklappe auf, der linke Unterschenkel hingt frei (Anmerkung: die graue Fesselmanschette ist nicht
Teil der vorliegenden Fragestellung)

4.3 Versuchsprotokoll

Jeder Proband absolvierte insgesamt achtzehn Versuche. Um den Einfluss der zeitlichen
Aufmerksamkeitslenkung auf das Entspannungsvermogen der Probanden zu evaluieren,
ging der Halfte der Versuche eine unmittelbare zeitliche Ankiindigung des Versuchs-
starts durch die Versuchsleitung in Form von lautem Herunterzéahlen von 3 auf 1 voraus.
In der anderen Hélfte wurde der Versuchsbeginn zu einem beliebigen Zeitpunkt inner-
halb von einer Minute nach Abschluss aller Vorbereitungen initiiert [207]. Die Auspré-
gung dieser Versuchskondition wird hiernach mit Countdown (ja/nein) bezeichnet. Der

Kippschalter war aufserhalb des Umblickfelds des Probanden positioniert.

Um Validierungsmaterial sowohl fiir aktive als auch passive Komponenten eines FE
Menschmodells zu gewinnen, wurden zwei verschiedene Reaktionstypen von den Pro-
banden gefordert; eine aktive Reaktion auf die passive Flexion des Knies [149] und
ein entspanntes, passives Verhalten ohne bewusste Reaktion [121]. Die jeweilige Test-
bedingung wurde den Probanden vor jedem Versuch mitgeteilt. Die Freiwilligen wur-

den fiir die Versuchsreihe in drei Testgruppen & achtzehn Versuche eingeteilt, die sich
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beziiglich der Reihenfolge des Vorhandenseins einer zeitlichen Ankiindigung und des
Versuchstyps unterschieden. Jeder Proband absolvierte dieselbe Anzahl an Versuchen
pro Versuchsbedingung. Die Testmatrix ist in Tabelle 3 aufgefiihrt.

Tabelle 3: Ubersicht iiber die Zuteilung der neun Probanden in die drei verschiedenen in der vorlie-

genden Dissertation durchgefiihrten Versuchskonditionen unter Angabe der Versuchsnummer (1-18),
des Vorhandenseins eines Countdowns (ja/nein) und des geforderten Reaktionstyps (passiv/aktiv)

Proband 08, 10, 12 13, 15, 17 14, 16, 18
Versuch Countdown Reaktion Countdown Reaktion Countdown Reaktion
1 ja passiv ja passiv nein aktiv
2 nein aktiv ja passiv nein passiv
3 ja passiv nein passiv ja passiv
4 ja passiv nein aktiv ja passiv
5) ja passiv nein passiv ja passiv
6 nein aktiv ja passiv nein passiv
7 nein passiv nein aktiv nein aktiv
8 nein passiv nein passiv ja passiv
9 nein passiv nein aktiv nein passiv
10 ja passiv ja passiv ja passiv
11 ja passiv ja passiv ja passiv
12 nein passiv ja passiv ja passiv
13 ja passiv ja passiv nein passiv
14 nein aktiv nein passiv ja passiv
15 ja passiv ja passiv nein passiv
16 ja passiv ja passiv ja passiv
17 nein passiv nein passiv nein passiv
18 ja passiv nein passiv nein aktiv

Folgendes wurde den Probanden vorab kommuniziert:

1. Zeitliche Ankiindigung: Es gibt zwei verschiedene Testbedingungen beziiglich der
Ankiindigung des Zeitpunkts zu dem die Fallklappe ausgelost wird: mit zeitlicher
Ankiindigung iiber Herunterzidhlen von drei auf eins (d.h. ,3-2-1-jetzt*) und ohne
Ankiindigung; hierbei fallt die Fallklappe eine beliebig kurze Zeit nach Been-
digung aller Vorbereitungen ohne Herunterzahlen, jedoch spéatestens nach einer
Minute.
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2. Testbedingungen und erwartetes Verhalten: Es gibt zwei verschiedene Testbedin-

gungen:

e passiv: Sie lassen ihren Unterschenkel der Schwerkraft folgen, ohne bewusst
zu reagieren; d.h. sie versuchen so entspannt wie moglich zu reagieren. Der

Unterschenkel darf beliebig oft frei durchschwingen.

e aktiv: In dieser Testbedingung sollen sie gleichermafsen versuchen, so ent-
spannt wie moglich zu liegen. Wenn sie merken, dass ihr Fufs zu fallen be-
ginnt, versuchen sie ihn schnellstmdéglich wieder in die Ausganglage zu brin-

gen, indem sie ihr Knie durchstrecken.

Um die interindividuelle Hohe der Muskelaktivierung mit der Ansteuerung eines Men-
schmodells vergleichen zu konnen, wurden EMG-Referenzmessungen fiir alle Muskeln
in zwei Korperzustdnden durchgefiihrt: in Ruhe und bei individuell maximal mog-
lichen, isometrischen Kontraktionsiibungen. Die Versuchsbedingungen zur Erfassung

der Normalisierungs-Parameter waren wie folgt:
1. EMG-Ruhemuskeltonus

Die EMG-Aktivitat des ruhenden Korpers wurde in zwei Positionen und zu zwei
Zeitpunkten iiber eine Dauer von 30 Sekunden erfasst; in der Versuchshaltung,
mit dem rechten Knie in Extension, die Ferse auf der Fallklappe ruhend, jeweils
vor der Versuchsreihe und nach Abschluss der achtzehn Versuche. Die Mafgabe
lautete, sich maximal zu entspannten und fiir die Dauer der Messung nicht zu

bewegen.
2. Maximale willkiirliche Kontraktion (MVC)

Der Proband fiihrte spezifische Ubungen durch, die darauf abzielen die freiwillig
maximal mogliche Anspannung eines bzw. mehrerer Muskelstrange ohne Léngen-
dnderung (isometrisch) herbeizufithren und mit dem EMG zu erfassen [263]. Die
Ubungen wurden vorab erklirt und gezeigt. Es wurden pro Ubung drei Wieder-
holungen durchgefiihrt, eine Ubung dauerte fiinf Sekunden. Die Reihenfolge der
Ubungen wurde randomisiert, zwischen zwei Ubungen wurden mindestens zwei

Minuten Erholung gewéhrt.

Das Einsitzprotokoll wurde mit dem Ziel einer entspannten und zugleich reproduzier-
baren Sitz- und Beinhaltung entwickelt. Da die Kinematik lediglich in zwei Ebenen er-
fasst wurde, lag der Schwerpunkt auf einer méglichst isolierten Unterschenkelbewegung,
die, obgleich fehlender externer Fiihrung, so wenig wie moglich die anterior-posteriore

Bewegungsebene verlédsst. Stillman und McMeeken vermuteten als Ursache fiir late-
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rale Bewegungsmuster des Unterschenkels beim Pendeltest eine erhéhte Mobilitéit des
Hiiftgelenks sowie eine unzureichende Oberschenkelabstiitzung [152]. Beide Faktoren
wurden in der Versuchsplanung durch die stabilisierende Fixierung der Hiifte mithilfe
eines Beckengurts sowie Vorlast des Oberschenkels durch submaximale Knieextension
in Ausgangsstellung berticksichtigt. Letztere sollte zugleich die Oberschenkelbewegung
aufgrund der Weichteilbelastung zwischen Femur und Tischflache wihrend des Versuchs
relativ gering halten [120]. Fiir die Fixierung des Oberkoérpers wurde ein Beckengurt
rechts und links des Sitzkeils verankert, der sich vor dem Becken des Probanden schlie-

Ben liefd.

Schritte 1-6 wurden fiir jeden Probanden befolgt und vor jedem Versuchsdurchgang
gepriift und bei Abweichungen wiederholt:

1. Der Proband nimmt mittig auf der Tischfliche Platz und lehnt sich entspannt an
die Riickenlehne. Falls erwiinscht, kann der Kopf zusétzlich zur Kopfstiitze durch

ein Kopfkissen gepolstert werden.

2. Positionierung des Knies relativ zum Tisch: iiber horizontales Einstellen der
Riickenlehnenfixierung, d.h. Begrenzung der Sitztiefe, wird sichergestellt, dass
alle Probanden unter zu 90° gebeugtem rechten Knie dieselbe horizontale Dis-
tanz zwischen Kniekehle bzw. Fibulakopfmarker und Tischkante aufweisen und

diese Distanz das freie Schwingen des Unterschenkels erméoglicht.

3. Fixieren des Probanden in der Sitzhaltung durch Anlegen des Beckengurtes un-
terhalb der beiden Spinae iliaca anterior superior; der Proband soll nicht nach
unten rutschen konnen und gleichzeitig entspannt, ohne Druck auf dem Becken

sitzen konnen.

4. Horizontale und vertikale Einstellung der Fallklappe relativ zum Tisch: das rech-
te Bein des Probanden wird zunéchst aus voller Extension langsam abgesenkt
und gebeugt, bis ein Kompromiss aus initialer Oberschenkelbelastung und aus-
reichend groffem Ausgangskniewinkel erreicht ist. Dieser Grad der Knieflexion
wird durch vertikale Einstellung der Fallklappe beibehalten. Anschlieffend wird
die horizontale Distanz der Fallklappe so eingestellt, dass die Zehen zu Beginn

des Pendelvorgangs keinen Kontakt mit der Fallklappentischkante haben konnen.

5. Positionierung der rechten Ferse: der Proband sucht sich eine subjektiv beque-
me Fersenposition auf der Fallklappe durch Fulsinversion bzw. Plantarflexion des
Knochels bzw. Aufenrotation im Hiiftgelenk; der linke Unterschenkel hangt ent-
spannt von der Tischkante; die Position der Ferse auf der Fallklappe sowie der

Grad der Plantarflexion und -inversion werden fiir Folgeversuche dokumentiert.
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6. Armposition: die Arme ruhen entspannt neben der Hiifte; vor jedem Versuch
wurde in jede Hand ein Tennisball gegeben, um zu verhindern, dass sich der

Proband anderweitig abstiitzt.

Nach Ablauf der achtzehn Versuche wurde der personliche Eindruck der Teilnehmer

mit folgenden Fragen ermittelt:

1. In welcher Testbedingung konnten Sie sich subjektiv besser entspannen, mit oder

ohne Countdown?

2. Haben Sie sich eher zu Beginn oder zum Ende der Versuche hin besser entspannen

koénnen?

3. Haben Sie den Zeitpunkt des Versuchsbeginns, z.B. durch ein Gerausch des Kipp-

schalters, wahrnehmen kénnen?

Im Vorfeld des Versuchstags wurde jedem Freiwilligen die Moglichkeit gegeben, das
Studienprotokoll zu lesen. Am Versuchstag wurden Inhalt und Ziele sowie die Rolle
des Probanden bei der Studie nochmals miindlich erlautert und etwaige Fragen ge-
klart. Des Weiteren wurden Ausschlusskriterien abgepriift und Regelméfigkeit bzw.
Intensitéit etwaig ausgeiibter Sportarten ermittelt. Lag eine unterschriebene Einwil-
ligungserklarung vor, wurde der Freiwillige als Proband anonymisiert in die Studie
aufgenommen. Nach Ausfiillen eines Beindominanzfragebogens [256] wurde der Pro-
band gebeten sich umzuziehen. Die Versuche wurden in bereitgestellten Boxershorts
durchgefiihrt. Der Untersuchungsraum wurde fiir ein angenehmes Raumklima vorab
aufgeheizt, um konstante Versuchsbedingungen, insbesondere fiir die Erfassung des
EMG-Ruhemuskeltonus [247], herzustellen.

Zunachst wurden die Hautstellen iiber den Muskelbduchen der untersuchten Muskeln
identifiziert, rasiert und mit einem abrasiven Gel sowie Alkohol gereinigt. Anschliefsend
wurden die Elektrodenpaare beklebt, die EMG-Senderkéstchen mit den Elektroden ver-
bunden und mit hautfreundlichem Klebeband an der Haut befestigt. Die knéchernen
Orientierungspunkte wurden palpiert und fiir die Bewegungsmessung markiert. An-

schliefend wurden die anthropometrische Mafte der Probanden dokumentiert.

Bevor die Probanden ein lockeres Aufwarmprogramm absolvierten, wurden ihnen spe-
zifische Ubungen zur Ermittlung der EMG-Aktivitédt der individuellen Maximalkraft
der erfassten Muskeln erklart. Die isometrischen Maximalkraftiibungen wurden gegen
statischen Widerstand zweier Personen bzw. geeigneter Bander ausgeiibt, um eine un-
erwiinschte Langenanderung der betreffenden Muskelpartie bestmoglich zu reduzieren.

Die Probanden wurden durchgéngig verbal motiviert die hochstmdogliche Kraft auf-
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zubringen. Die Maximalkraftiibungen wurden von Konrad (2011) beschrieben [263].
Nach Abschluss der Versuchsvorbereitungen wurde der Versuchsaufbau erkléart sowie
dessen Schutzeinrichtungen (Schaumstoffpolster und Fangmechanismus der Fallklap-
pe) hervorgehoben, um das Vertrauen und damit die Féhigkeit zur Entspannung zu

erhohen.

Anschliefsend wurde das Einsitzprotokoll befolgt. Die initiale Position des Probanden
auf dem Tisch und der Fallklappe, Gelenkwinkel und Distanzen der Hautmarker sowie
die Rahmenbedingungen der Versuchsumgebung wurden vermessen und detailliert do-
kumentiert (Tabelle 7, S. 182 und Tabelle 8, S. 183, Appendix A). Nach Abschluss der
Positionierung wurde eine entspannte Ruhemessung in der Versuchsposition durchge-
fithrt. Nach Erlduterung der Versuchsbedingungen wurden achtzehn Versuche durch-
gefiihrt, wovon in fiinfzehn Versuchen der Unterschenkel mit bzw. ohne Ankiindigung
frei pendeln sollte. Der Fokus bei der Durchfithrung der Versuche lag auf einem mog-
lichst hohen Maf an Entspannung. Zwischen den Versuchen gab es Gelegenheit zum
Dehnen und Bewegen. Vor jedem Versuch wurde die Ausgangsposition des Korpers auf
Tisch und Fallklappe erneut so detailliert wie moglich reproduziert. Nach Abschluss der
Versuchsreihe erfolgte die zweite EMG-Ruhemuskeltonusmessung in Versuchshaltung

sowie die Abfrage des personlichen Eindrucks.

Fiir die Teilnahme erhielt jeder Proband geméft des Ethikvotums eine monetére Auf-
wandsentschadigung. Distanzen und Winkel feststehender Bestandteile des Versuchsauf-

baus, wie z.B. Kamera- und Fufsstiitzenposition, wurden abschlieftend dokumentiert.

4.4 Datenauswertung und Darstellung der Ergebnisse

4.4.1 Kinematik

Die Gestaltung der Versuchsreihe hatte, wie bereits einleitend dargelegt, zum Ziel,
hochwertige neue Validierungsdaten fiir Menschmodelle zu gewinnen; der aktive Ver-
suchstyp soll dabei das aktive Verhalten von Freiwilligen widerspiegeln, um die An-
steuerung von Muskelcontrollern zu verbessern; die Kinematik des Unterschenkels im
passiven Versuchstyp, d.h. idealisiert ohne EMG-Aktivitéit, soll die biofidele Model-
lierung passiver Komponenten eines Menschmodells ermoglichen, wie z.B. das Steifig-
keitsverhalten von Weichgewebe. Um die der gegenstidndlichen Dissertation zugrunde-
liegenden Fragestellungen zu erdrtern wird der Fokus der Darstellung auf die Versuche
unter der Mafigabe passiven, entspannten Verhaltens gelegt, d.h. auf fiinfzehn Versuche

pro Teilnehmer.
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Die Kinematik der Experimente wird vom Anwender in Form des zeitlichen Verlaufs
einer Einzelkurve eines Versuchs bzw. in Form von Korridoren mehrerer Versuche als
Validierungsziel verwendet. In der vorliegenden Dissertation soll ein disreketer Para-
meter auf Basis der Hochgeschwindigkeitsvideos ermittelt werden, um Aussagen iiber
die Pendeldauer des Unterschenkels stellvertretend fiir die Gesamtkinematik zu treffen.
Hierfiir wurde zunéchst die Bewegung der im Videobild ersichtlichen Hautmarker iiber
die Dauer der ersten Pendelphase bis zum Umkehrpunkt halbautomatisiert verfolgt
(Kinovea, Version 0.8.15, Joan Charmant & Contrib.). Die Markerverfolgung wurde
durchgéngig visuell gepriift und falls notig manuell korrigiert. Die zweidimensiona-
len Koordinaten der Marker iiber die Zeit wurden in Relation zur Initialposition des
Kniegelenkmarkers zur graphischen und statistischen Auswertung als Excel-Tabelle ex-
portiert (Microsoft, 2016). Die Markerverldufe kénnen direkt als Validierungsziel vom

Anwender genutzt werden.

In Anlehnung an van der Meché und van Gijn (1986) wurde anschlieftend die Auslen-
kung des Malleolusmarkers von seiner Ausgangsposition relativ zum Kniegelenksmarker
iiber einen Pendelbereich von 65° auf einen Wert, die Pendeldauer bzw. -zeit, reduziert
[121]. Die diskrete Bewertung der Kinematik bedient sich des Zeitraums zwischen dem
Start der Videoaufzeichnung (Umlegen des Kippschalters) und dem Durchschreiten des
Malleolusmarkers von 65° in Millisekunden. Die dreidimensionale Kinematik der Knief-
lexion wird somit mithilfe jener Pendelzeit bzw. Pendeldauer zunédchst vereinfacht an-
genahert. Abbildung 14 sind beispielhaft Videoausschnitte der Ausgangsposition bzw.
der Position des Malleolusmarkers bei Durchschreiten des 65°-Winkels sowie sémtliche
Markerverlaufe des Unterschenkels und der Fallklappe iiber die Zeit zu entnehmen. Die

globale x-Achse verlauft waagerecht, die z-Achse senkrecht.

Um den Anwendungsbezug der kinematischen Daten fiir die Validierung passiver FE
Modelle zu erweitern, wird zusétzlich zur Pendeldauer der Verlauf der Malleolustrajek-
torie vom Nullzeitpunkt bis zu 500 ms nach Versuchsstart in Form eines kinematischen
Korridors dargestellt. Die Berechnung folgt der Methodik von Lessley et al. (2004),
wonach auf Basis des intraindividuellen Durchschnitts mehrerer Versuchsdurchgéange
(in Bezug auf Hohe und Phase des Signals) eine globale Durchschnittskurve berechnet
wird [79]. In Abbildung 14, rechts, ist beispielhaft ein Korridor zu sehen. Die durchgén-
gige Linie prasentiert den errechneten Durchschnitt aller beriicksichtigten Trajektorien
in Millimetern, die gestrichelten Linien entsprechen jeweils der einfachen Standardab-

weichung in x- bzw. z-Richtung, kombiniert im grau schraffierten Bereich.
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Abbildung 14: Schematischer Ablauf der Unterschenkelkinematik: lateraler Videoausschnitt zum
Zeitpunkt Null (Ausgangsposition) (links) und bei Durchschreitung des Malleolusmarkers von 65°
(mittig) (P18, Versuch 06); der Verlauf der Markerverfolgung von Os metatarsale V, Malleolus, Ca-
put tibiae und Fufiriicken sowie der Fallklappe iiber die Zeit geht aus den blauen Trajektorien her-
vor (mittig); ein beispielhaft aus mehreren Malleolustrajektorien errechneter kinematischer Korridor
beinhaltet den Mittelwert (durchgéngige Linie) sowie die Standardabweichungen in zwei Dimensionen
(gestrichelte Linien) in Millimetern (rechts)

Bei dreifacher Auswertung desselben High-Speed-Videos betrug die zeitliche Abwei-
chung des Malleolusmarkers mit Software und manueller Korrektur einmal 0,00 ms
und einmal 0,14 ms, d.h. die Auflésung des kinematischen Kennwerts wird mit unter
1 ms angenommen. Physikalisch gesehen hidngt die Beschleunigung eines Pendels u.a
von der Pendellédnge (Distanz zum Schwerpunkt) ab. Auf eine Langennormierung der
Pendelzeiten bzw. der Korridore auf die Unterschenkellénge wurde aufgrund der anthro-
pometrischen Homogenitit des Untersuchungskollektivs (die Standardabweichung der

Unterschenkelldnge betriagt 2 % der durchschnittlichen Gesamtlénge) verzichtet.

Die kinematischen Ergebnisse in Kapitel 5 werden in Form von Boxplots bzw. im
Fall von diskreten bzw. wenigen Datenpunkten als Punktdiagramme dargestellt. Ein
Boxplot, beispielhaft in Abbildung 15 dargestellt, reprasentiert die Verteilung von Da-

ten.

Die Box um den Median beinhaltet dabei das 25. bis 75. Perzentil, die Fiihler, auch
Whiskers genannt, markieren den hochsten bzw. niedrigsten Wert innerhalb des 1,5-
fachen Interquartilsabstands (IQA) und kénnen zugleich mit dem kleinsten bzw. grofs-
ten Messwert zusammenfallen, sofern keine Ausreifer oder Extremwerte vorliegen. Mil-
de Ausreifser liegen innerhalb des 1,5- bis 3-fachen IQA des Boxplots und werden mit
einem Kreis markiert; extreme Ausreifier liegen auferhalb des 3-fachen IQA und werden
mit einem Sternchen verzeichnet. Aufgrund des bereits qualitativ beobachteten Zusam-
menhangs zwischen einer Vorankiindigung der Versuchsstarts mittels eines Countdowns
und der Unterschenkelkinematik [207|, werden alle Ergebnisse soweit moglich getrennt
nach den zwei Ausprdgungen der zeitlichen Vorankiindigung (Countdown [ja/nein)
betrachtet.
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Abbildung 15: Schematische Darstellung eines Boxplots zur Veranschaulichung von zentralen Kenn-
werten der Verteilung einer kontinuierlichen Variable auf der x-Achse: Minimalwert, 25., 50. und 75.
Perzentil, Maximalwert sowie Ausreifer (Kreise) bzw. Extremwerte (Sternchen), die innerhalb des 1,5-
bis 3-fachen Interquartilsabstands bzw. aufierhalb des 3-fachen Interquartilsabstands liegen

4.4.2 EMG-Aktivitat

Der Auswertungszeitraum der EMG-Signale beriicksichtigt simtliche EMG-Aktivitéten
bis zum Durchschreiten von 65° Knieflexion. Die EMG-Rohsignale der Ruhe-, MVC-
und Versuchsmessungen wurden nach Verstdarkung durch den A/D Wandler als Text-
datei exportiert; die 162 Datensétze der Versuchsdurchldufe wurden anhand des Trig-
gersignals in die EMG-Aktivitdt vor und nach dem Nullzeitpunkt des Versuchs (hier-
nach mit % bezeichnet) aufgeteilt. Anschliefend wurden alle Rohsignale mit Matlab
wie folgt prozessiert. Die Signale wurden zuerst mit einem Bandpass-Filter zweiter
Ordnung (Methode Butterworth) mit Grenzfrequenzen von 20 Hertz Highpass- bzw.
500 Hertz Lowpassfilter ohne Phasenverschiebung (Funktion filtfilt) gefiltert. Anschlie-
fsend wurden die gefilterten Signale durch Betragsbildung vollgleichgerichtet und iiber
ein gleitendes Fenster von 25 ms geglittet. Die durch elektrokardiomyographische
Artefakte verunreinigten EMG-Signale der Rumpfmuskulatur konnten mithilfe eines
Highpass-Filters von 30 Hz Grenzfrequenz minimiert werden [264, 265]. Die EMG-
Signale der unteren Extremititen wiesen im Frequenzspektrum keine Signalverunrei-

nigungen auf.

Die Hohe der EMG-Aktivitdt vor bzw. nach tg wird jeweils prozentual zur individuellen
Maximalkraft (% MVC) sowie zum individuellen EMG-Ruhemuskeltonus (% EMG-
RMT) présentiert. Ersteres entspricht dem hochsten Spannungswert der drei Wieder-
holungen der Maximalkraftmessungen nach Signalprozessierung. Die zweite Referenz
entspricht dem Minimum eines gleitenden Mittelwertes mit 150 ms Fensterweite inner-
halb des dreiffigsekiindigen, prozessierten und artefaktfreien EMG-Signals in Ruhe vor

Beginn der Versuchsreihe.
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Zur Diskretisierung zeitabhéngiger EMG-Parameter lieferte die ,Change Point“-Me-
thode die beste Ubereinstimmung mit der optischen Auswahl von EMG-Onsets und
-Offsets [266, 267]. Ein Onset bzw. Offset wurde somit definiert als der Zeitpunkt, an
dem die Summe der quadrierten Abweichungen des prozessierten EMG-Signals iiber-
bzw. unterschritten werden. Angewandt wurde die Methodik mithilfe der Software-
seitig implementieren Matlab-Funktion findchangepts (Methode: Statistics, rms), mit
der alle Zeitpunkte mit signifikanter Anderung der Summe der quadrierten Abweichun-
gen des Signals, fortlaufend berechnet iiber jeweils 25 Samples, automatisch markiert

werden.

Eine Mehrfachauswahl von Onset- bzw. Offset-Zeitpunkten sowie EMG-Aktivitdten
von kurzer Dauer und/oder geringer Hohe wurden somit explizit berticksichtigt. Die re-
sultierenden Onset- und Offset-Zeitpunkte wurden anschliefsend fiir jedes Signal optisch
kontrolliert und bei einer Mehrfachauswahl auf jeweils einen Zeitpunkt (Hauptaktivi-
téat) reduziert bzw. bei fehlendem automatisiertem Onset oder Offset nach optischen
Hinweisen auf eine erhohte EMG-Aktivitat gesucht. Das EMG-Aktivitdtsmaximum
nach to wurde ebenfalls automatisiert erfasst unter der Bedingung, dass es zwischen
Onset- und Offsetzeitpunkt auftritt, unabhéngig davon, ob der Onset vor t, liegt. Auf
Basis der Zeitpunkte von Onset, Offset und Maximum wurden zwei weitere Varia-
blen, die Aktivitatsdauer (Offsetzeitpunkt minus Onsetzeitpunkt) und die Dauer bis
zur maximalen Aktivitat (Zeitpunkt des EMG-Maximums minus Onsetzeitpunkt), be-

rechnet.

EMG-Onsets, die vor dem Zeitpunkt einer physiologisch realistischen Reflexantwort
auf die Knieflexion zu beobachten waren (M. quadriceps femoris: 21ms bzw. M. biceps
femoris: 17ms, [268]), wurden als Voraktivitit gewertet. Die sogenannte EMG-Aktivitdt
vor ty entspricht dem Mittelwert der Spannungswerte im Bereich von -150 ms vor tg
bis zum Nullzeitpunkt nach Datenaufbereitung [197, 211]; sie wurde ausschlielich fiir
diejenigen Versuche ermittelt, die keine Voraktivitdt im klassischen Sinne (verfriihter
EMG-Onset) aufwiesen. Ein Kennwert, der v.a. im Bereich der Sportwissenschaft An-
wendung findet, ist das Integral der EMG-Kurve (sogenanntes IEMG) vor einem Event
(z.B. Bodenkontakt beim Drop-Jump) [196, 197, 210, 213]. In der Regel handelt es sich
bei diesen Betrachtungen jedoch um tatséchliche Onsets vor tg, nicht um einen poten-
ziell erhéhten EMG-Ruhemuskeltonus, wie er in der vorliegenden Dissertation quantifi-
ziert werden soll. Im Gegensatz zur Fliache unterhalb der EMG-Aktivitatskurve ist der
Mittelwert der EMG-Kurve eine Grofe, die fiir die Ansteuerung von Muskelcontrollern
im FE Modell Anwendung finden kann, weshalb kein IEMG berechnet wurde.
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Zur Einordnung der muskuldren Reaktion hinsichtlich ihres anzunehmenden (supra-)
spinalen Reflexwegs in Form der EMG-Reaktionszeit wurde die Einteilung nach Kurtzer
(2014) herangezogen, wonach kurzlatenzige, spinale Reflexe in etwa bis zu 50 ms,
langlatenzige, transkortikale Reflexe circa 50 bis 100 ms nach Reizeintritt messbar sind;
rein willkiirliche Reaktionen nimmt Kurtzer nach rund 100 ms an [269]. Eine Ausnah-
me hierzu bildet die Einteilung nach Hammond (1956), die von van der Meché und van
Gijn referenziert wurde [167] und welche fiir den Vergleich mit der Pendeltestreihe von
1986 herangezogen werden soll (siehe nachfolgender Abschnitt 4.4.3) [121].

Um die Reliabilitdt der Erfassung des EMG-Ruhemuskeltonus bewerten und etwai-
ge messtechnische, externe oder interne Einfliisse wie Drift, verdnderter Hautleitwi-
derstand durch Schweifs oder Temperaturschwankungen ausschliefsen zu kénnen, wur-
den die EMG-Signale aller erfassten Muskeln der unteren Extremitét vor Beginn der
Versuchsreihe mit denen nach Abschluss der Versuchsreihe, jeweils in Versuchspositi-
on, verglichen. Zur Untersuchung gegenstidndlicher Fragestellungen wurden dariiber
hinaus ausschlieklich die bioelektrischen Signale des rechten Unterschenkelstreckers
(M. vastus lateralis und M. rectus femoris) bzw. Beinbeugers (M. biceps femoris) her-
angezogen. Muskelaktivitdt der Rumpfmuskulatur dient vornehmlich der Stabilisie-
rung des Oberkorpers wihrend des Unterschenkelpendelns und steht nicht in direk-
tem Zusammenhang mit den Fragestellungen dieser Dissertation. Die weiteren er-
fassten Muskeln der unteren Extremitéaten stehen aufgrund ihrer Funktion nicht im
Verdacht, die Pendelzeit des Unterschenkels mafsgeblich beeinflussen zu kénnen; ihre
EMG-Aktivitat vor tg wird zum Vergleich beider Normalisierungparameter ergianzend

herangezogen.

Die elektromyographischen Ergebnisse werden ebenso in Form von Boxplots (sieche Er-
lauterung auf S. 47 bzw. in Abbildung 15, S. 47) bzw. bei einer geringen Anzahl an
Datenpunkten als Balken- oder Punktdiagramme dargestellt. Auch hier erfolgt die Dar-
stellung getrennt nach der Ankiindigungsform mit bzw. ohne Countdown. Die Unter-
schenkelstreckermuskeln werden in blau, der Beinbeugermuskel in rot geplottet. Zusétz-
lich zur graphischen Darstellung der Ergebnisse der Validierungsversuchsreihe wurde
eine nicht-parametrische, bivariate Korrelation (Koeffizient: Spearman’sches Rho (p);
Signifikanzniveau: soweit nicht anders angegeben 0,01, zweiseitig) zur Sichtung von Zu-
sammenhédngen zwischen kontinuierlichen Parametern des Versuchsablaufs und Kenn-
werten der EMG-Aktivitéit bzw. Kinematik gerechnet. Assoziationen zwischen nominal
skalierten Variablen mit dichotomen Merkmalen und kontinuierlichen Parametern wur-
den mittels Mann-Whitney-U-Test iiberpriift.
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4.4.3 Herangehensweise zur Identifikation von passiven Validierungsver-

suchen

Legt man u.a. die eingangs beschriebenen Beobachtungen von van der Meché und van
Gijn (1986) zugrunde [121], ist anzunehmen, dass die Pendelzeiten der vorliegenden
Versuche ebenso mit einer gewissen Streubreite auftreten. Nicht alle Probanden wer-
den gleichermafen Versuchsvorgaben umsetzen und vollig entspannt in derartige Ver-
suche zu starten vermogen bzw. (un-) bewusst auf die Langenénderung der Muskulatur
aufgrund der unvermittelten Knieflexion mit einer Verzogerung der Pendelbewegung
reagieren. Desgleichen ist denkbar, dass Probanden unterstiitzend mitwirken und die
Knieflexion (un-)bewusst beschleunigen. Beide Umsténde konnten bei undifferenzierter
Verwendung der Summe aller Versuche die Qualitit des experimentellen Datensatzes

als kinematisches Validierungsziel fiir passive Modelle mindern.

Deshalb ist es notig, eine objektive Methodik zur Kategorisierung von Versuchen in giil-
tige, d.h. Versuche mit anndhernd passiver Kinematik, bzw. ungiiltige, d.h. Versuche
mit muskular beeinflusster Kinematik, zu entwickeln. In Ermangelung allgemeingiil-
tiger, in der Literatur verfiigharer Verfahren, eine selbst auf sehr geringem Niveau
nicht vorhandene EMG-Aktivitdt eindeutig zu identifizieren, sollen in der vorliegen-
den Dissertation die zwei nachfolgend beschriebenen Verfahren verfolgt und diskutiert

werden.

Die erste Vorgehensweise zur Abgrenzung (re-)aktiver von nahezu passiven Versuchen
beruht auf der optischen Einzelfallanalyse aller EMG-Signale. Die Kinematik der Versu-
che, die sowohl nach o.g. Onset-Definition als auch nach individueller optischer Kontrol-
le in den prozessierten EMG-Signalen von Unterschenkelstrecker und -Beuger weder vor
noch nach tq charakteristische Zeitpunkte (Onset, Offset, Maximum) einer Muskelak-
tivitdt erkennen lassen und deren EMG-Signale sich nach tq qualitativ nicht erkennbar
von jenen vor tq differenzieren lassen, wird als nahezu passives, vollig entspanntes Ver-
halten interpretiert. Diese Vorgehensweise, hiernach als Einzelfallmethode bezeichnet,
erfordert eine tiefgriindige, mit hohem Zeitaufwand verbundene Auseinandersetzung

mit der Gesamtheit aller experimenteller Ergebnisse.

Als Ergénzung zur Einzelfallmethode soll in der vorliegenden Dissertation ein erster
Versuch unternommen werden, eine Eingrenzung von Versuchen mit nahezu passiver
Kinematik mithilfe der Etablierung von einem bzw. einer Kombination von mehreren
EMG-Grenzwerten zu erlangen. Dieser zweite Losungsansatz beruht auf der Annahme,
dass, neben dem Ausbleiben einer EMG-Aktivitat, eine sehr niedrige EMG-Aktivitét
vor bzw. nach ty einen kaum messbaren bzw. nicht mafsgeblichen Einfluss auf die Kine-

matik haben wird. Der Beobachtung von van der Meché und van Gijn (1986) folgend,
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wonach sich Versuche mit einer relativ kurzen Reaktionszeit hinsichtlich ihrer Pen-
deldauer nicht von Versuchen ohne muskulédre Reaktion unterscheiden liefen [121], wird

des weiteren der Einfluss der EMG-Reaktionszeit auf die Kinematik untersucht.

Die resultierenden Pendeldauern der Grenzwertmethodik sollen durch Gegeniiberstel-
lung mit dem Vergleichsmafstab, Resultat der Einzelfallmethodik, iiberpriift werden.
Die systematische Ableitung aussagekréftiger Grenzwerte o.g. Variablen konnte idealer-
weise eine anwenderfreundliche Reduktion von Versuchen mit vermutlich nicht passiver
Kinematik zur Erstellung von kinematischen Korridoren auf Basis vorliegender bzw.
kiinftiger gleichgearteter Experimente ermoglichen, da sie nicht der tiefgreifenden Aus-

einandersetzung mit den experimentellen Ergebnissen bedarf.

Die fiir die Dissertation gewéhlten Grenzwerte sind Tabelle 4 zu entnehmen. Die Grenz-
werte, die sich auf die Hohe der EMG-Aktivitdt vor bzw. nach tq beziehen, wurden
subjektiv auf Basis der umfassenden Kenntnis der experimentellen Datenlage nach
Abschluss der Einzelfallanalyse durch die Autorin gewéhlt. Die Grenzwerte fiir die
Onsetzeitpunkte der beiden Anteile des M. quadriceps femoris bzw. des M. biceps fe-
moris entsprechen dem Zeitraum, bis zu dem van der Meché und van Gijn (1986) [121]
unwillkiirliche Reaktionen erwartet hatten [167]. Unter der Pramisse, dass die Unter-
schreitung eines Grenzwertes auf die Gesamtheit der Muskelreaktion zutreffen musste,
fiihrte eine Grenzwertiiberschreitung in mindestens einem Muskel (M. biceps femoris,
M. vastus lateralis oder M. rectus femoris) zum Ausschluss des Versuchs aus der Pen-
delzeitbetrachtung. Versuche mit verfriithtem EMG-Onset in mindestens einem Muskel

wurden automatisch von der Auswertung ausgenommen.

Tabelle 4: Ubersicht der auf die drei Elektromyographie (EMG)-Kennwerte angewendeten Grenz-
werte relativ zur Maximalkraft (% MVC) bzw. zum EMG-Ruhemuskeltonus (% EMG-RMT), die im
Zuge der Grenzwertanalyse in Bezug zur Malleolus-Pendeldauer untersucht wurden: maximale EMG-
Aktivitat vor und nach ty und EMG-Onsetzeitpunkt nach tg

Kennwert Einheit Grenzwerte
Maximale EMG-Aktivitiat nach tg % MVC 2; 3; 4; 5; 10
Mittlere EMG-Aktivitat vor tg % MVC 0,40; 0,50; 0,75; 1,00
Maximale EMG-Aktivitat nach tg % EMG-RMT 500; 800; 1000
Mittlere EMG-Aktivitat vor tg % EMG-RMT 125; 140; 150; 200
EMG-Onsetzeitpunkt nach t, ms 120

Die Methodik, die van der Meché und van Gijn (1986) verfolgt hatten um passive Versu-
che zu identifizieren [121], kommt zugleich im vorliegenden Datensatz zum Einsatz. Sie
besteht darin, den gesamten EMG-Datensatz ausschliellich auf Versuche ohne Muskel-

aktivitdt im M. vastus lateralis einzugrenzen, d.h. die Einzelfallmethodik lediglich auf
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diesen Muskel anzuwenden. Die EMG-Aktivitaten des M. biceps femoris bzw. M. rectus
femoris werden in dieser Auswertung also bewusst vernachlassigt. Des weiteren wird die
Kinematik von Versuchen betrachtet, die ausschlieflich Reflexe mit kurzer Latenzzeit
(Einteilung nach Kurtzer (2014) [269]) im M. vastus lateralis aufwiesen [121].

Die Kinematik der Versuche, in denen die Muskelaktivitat kleiner oder gleich des Grenz-
wertes war, werden im nachfolgenden Kapitel als Punktdiagramm (Pendelzeit) bzw.

kinematischen Korridor in Abhéngigkeit des jeweiligen Kennwerts aufgetragen.

Die graphische bzw. statistische Datenaufbereitung erfolgte mit SPSS Statistics (Ver-
sion 26.0.0, IBM) und Matlab (Version R2020b, The MathWorks Inc).
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5 FErgebnisse

5 Ergebnisse

Zur Erschliefung der in Abschnitt 2.3 formulierten Zielsetzungen zur Qualifizierung
experimenteller Validierungsgrundlagen wurden insgesamt 162 Versuche mit neun Pro-

banden durchgefiihrt. Alle Datensétze konnten ausgewertet werden.

5.1 EMG-Ruhemuskeltonus

In Abbildung 16 ist die EMG-Aktivitdat der Muskeln der rechten unteren Extremitét
der neun Probanden vor bzw. nach der Versuchsreihe auf der x-Achse bzw. y-Achse
geplottet. Zwischen beiden Messungen liegen jeweils circa drei Stunden. Die zur indivi-
duellen Normalisierung herangezogenen MVC-Werte (mV) lassen sich Tabellen 11- 15
im Appendix B (S. 186 ff.) entnehmen.
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Abbildung 16: Elektromyographie-Ruhemuskeltonus (EMG-RMT) der neun Probanden vor (x-
Achse) bzw. nach (y-Achse) der Pendeltest-Versuchsreihe prozentual zur isometrischen Maximalkraft
im EMG (MVC) der folgenden Muskeln der rechten Korperhélfte: M. biceps femoris (rot), M. rectus
femoris (hellblau), M. vastus lateralis (dunkelblau), M. tibialis anterior (orange), M. gastrocnemius
(lila) (n=44; P08, M. vastus lateralis ist zur besseren Anschaulichkeit nicht abgebildet)

Der EMG-RMT betrigt vor der Versuchsreihe im Median 0,36 (BF), 0,40 (GC), 0,44
(RF), 0,34 (TA) bzw. 0,43 (VL) Prozent der isometrischen Maximalkraft. Die Mediane
nach der Versuchsreihe sind identisch (BF) bzw. weichen maximal um 0,06 Prozent-

punkte ab. Die Korrelation zwischen beiden Messzeitpunkten ist hochsignifikant (p =
0,862; p = 0,000; n = 45).

Einen Uberblick iiber die individuellen Aktivitétsniveaus der Beinmuskulatur vor bzw.
nach der Versuchsreihe geben die Balkendiagramme in Abbildungen 17 bis 21. Die x-
Achse entspricht der EMG-Aktivitatshohe des RMT in % MVC, der y-Achse sind die
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fiinf gemessenen Muskeln zu entnehmen. Grundsétzlich weichen die Werte des zweiten
Messzeitpunkts nach drei Stunden nur geringfiigig vom ersten ab, mit Ausnahme des
M. rectus femoris von Proband 14 und 15 bzw. M. gastrocnemius von Proband 18, hier
ist der Messwert nach der Versuchsreihe verringert. Im interindividuellen Vergleich gibt
es kein einheitliches Bild beziiglich der Aktivitdtshohe der einzelnen Muskeln; je nach
Proband treten unterschiedliche Muskeln hervor, meist unter 1 % MVC. Aus der Reihe

fallt die EMG-Aktivitat des M. vastus lateralis von Proband 08 (Abbildung 17) von
knapp unter 12 % MVC.
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Abbildung 17: Elektromyographie-Ruhemuskeltonus (EMG-RMT) prozentual zur isometrischen Ma-
ximalkraft im EMG (MVC) des M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus femoris
(RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) von Proband 08 vor (1, dunkelgriin) bzw.
nach (2, hellgriin) der Versuchsreihe
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Abbildung 18: Elektromyographie-Ruhemuskeltonus (EMG-RMT) prozentual zur isometrischen Ma-
ximalkraft im EMG (MVC) des M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus femoris
(RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) von Proband 10 (links) bzw. 12 (rechts)
vor (1, dunkelgriin) bzw. nach (2, hellgriin) der Versuchsreihe
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Abbildung 19: Elektromyographie-Ruhemuskeltonus (EMG-RMT) prozentual zur isometrischen Ma-
ximalkraft im EMG (MVC) des M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus femoris
(RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) von Proband 13 (links) bzw. 14 (rechts)
vor (1, dunkelgriin) bzw. nach (2, hellgriin) der Versuchsreihe
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Abbildung 20: Elektromyographie-Ruhemuskeltonus (EMG-RMT) prozentual zur isometrischen Ma-
ximalkraft im EMG (MVC) des M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus femoris
(RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) Proband 15 (links) bzw. 16 (rechts) vor
(1, dunkelgriin) bzw. nach (2, hellgriin) der Versuchsreihe
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Abbildung 21: Elektromyographie-Ruhemuskeltonus (EMG-RMT) prozentual zur isometrischen Ma-
ximalkraft im EMG (MVC) des M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus femoris
(RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) von Proband 17 (links) bzw. 18 (rechts)
vor (1, dunkelgriin) bzw. nach (2, hellgriin) der Versuchsreihe

5.2 Einfluss eines Countdowns auf die Versuchsergebnisse

5.2.1 Kinematik

Im Mittel liegt die Unterschenkelpendeldauer bei 65° Kniewinkel aller Versuche, d.h.
unabhéngig eines Countdowns, bei 432 4+ 126 ms. Die Verteilung der Pendelzeiten,
die in den 135 Versuchsdurchlaufen beobachtet wurden, die auf den gegensténdlichen

passiven Versuchstyp entfallen, wird in Abbildung 22 zusammengefasst.

Auf der x-Achse ist die Pendeldauer bis 65° Kniewinkel als diskreter Kennwert fiir die

Kinematik aufgetragen, die y-Achse reflektiert die beiden Ausprigungen des Count-
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5.2 Einfluss eines Countdowns auf die Versuchsergebnisse

downs, vorhanden (ja) bzw. nicht vorhanden (nein). Das jeweils 25., 50. und 75. Per-
zentil sowie Minimum und Maximum aller hiernach gezeigten Verteilungen kann im
Appendix B in Tabelle 16 (S. 188) nachgeschlagen werden.
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Abbildung 22: Boxplots der Pendeldauer (ms) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel in Abhén-
gigkeit des Vorhandenseins einer zeitlichen Ankiindigung des Versuchsstarts (Countdown) (n = 90 mit
Countdown; n = 45 ohne Countdown)

Bei vorangegangenem Countdown liegt die Pendelzeit mit 384 ms im Median 53 ms vor
der ohne Countdown (Median: 437 ms). Die kiirzesten Pendeldauern erfolgen durch-
weg mit Countdown, die ladngsten ohne. Sowohl der Interquartilsabstand als auch die
Spannweite der Pendelzeiten hebt sich bei letzterer Versuchsbedingung mit 146 ms
bzw. 1066 ms von der Verteilung mit vorhandenem Countdown ab. Erhielten die Pro-
banden einen Countdown, erstrecken sich die beobachteten Pendelzeiten iiber einen
relativ kompakten Zeitraum von 18 ms (IQA) bzw. 124 ms (Spannweite). Absolut ge-
sehen tiiberlappt die Verteilung ohne Countdown im unteren Bereich mit der oberen
Halfte der Versuche mit Countdown. Die Pendeldauer ist statistisch signifikant gerin-
ger mit Countdown als ohne (asymptotischer Mann-Whitney-U-Test: p = 0,000). Die

individuellen Pendeldauern werden in Abschnitt 5.3 naher beschrieben.

Die zweidimensionale, sagittale Gesamtkinematik der Malleolustrajektorien iiber 500 ms

Pendelzeit in Abhéngigkeit eines Countdowns geht aus Abbildung 23 hervor.

Bei vorhandenem Countdown reduziert sich die Standardabweichung der Durchschnitts-
kinematik sowohl in x-; als auch in z-Richtung. Auf Héhe von jeweils -400 mm betragt
die Verjlingung der Spannweite der Bewegung ca. 200 mm in x-Richtung bzw. ca.
40 mm in z-Richtung. Im Mittel vollzieht der Malleolusmarker innerhalb derselben

Pendeldauer einen lingeren Weg wenn ein Countdown vorhanden ist.
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Abbildung 23: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers auf Basis von Versuchen ohne (links,
n = 45) bzw. mit (rechts, n = 90) Countdown iiber die ersten 500 ms der Pendelbewegung

5.2.2 EMG-Aktivitat

In 126 der 135 evaluierten Versuchen ist in mindestens einem der relevanten Muskeln
ein Onset- und Offsetzeitpunkt sowie ein Maximum im EMG-Signal zu identifizieren.
Mit Countdown ist in 71 bzw. 30 bzw. 44 Versuchen eine Aktivitat im M. biceps femoris
bzw. M. rectus femoris bzw. M. vastus lateralis festzustellen. Ohne Countdown sind es
50 bzw. 51 bzw. 46 Versuche. In neun Versuchen kann auch nach optischer Kontrolle
kein Onset bzw. Maximum in den drei Muskeln diskretisiert werden. Diese Félle sind
in Abschnitt 5.4 néher beschrieben.

In Abbildung 24 ist die Verteilung der Onsetzeitpunkte in Abhéngigkeit des Count-
downs, jeweils getrennt fiir den Unterschenkelstrecker (M. rectus femoris bzw. M. vas-
tus lateralis) und Beinbeuger (M. biceps femoris), entlang der x-Achse als Boxplot

aufgetragen.

Die EMG-Onsets schwanken im Median um 100 ms nach Auslésen der Fallklappe.
Im intermuskuléren Vergleich lasst sich festhalten, dass sich die Verteilungen teilweise
iiberlappen, wobei der Unterschenkelstreckermuskel vermehrt spétere Reaktionen auf-
weist als der Beinbeugermuskel. Fehlt ein Countdown, reagiert zuerst der Unterschen-
kelstreckermuskel nach 77 ms (RF) bzw. 88 ms (VL) im Median. Das Vorhandensein
eines Countdowns verzogert den Onsetzeitpunkt auf 103 ms (RF) bzw. 112 ms (VL)
nach ty. Ein entgegengesetzter Trend ist im Boxplot des Beinbeugers erkennbar; er
reagiert im Median nach 114 ms mit Countdown bzw. nach 129 ms ohne Countdown

auf die plotzliche Knieflexion.
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5.2 Einfluss eines Countdowns auf die Versuchsergebnisse

Es soll an dieser Stelle bereits vorgegriffen werden, dass in beiden Anteilen des Unter-
schenkelstreckermuskels vereinzelt sehr frithe EMG-Onsets, teils vor dem Nullzeitpunkt,

vorliegen. Diese Versuche werden ebenso in Abschnitt 5.4 ndher aufgegriffen.
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Abbildung 24: Boxplots der Onsetzeitpunkte (ms) im prozessierten Elektromyographie (EMG)-
Signal der folgenden Muskeln in Abhéngigkeit eines Countdowns: M. biceps femoris (rot) (n = 71
(Countdown ja) bzw. n = 50 (Countdown nein)), M. rectus femoris (hellblau) (n = 30 (Countdown
ja) bzw. n = 51 (Countdown nein)) und M. vastus lateralis (dunkelblau) (n = 44 (Countdown ja) bzw.
n = 46 (Countdown nein))

Bezogen auf die Spannweite bzw. den Interquartilsabstand reagieren die Probanden
intramuskulér mit unterschiedlicher Variabilitdt auf die beiden Auspragungen der zeit-
lichen Ankiindigung; wiahrend das Ausbleiben eines Countdowns zu einer groferen
Spannweite an Onset-Zeiten im M. biceps femoris fiihrt, nimmt sie in beiden Antei-
len des M. quadriceps femoris ab. Der IQA des M. rectus femoris verdreifacht sich
mit Countdown; der IQA der EMG-Onsets von M. vastus lateralis bzw. M. biceps
femoris wird kaum durch den Countdown beeinflusst. Die Onsets finden im Fall des
M. vastus lateralis statistisch signifikant friither bei vorhandenem Countdown statt als
bei fehlendem (asymptotischer Mann-Whitney-U-Test: p = 0,003).

In Abbildung 25 ist die Verteilung der Zeitpunkte der Maximalaktivitat der drei Mus-
keln im EMG-Signal infolge der Knieflexion auf der x-Achse getrennt nach Count-
down ja/mein dargestellt. Grundsétzlich finden sich die Trends, die in den EMG-
Onsetzeitpunkten zu beobachten sind, in der Verteilung des Zeitpunkts des globalen
EMG-Maximums wieder. Der zeitliche Versatz der Resultate in positiver x-Richtung
relativ zu Abbildung 24 beruht darauf, dass das Maximum per Definition nach dem
EMG-Onset zu erfolgen hatte. Die Abwesenheit eines Countdowns verlagert den Zeit-
punkt des EMG-Maximums des Unterschenkelstreckers im Median um 57 ms bzw.
38 ms auf 108 ms (RF) bzw. 123 ms (VL) vor. Der Median des Zeitpunkts des EMG-
Maximums im Beinbeuger liegt mit Countdown mit 167 ms 34 ms vor demjenigen ohne
Countdown (201 ms).
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Abbildung 25: Boxplots der Maxima-Zeitpunkte (ms) im prozessierten Elektromyographie (EMG)-
Signal der folgenden Muskeln in Abhéngigkeit eines Countdowns: M. biceps femoris (rot) (n = 71
(Countdown ja) bzw. n = 50 (Countdown nein)), M. rectus femoris (hellblau) (n = 30 (Countdown
ja) bzw. n = 51 (Countdown nein)) und M. vastus lateralis (dunkelblau) (n = 44 (Countdown ja) bzw.
n = 46 (Countdown nein))

Die Spannweiten und IQA der EMG-Maxima fallen zumeist grofer als die der Onset-
zeitpunkte. Aufféllig ist der Zuwachs des IQA des M. vastus lateralis bzw. die Spann-
weiten des M. quadriceps femoris bei vorhandenem Countdown; die Spannweite des
M. biceps femoris nimmt geringfiigig ohne Countdown zu, die beiden Boxen sind na-
hezu deckungsgleich beziiglich der x-Achse, vergleichbar mit den Ergebnissen in Abbil-
dung 24. Die Maxima des Unterschenkelstreckers sind statistisch signifikant niedriger
bei vorhandenem Countdown (asymptotischer Mann-Whitney-U-Test: p = 0,001 (RF);
p = 0,001 (VL)); fiir den Beinbeugermuskel l&sst sich statistisch keine signifikante As-
soziation des Maximas mit einem Countdown feststellen. Sowohl EMG-Onset als auch

EMG-Maximum erfolgen im Median vor Durchschreiten des 65°-Kniewinkels.

Die Verteilung der Zeit, die zwischen EMG-Onset und -Maximum des Unterschen-
kelstreckers bzw. -Beugers vergeht, ist in Abbildung 26 veranschaulicht. In 50 % der
Versuche vergehen im Schnitt weniger als 40 ms zwischen Beginn und Maximum einer
muskuldren Reaktion. Im Median weichen die Ergebnisse intra- bzw. intermuskulér
nur um wenige Millisekunden voneinander ab, es besteht eine grofe Schnittmenge der
Verteilungen der drei Boxplots bei vorhandenem Countdown. Bei vorhandenem Count-
down nimmt die Spannweite bzw. der IQA des Unterschenkelstreckers rechtsschief in

der Verteilung zu.
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Abbildung 26: Boxplots des Zeitraums zwischen Onset und Maximum (ms) im prozessierten Elek-
tromyographie (EMG)-Signal in Abhéngigkeit eines Countdowns der folgenden Muskeln: M. biceps
femoris (rot) (n = 71 (Countdown ja) bzw. n = 50 (Countdown nein)), M. rectus femoris (hellblau)
(n = 30 (Countdown ja) bzw. n = 51 (Countdown nein)), M. vastus lateralis (dunkelblau) (n = 44
(Countdown ja) bzw. n = 46 (Countdown nein))

Der Zeitraum, der zwischen Onset und Maximum vergeht, wird im Fall des Beinbeuger-
muskels kaum durch einen Countdown beeinflusst. Die Boxplots sind nahezu deckungs-
gleich, wobei sie eine grofere Streubreite, insbesondere ohne Countdown, aufweisen, als
die der Unterschenkelstrecker. In der statistischen Priifung ist der Zusammenhang zwi-

schen Countdown und Dauer Onset bis Maximum bei keinem Muskel signifikant.

Parallel zum Onset wurde der Offset, d.h. das Ende der muskuldren Reaktion, erfasst;
aus beiden Parametern errechnet sich die Gesamtdauer, die die Muskeln jeweils aktiv
waren. Die Verteilung dieses Zeitraums ist in Abbildung 27 wiederum auf der x-Achse
reprasentiert. Auch hier wird zur Darstellung der Ergebnisse auf der y-Achse zwischen
dem Vorhandensein und Fehlen eines Countdowns unterschieden. Im Median dauert

die Muskelaktivitat zwischen knapp unter 100 ms und rund 150 ms.

Abgesehen von grofseren Spannweiten und Interquartilsabsténden ergibt sich ein dhn-
liches Muster zu Abbildung 26, wobei sich im intramuskuldren Vergleich vermehrt der
inverse Trend herauskristallisiert, der auch in Abbildung 24 bzw. 25 (EMG-Onsets bzw.
-Maxima) erkennbar ist: wéhrend sich die Gesamtdauer der EMG-Aktivitdt des Un-
terschenkelstreckers im Median bei vorhandenem Countdown um 33 ms verkiirzt, ver-
langert dieser die Gesamtdauer der Muskelaktivitdt der Unterschenkelstreckermuskeln
um 60 ms (RF) bzw. 43 ms (VL). Auf die Spannweite bzw. den IQA der Aktivitéts-
dauer hat das Vorhandensein eines Countdowns im intermuskuldren Vergleich kaum
einen Effekt, die Boxplots sind in weiten Bereichen deckungsgleich. Die Aktivitatsdau-
er (IQA, Spannweite) des M. rectus femoris ist bei fehlendem Countdown kiirzer. Der

Beinbeugermuskel ist unabhéngig von der Versuchskondition Countdown am langsten
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5 FErgebnisse

aktiv. Der beobachtete qualitative Zusammenhang zwischen dem Countdown und der
Aktivitdtsdauer des Unterschenkelstreckermuskels ist auch statistisch signifikant asso-

zilert (asymptotischer Mann-Whitney-U-Test: p = 0,001 (RF); p = 0,001 (VL)).
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Abbildung 27: Boxplots des Zeitraums zwischen Onset und Offset (ms) im prozessierten Elektromyo-
graphie (EMG)-Signal der folgenden Muskeln in Abhéngigkeit eines Countdowns: M. biceps femoris
(rot) (n = 71 (Countdown ja) bzw. n = 50 (Countdown nein)), M. rectus femoris (hellblau) (n = 30
(Countdown ja) bzw. n = 51 (Countdown nein)), M. vastus lateralis (dunkelblau) (n = 44 (Countdown
ja) bzw. n = 46 (Countdown nein))

Neben zeitlichen Reaktionsparametern wurde die Hohe der Summenpotenzialdifferenz
iiber dem Muskelbauch vor bzw. nach ty analysiert. Die Verteilung der Aktivitdtsma-
xima infolge der Knieflexion, relativ zur isometrischen Maximalkraft bzw. zum EMG-
Ruhemuskeltonus vor der Versuchsreihe, ist in Abbildung 117 bzw. 118 (S. 189 bzw.
S. 189, Appendix B) in Form von Boxplots auf der x-Achse veranschaulicht. Die zur in-
dividuellen Normalisierung herangezogenen MVC- bzw. EMG-RMT-Werte (mV) lassen
sich Tabellen 11-15 in Appendix B (ab S. 186) entnehmen. Mit Ausnahme vereinzelter
Ausreifer bzw. Extremwerte von bis zu 229 % der Maximalkraft (VL), iiberschreiten
die Boxen bzw. Fiihler nie 50 % MVC. Die Verteilungen sind detailliert in Abbildung
28 bzw. 29 geplottet.

Im Median liegen die Aktivitdtsmaxima der Oberschenkelmuskeln unter 10% der Maxi-
malkraft bzw. unterhalb des 250-fachen EMG-Ruhemuskeltonus. Sehr niedrige EMG-
Aktivitdten wurden geméaf der Vorgehensweise in Abschnitt 4.4 bewusst beriicksichtigt
und werden in Abschnitt 5.4 im Detail prasentiert. Im Median ist bei Ankiindigung
des Versuchsstarts die Aktivitdtshohe des M. quadriceps femoris um 7 % (RF) bzw.
4 % MVC (VL) kleiner als ohne. Im intramuskuléren Vergleich ist das Spektrum der
gemessenen Aktivitdtshohen mit Countdown um ein Vielfaches kleiner als ohne. Im
Fall des Beinbeugermuskels erstreckt sich die Verteilung der EMG-Aktivitdtsmaxima

unabhéangig der Relativierung iiber einen relativ dhnlichen Bereich, mit vermehrt ge-
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5.2 Einfluss eines Countdowns auf die Versuchsergebnisse

ringfligigeren Maximalwerten bei vorhandenem Countdown (rechte Hélfte der Vertei-
lung); der Median liegt unabhéngig des Countdowns bei 7 % MVC, d.h., mit Ausnah-
me der RF-Aktivitdt ohne Countdown, jeweils oberhalb des Medians der Maxima des
Unterschenkelstreckers. Fehlt ein Countdown, unterscheiden sich die Verteilungen der
EMG-Aktivitdtshohe der drei Muskeln kaum.
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Abbildung 28: Boxplots (Ausschnitt) des Elektromyographie (EMG)-Maximums nach to (% EMG-
Maximalkraft (MVC)) der folgenden Muskeln im Detail in Abhéngigkeit eines Countdowns: M. biceps
femoris (rot) (n = 71 (Countdown ja) bzw. n = 50 (Countdown nein)), M. rectus femoris (hellblau)
(n = 30 (Countdown ja) bzw. n = 51 (Countdown nein)), M. vastus lateralis (dunkelblau) (n = 44
(Countdown ja) bzw. n = 46 (Countdown nein))
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Abbildung 29: Boxplots (Ausschnitt) des Elektromyographie (EMG)-Maximums nach tg (% EMG-
Ruhemuskeltonus (RMT)) der folgenden Muskeln im Detail in Abhéngigkeit eines Countdowns: M.
biceps femoris (rot) (n = 71 (Countdown ja) bzw. n = 50 (Countdown nein)), M. rectus femoris
(hellblau) (n = 30 (Countdown ja) bzw. n = 51 (Countdown nein)), M. vastus lateralis (dunkelblau)
(n = 44 (Countdown ja) bzw. n = 46 (Countdown nein))

Im Vergleich der beiden Normalisierungsfaktoren zeigt sich eine geringfiigige Reduk-
tion des Medians des M. biceps femoris bei vorhandenem Countdown um rund 200
EMG-RMT-Prozentpunkte, welche sich nicht bei MVC-Normalisierung der Daten fin-
det.
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Der Zusammenhang zwischen Countdown und Muskelaktivitatshohe ist im Fall des
Unterschenkelstreckers signifikant (asymptotischer Mann-Whitney-U-Test: % MVC: p
= 0,000 (RF) bzw. p = 0,002 (VL); % EMG-RMT: p = 0,000 (RF) bzw. p = 0,001
(VL)). Die EMG-Aktivitdtsmaxima des M. biceps femoris relativ zur MVC bzw. zur
EMG-RMT sind nicht statistisch signifikant assoziiert mit dem Countdown.

Bei der gemittelten EMG-Aktivitdtshohe unmittelbar vor Auslésen der Fallklappe,
prozentual zur Maximalkraft bzw. zum EMG-Ruhemuskeltonus, lasst sich eine Vielzahl
von Extremwerten von bis zu 23 % MVC (VL) erkennen (Abbildung 30 bzw. 31). Diese
ist génzlich Proband 08 zuzuordnen und tritt bei Normalisierung zum EMG-RMT
nicht zutage (siehe auch individuelle Ergebnisse in Abschnitt 5.3). Eine Haufung von
Ausreifsern des M. biceps femoris oberhalb der EMG-RMT Verteilung findet sich relativ
zur MVC nicht wieder. In der Mehrheit der Versuche spielt sich die EMG-Aktivitat
vor tg im Bereich von unter 2 % der MVC bzw. unterhalb des 20-fachen EMG-RMT
ab. Die Boxplots beinhalten nicht die Versuche, in denen tatsédchlich EMG-Onsets vor
to im Unterschenkelstrecker ermittelt wurden (siehe Abbildung 24).
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Abbildung 30: Boxplots der Elektromyographie (EMG)-Aktivitéit vor to (% EMG- Maximalkraft
(MVQ)) der folgenden Muskeln in Abhéngigkeit eines Countdowns: M. biceps femoris (rot) (n = 71
(Countdown ja) bzw. n = 50 (Countdown nein)), M. rectus femoris (hellblau) (n = 30 (Countdown
ja) bzw. n = 51 (Countdown nein)), M. vastus lateralis (dunkelblau) (n = 44 (Countdown ja) bzw. n
= 46 (Countdown nein))

Zur iibersichtlichen Darstellung der zentralen EMG-Aktivitét ist jeweils ein Ausschnitt
der gesamten Verteilung in Abbildung 32, relativ zur MVC, bzw. Abbildung 33, relativ
zum EMG-RMT, hervorgehoben.

Die mittlere EMG-Aktivitdt unmittelbar vor dem Versuch liegt im Median bei 0,50-
0,64 % MVC bzw. 131-143 % EMG-RMT; d.h. mit wenigen Ausnahmen ist der EMG-
Ruhemuskeltonus vor Versuchsstart mit einem gewissen Versatz gegeniiber dem Niveau

in Ruhe vor der Versuchsreihe erhoht.
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Abbildung 31: Boxplots der Elektromyographie (EMG)-Aktivitéit vor tg (% EMG- Ruhemuskeltonus
(RMT)) der folgenden Muskeln in Abhéngigkeit eines Countdowns: M. biceps femoris (rot) (n = 71
(Countdown ja) bzw. n = 50 (Countdown nein)), M. rectus femoris (hellblau) (n = 30 (Countdown
ja) bzw. n = 51 (Countdown nein)), M. vastus lateralis (dunkelblau) (n = 44 (Countdown ja) bzw. n
= 46 (Countdown nein))
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Abbildung 32: Boxplots (Ausschnitt) der Elektromyographie (EMG)-Aktivitat vor to (% EMG-
Maximalkraft (MVC)) der folgenden Muskeln in Abhéngigkeit eines Countdowns: M. biceps femoris
(rot) (n = 71 (Countdown ja) bzw. n = 50 (Countdown nein)), M. rectus femoris (hellblau) (n = 30
(Countdown ja) bzw. n = 51 (Countdown nein)), M. vastus lateralis (dunkelblau) (n = 44 (Countdown
ja) bzw. n = 46 (Countdown nein))

Die Verteilung der EMG-Aktivitédt vor ty ist statistisch bei keinem Muskel mit dem
Countdown assoziiert. Der Zusammenhang zwischen den beiden Normalisierungspara-
metern ist im Fall der Muskelaktivitit vor to nur im Unterschenkelstrecker signifikant
(p = 0,642; p = 0,000; n = 135 (RF); p = 0,204; p = 0,018; n = 135 (VL, Niveau: 0,05)).
Median und Fiihler-Spannweite des M. biceps femoris zeigen in Abhéngigkeit des ge-
wahlten Normalisierungsparameters minimale entgegengesetzte Tendenzen beziiglich
der EMG-Aktivitat vor tg, d.h. Abnahme relativ zum EMG-RMT bzw. Zunahme rela-
tiv zur MVC mit Countdown.
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Abbildung 33: Boxplots (Ausschnitt) der Elektromyographie (EMG)-Aktivitiat vor ty (% EMG-
Ruhemuskeltonus (RMT)) der folgenden Muskeln in Abhéngigkeit eines Countdowns: M. biceps fe-
moris (rot) (n = 71 (Countdown ja) bzw. n = 50 (Countdown nein)), M. rectus femoris (hellblau)
(n = 30 (Countdown ja) bzw. n = 51 (Countdown nein)), M. vastus lateralis (dunkelblau) (n = 44
(Countdown ja) bzw. n = 46 (Countdown nein))

Normalisiert man die jeweilige EMG-Aktivitdt zur isometrischen Maximalaktivitét,
korrelieren die EMG-Aktivitat vor to mit der nach to (p = 0,855; p = 0,000) sowie die
EMG-Aktivitdtsmaxima nach ty mit der Pendeldauer (p = 0,842; p = 0,000) (Abbil-
dung 22) hochsignifikant. Statistisch gesehen sind dieselben Korrelate signifikant bei
Betrachtung der EMG-Aktivitéit als ein Vielfaches des EMG-Ruhemuskeltonus, wofiir
das Signifikanzniveau im Fall des Beinbeugers bzw. M. vastus lateralis teils niedriger
angesetzt werden muss (0,05) (p = 0,862; p = 0,001). Unabhéngig von der Normali-
sierung besteht kein statistischer Zusammenhang zwischen der EMG-Aktivitat vor tg

und der Pendeldauer.

5.3 Individuelle Ergebnisse

Das Ziel, mit dem in Abschnitt 4.3 detailliert beschriebenen Sitzprotokoll ein geringes
Maf an Diskomfort fiir die Probanden zu ermdéglichen, ist subjektiv erreicht worden.
Die Sitzposition wurde von allen Probanden als sehr bequem beschrieben. Auf Wunsch
wurde der Diskomfort bei Proband 12 durch eine Verringerung des Sitzoffnungswinkels
zwischen Oberkorper und Beinen iiber zusétzliche Riickenpolsterung reduziert. Die in-
itiale Sitzposition der Probanden geht aus Tabellen 8 (S. 183), 9 und 10 (S. 184 ff.) im
Appendix A hervor. Manche Teilnehmer berichteten, sie hatten wahrend der Versuchs-

reihe einschlafen konnen.

Der subjektive Eindruck der Probanden beziiglich der zeitlichen Vorankiindigung des
Versuchsstarts kann wie folgt zusammengefasst werden. Das Vorhandensein eines Count-

downs zum Versuchsstart wurde als irrelevant (Probanden 12,13,14,16,17) bzw. for-
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derlich (Probanden 08,10,15,18) fiir die Entspannung wahrgenommen. Ein fehlender
Countdown wurde nie als entspannungsteigernd berichtet. Liefl sich eine subjektiv
wahrnehmbare Zunahme der Entspannung feststellen (Probanden 08,10,14,15,16,18),
trat diese mit Ausnahme von P18 immer Richtung Ende der Versuchsreihe auf. Der
Zeitpunkt des Auslosens der Fallklappe, z.B. durch ein Gerdusch des Kippschalters oder

das Verhalten der Versuchsleitung, war fiir keinen Probanden wahrnehmbar.

Die individuell beobachteten Pendeldauern bis 65° Kniewinkel mit bzw. ohne Count-
down sind in Abbildung 34 entlang der x-Achse geplottet. Einzelne Versuche von Pro-
banden 08, 10, 12 und 18 weisen sehr hohe Pendeldauern auf. Dem Extremwert von
Proband 08 bei 1440 ms geht eine Verzogerung des Unterschenkels bis zum kurzzeitigen
Stillstand voraus, die bereits mit bloem Auge im High-Speed-Video zu beobachten ist.
Das Gros der Kennwerte der Kinematik spielt sich, wie bereits im Boxplot in Abbil-
dung 22 ersichtlich, im Bereich zwischen 350 ms und rund 500 ms ab. Diese Zeitspanne
ist in Abbildung 35 hervorgehoben.

Proband 08 a» ee @ @ CC:I’:ItdOWH
ja
Proband 10 [@)(@))ele] @ i

Proband 12 a» oo e

Proband 13 axzx@™

Proband 14 @ o

Proband 15 [ @DD]

Proband 16 @oeoe

Proband 17 @™@e o

Proband 18 a» oo @

250 500 750 1000 1250 1500

Pendeldauer (ms)

Abbildung 34: Individuelle Pendeldauern (ms) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel der neun
Probanden (n=135); lila: fehlender Countdown, tiirkis: vorhandener Countdown

Wiéhrend sich bei zwei Probanden eine relativ klare Trennung zwischen vorhandenem
und fehlendem Countdown hinsichtlich der Kinematik ergibt (P12, P16), lasst die Ver-
suchskondition bei drei anderen Probanden ein gemischtes Bild erkennen (P10, P14,

P18). Proband 17 weist relativ viele Versuche mit kurzer Pendelzeit auf.

Die individuelle Gesamtkinematik der neun Probanden in Form von Korridoren ist im
Appendix B zu finden (Abbildungen 119 bis 123, S. 190 ff.). Sowohl der gemittelte
individuelle Bewegungsumfang innerhalb der ersten 500 ms nach Auslosen der Fall-
klappe, als auch die zweidimensionale Standardabweichung variieren von Proband zu
Proband. Proband 10 und Proband 12 weisen beispielsweise groftere kinematische Ab-

weichungen zwischen den Versuchsdurchgidngen auf als Proband 14 und Proband 15.
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Abbildung 35: Individuelle Pendeldauern (ms) (Ausschnitt) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewin-
kel der neun Probanden (n=120); lila: fehlender Countdown, tiirkis: vorhandener Countdown

Der Zeitraum der kinematischen Abweichungen ist ebenso unterschiedlich. Probanden
13, 14, 17 und 18 weichen vermehrt in der ersten Hilfte der Pendelbewegung zwischen
den Versuchen ab, Probanden 08, 10 und 12 weisen gegen Ende hin breitere Vertei-
lungen auf. Probanden 15 und 16 bewegen ihren Unterschenkel mit vergleichsweise
konstanter Standardabweichung. Bis auf Proband 12 liegen die individuellen Korridore

weitestgehend innerhalb des Korridors des Gesamtkollektivs.

Die individuelle Kinematik in Abhéngigkeit eines Countdowns, ebenso ausgedriickt in
Form von kinematischen Korridoren, geht aus Abbildungen 36 bis 44 hervor. Links ist

jeweils die Kinematik der Versuche ohne, rechts der mit Countdown présentiert.
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Abbildung 36: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers von Proband 08 auf Basis von Versu-
chen ohne (links, n=5) bzw. mit (rechts, n=10) Countdown iiber die ersten 500 ms der Pendelbewegung
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Abbildung 37: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers von Proband 10 auf Basis von Versu-
chen ohne (links, n=5) bzw. mit (rechts, n=10) Countdown iiber die ersten 500 ms der Pendelbewegung
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Abbildung 38: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers von Proband 12 auf Basis von Versu-
chen ohne (links, n=5) bzw. mit (rechts, n=10) Countdown iiber die ersten 500 ms der Pendelbewegung
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Abbildung 39: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers von Proband 13 auf Basis von Versu-
chen ohne (links, n=5) bzw. mit (rechts, n=10) Countdown iiber die ersten 500 ms der Pendelbewegung
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Abbildung 40: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers von Proband 14 auf Basis von Versu-
chen ohne (links, n=5) bzw. mit (rechts, n=10) Countdown iiber die ersten 500 ms der Pendelbewegung
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Abbildung 41: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers von Proband 15 auf Basis von Versu-
chen ohne (links, n=5) bzw. mit (rechts, n=10) Countdown iiber die ersten 500 ms der Pendelbewegung
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Abbildung 42: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers von Proband 16 auf Basis von Versu-
chen ohne (links, n=5) bzw. mit (rechts, n=10) Countdown iiber die ersten 500 ms der Pendelbewegung

69



5.3 Individuelle Ergebnisse

600 -500 -400 -300 -200 -100 0 100 600 -500 -400 -300 -200 -100 0 100
x (mm) X (mm)

Abbildung 43: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers von Proband 17 auf Basis von Versu-
chen ohne (links, n=5) bzw. mit (rechts, n=10) Countdown iiber die ersten 500 ms der Pendelbewegung
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Abbildung 44: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers von Proband 18 auf Basis von Versu-
chen ohne (links, n=5) bzw. mit (rechts, n=10) Countdown iiber die ersten 500 ms der Pendelbewegung

Bei jedem Probanden ist die Standardabweichung des Korridors ohne Countdown gro-
fser als mit Countdown. Die grofte Standardabweichung in beiden Dimensionen liegt
ohne Countdown bei Proband 10 vor, die geringste bei Proband 15. Die geringsten
Abweichungen von der Durchschnittskinematik mit Countdown finden sich ebenso bei
den Versuchen von Proband 15, die grofiten bei Proband 16. Bei den Durchgingen mit
Countdown fallt die Standardabweichung iiber die Pendelzeit hinweg insgesamt kon-
stanter aus als bei jenen ohne. Die Lokalisation der Variabilitat der Kinematik wahrend
der Knieflexion variiert von Proband zu Proband bei den Versuchen ohne Countdown:
bei P08, P10, P12, P16 und P18 divergiert die Standardabweichung in unterschiedli-
chem Mafse mit der Zeit; bei P13, P14, P15 und P17 weicht die Bewegung iiber die
Versuche hinweg vermehrt in der ersten Hélfte der Bewegung ab, der Korridor konver-

giert Richtung Ende des betrachteten Zeitraums.
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Mit Countdown ist die fett gedruckte Durchschnittskurve von P08, P10, P12 und P18
beziiglich der x-Komponente, d.h. in horizontaler Richtung, linger bzw. von P14 und
P16 kiirzer als ohne. Im Schnitt vollfiihrt der Malleolus von P13, P15 und P17 eine
auf der x-Achse vergleichbar lange (idealisierte) Kreisbewegung innerhalb von 500 ms
mit und ohne Countdown. Bezogen auf die vertikale Bewegungskomponente weist die
Durchschnittkurve mit Countdown nach 500 ms bei P08, P10, P12 und P18 niedrigere
Werte auf als ohne. Bei Proband 13, 14, 15, 16 und 17 endet die Durchschnittskurve
bezogen auf die z-Komponente mit und ohne Countdown in etwa auf gleichem Ni-

veau.

Die der Pendeldauer vorausgegangene maximale individuelle Aktivierungshéhe von Un-
terschenkelstrecker bzw. -beuger in % MVC bzw. % EMG-RMT ist in Abbildungen 45
bis 62 als Balkendiagramm auf der y-Achse aufgetragen. Die Maximalaktivitat des
M. biceps femoris wird wieder in rot, die des Unterschenkelstreckers in dunkelblau
(M. vastus lateralis) bzw. hellblau (M. rectus femoris) wiedergegeben. Versuche mit

Countdown werden mit einem Sternchen gekennzeichnet.

Mit Ausnahme von neun Versuchen, auf die ndher in Abschnitt 5.4 eingegangen wird,
ist in jedem Versuch ein Maximum identifizierbar. Versuche mit Countdown weisen

zumeist niedrigere Aktivitatslevel auf als ohne Countdown.
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Abbildung 45: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach ty der folgenden Muskeln von Proband 08

(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M. vastus
lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 46: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach tq der folgenden Muskeln von Proband 08

(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 47: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach ty der folgenden Muskeln von Proband 10

(% EMG-Maximalkraft (MVC)); rot: M. biceps femoris, hellblau: M. rectus femoris, dunkelblau: M.
vastus lateralis; Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 48: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach to der folgenden Muskeln von Proband 10
(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 49: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach tq der folgenden Muskeln von Proband 12

(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M. vastus
lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 50: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach to der folgenden Muskeln von Proband 12
(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 51: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach ty der folgenden Muskeln von Proband 13

(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M. vastus
lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 52: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach tq der folgenden Muskeln von Proband 13

(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 53: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach to der folgenden Muskeln von Proband 14

(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M. vastus
lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 54: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach to der folgenden Muskeln von Proband 14
(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 55: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach tq der folgenden Muskeln von Proband 15
(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M. vastus
lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 56: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach to der folgenden Muskeln von Proband 15
(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 57: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach ty der folgenden Muskeln von Proband 16
(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M. vastus
lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 58: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach to der folgenden Muskeln von Proband 16
(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 59: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach to der folgenden Muskeln von Proband 17

(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M. vastus
lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 60: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach ty der folgenden Muskeln von Proband 17
(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 61: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach tq der folgenden Muskeln von Proband 18

(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M. vastus
lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 62: Elektromyographie (EMG)-Maxima nach to der folgenden Muskeln von Proband 18

(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert

Es lasst sich kein einheitlicher Trend der Aktivitdtshohe mit den Versuchsnummern
erkennen. Auf individuellem Niveau zeichnet sich bei mehreren aufeinander folgen-
den Versuchen gleicher Versuchsform und Ankiindigung vereinzelt eine Abnahme der
Reaktionshohe ab, z.B. bei Proband 08, Versuche drei bis fiinf. Auf den ersten Ver-
suchsdurchgang sprechen Proband 10 und 14 mit einer erhohten Reaktion an; wahrend
sich diese bei Proband 10 nicht wiederholt, finden sich bei Proband 14 &hnlich hohe
bzw. hohere Reaktionen in spéteren Versuchen wieder. Gegen Ende der Versuchrei-
he erfolgen sowohl hohe als auch niedrige Reaktionen. Der intramuskulidre Vergleich
innerhalb des Kollektivs bringt eine Bandbreite an Reaktionstypen ans Licht: in ver-
schiedenen Intensitidten reagieren Probanden auf die Knieflexion tendenziell mit dem
Beinbeugermuskel (insbesondere P14), wihrend bei anderen Probanden 6fter die Un-

terschenkelstreckermuskulatur iiberwiegt (insbesondere P15).
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Die unmittelbar der Knieflexion vorausgegangene EMG-Aktivitit (vor tg) ist analog zu
den EMG-Maxima in Abbildung 63 bis 80 als Balkendiagramm fiir jeden Probanden
und Versuch aufgetragen. Auch hier wird auf beide Normalisierungsfaktoren, basierend
auf der MVC-Messung bzw. der EMG-RMT-Messung, zuriickgegriffen.
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Abbildung 63: Elektromyographie (EMG)-Aktivitit vor to der folgenden Muskeln von Proband 08
(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M. vastus
lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 64: Elektromyographie (EMG)-Aktivitdt vor toder folgenden Muskeln von Proband 08
(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert

Uber alle Versuch hinweg gesehen fillt die Muskelaktivitit vor t, homogener aus als
nach tg. Die sich in dieser Phase des Versuchs abzeichnenden intra- und interindividu-
ellen Unterschiede sind subtiler als nach ty. Auffillig erhohte EMG-Aktivitédt vor tq ist
in Einzelféllen bei Proband 10 bzw. 12 zu beobachten. Je nach Normalisierungsfaktor
tritt bei Probanden 08, 13 und 14 meist die Strecker-, bei Probanden 16, 17 und 18 die

Beugermuskulatur in den Vordergrund.
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Abbildung 65: Elektromyographie (EMG)-Aktivitit vor to der folgenden Muskeln von Proband 10
(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M. vastus
lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert; Versuch 4, RF nicht abgebildet
aufgrund von Voraktivitét

f Muskel
2 1200
i HBF
£ 1.000 HRF
S WL
5o 800

=
®BX 600
=z
g 400

(1]
o
5 200
=1
b=
0

1 3 4 65 7 8 9 10" 11" 12 13" 15" 16" 17 18"

Versuch

Abbildung 66: Elektromyographie (EMG)-Aktivitdt vor to der folgenden Muskeln von Proband 10
(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert; Versuch 4, RF nicht
abgebildet aufgrund von Voraktivitit
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Abbildung 67: Elektromyographie (EMG)-Aktivitdt vor to der folgenden Muskeln von Proband 12
(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M. vastus

lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert; Versuch 15, RF und Versuch 18,
RF und VL nicht abgebildet aufgrund von Voraktivitét
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Abbildung 68: Elektromyographie (EMG)-Aktivitit der folgenden Muskeln vor tg von Proband 12
(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert; Versuch 15, RF und
Versuch 18, RF und VL nicht abgebildet aufgrund von Voraktivitét
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Abbildung 69: Elektromyographie (EMG)-Aktivitit vor to der folgenden Muskeln von Proband 13

(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M. vastus
lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 70: Elektromyographie (EMG)-Aktivitit vor to der folgenden Muskeln von Proband 13
(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 71: Elektromyographie (EMG)-Aktivitit vor to der folgenden Muskeln von Proband 14
(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M. vastus
lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 72: Elektromyographie (EMG)-Aktivitdt vor to der folgenden Muskeln von Proband 14
(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 73: Elektromyographie (EMG)-Aktivitit vor to der folgenden Muskeln von Proband 15

(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M. vastus
lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 74: Elektromyographie (EMG)-Aktivitat vor to der folgenden Muskeln von Proband 15
(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 75: Elektromyographie (EMG)-Aktivitit vor to der folgenden Muskeln von Proband 16
(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M. vastus
lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 76: Elektromyographie (EMG)-Aktivitit vor to der folgenden Muskeln von Proband 16

(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 77: Elektromyographie (EMG)-Aktivitit vor to der folgenden Muskeln von Proband 17
(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M. vastus
lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 78: Elektromyographie (EMG)-Aktivitdt vor to der folgenden Muskeln von Proband 17
(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 79: Elektromyographie (EMG)-Aktivitit vor to der folgenden Muskeln von Proband 18

(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M. vastus
lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert
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Abbildung 80: Elektromyographie (EMG)-Aktivitat vor to der folgenden Muskeln von Proband 18

(% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (rot), M. rectus femoris (hellblau) und M.
vastus lateralis (dunkelblau); Versuche mit Countdown sind mit * markiert

Zur Verdeutlichung intermuskulérer Unterschiede zwischen der MVC- und der EMG-
RMT-Normalisierung ist in Abbildung 81 bis 98 das mittlere EMG-Signal aller erfassten
Muskeln der rechten unteren Extremitét vor ty als Punktdiagramm auf der y-Achse,
relativ zur MVC bzw. zum EMG-RMT, geplottet.

Die Auspriagung von EMG-Aktivitdtsmustern fallt bei einigen Probanden geringer
aus, wenn sie in Bezug zum EMG-RMT gesetzt werden, bis hin zu nahezu identi-
schem Aktivitdtsniveau aller Beinmuskeln vor ty als konstantes Vielfaches des EMG-
Ruhemuskeltonus (z.B. P13,14,16-18). Intraindividuell gibt es sowohl Beispiele fiir Un-
terschiede in der Spannweite der Muskelaktivitat vor ty mit der Normalisierung (u.a.
P08, M. tibialis anterior, Abbildung 81 bzw. 81), als auch ein Beispiel fiir vergleichbare
Aktivitdtsmuster (P12, Abbildung 85 bzw. 86 ). Das intra- und intermuskuldre Level
der EMG-Aktivitét vor tg ist sowohl bei MVC- als auch bei EMG-RMT-Normalisierung

am konstantesten bei Proband 15, was sich bereits in Abbildung 73 bzw. 74 andeu-
tet.
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Abbildung 81: Elektromyographie (EMG-)Aktivitit vor to der folgenden Muskeln von Proband 08
(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus femoris
(RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=75, je 15 Datenpunkte pro Muskel)
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Abbildung 82: Elektromyographie (EMG-)Aktivitdt vor to der folgenden Muskeln von Proband
08 (% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus
femoris (RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=75, je 15 Datenpunkte pro
Muskel)
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Abbildung 83: Elektromyographie (EMG-)Aktivitit vor to der folgenden Muskeln von Proband 10
(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus femoris
(RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=74, je 15 Datenpunkte pro Muskel
mit Ausnahme Versuch 4, RF, nicht abgebildet aufgrund von Voraktivitét)
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Abbildung 84: Elektromyographie (EMG-)Aktivitdt vor to der folgenden Muskeln von Proband
10 (% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus
femoris (RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=74, je 15 Datenpunkte pro
Muskel mit Ausnahme Versuch 4, RF, nicht abgebildet aufgrund von Voraktivitét)
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Abbildung 85: Elektromyographie (EMG-)Aktivitit vor to der folgenden Muskeln von Proband 12
(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus femoris
(RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=72, je 15 Datenpunkte pro Muskel mit
Ausnahme Versuch 15, RF und Versuch 18, RF und VL nicht abgebildet aufgrund von Voraktivitét)
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Abbildung 86: Elektromyographie (EMG-)Aktivitdt vor to der folgenden Muskeln von Proband
12 (% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus
femoris (RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=72, je 15 Datenpunkte pro
Muskel mit Ausnahme Versuch 15, RF und Versuch 18, RF und VL nicht abgebildet aufgrund von
Voraktivitét)
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Abbildung 87: Elektromyographie (EMG-)Aktivitat vor to der folgenden Muskeln von Proband 13
(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus femoris
(RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=75, je 15 Datenpunkte pro Muskel)
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Abbildung 88: Elektromyographie (EMG-)Aktivitdt vor to der folgenden Muskeln von Proband
): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus
femoris (RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=75, je 15 Datenpunkte pro
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Abbildung 89: Elektromyographie (EMG-)Aktivitat vor to der folgenden Muskeln von Proband 14
(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus femoris
(RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=75, je 15 Datenpunkte pro Muskel)
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Abbildung 90: Elektromyographie (EMG-)Aktivitat vor to der folgenden Muskeln von Proband
14 (% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus
femoris (RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=75, je 15 Datenpunkte pro
Muskel)
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Abbildung 91: Elektromyographie (EMG-)Aktivitit vor to der folgenden Muskeln von Proband 15
(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus femoris
(RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=75, je 15 Datenpunkte pro Muskel)

Versuch
s 200
% ®1 @12
= @2 @13
sg 150 A @2 O14
B ® @5 O15
%g 100 Os @16
© i @3 @17
% 50 010018
2 @11
0
BF GC RF TA VL
Muskel

Abbildung 92: Elektromyographie (EMG-)Aktivitit vor to der folgenden Muskeln von Proband
15 (% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus
femoris (RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=75, je 15 Datenpunkte pro
Muskel)
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Abbildung 93: Elektromyographie (EMG-)Aktivitat vor to der folgenden Muskeln von Proband 16
(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus femoris
(RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=75, je 15 Datenpunkte pro Muskel)
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Abbildung 94: Elektromyographie (EMG-)Aktivitdt vor to der folgenden Muskeln von Proband
16 (% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus
femoris (RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=75, je 15 Datenpunkte pro

Muskel)
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Abbildung 95: Elektromyographie (EMG-)Aktivitdt vor to der folgenden Muskeln von Proband 17
(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus femoris
(RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=75, je 15 Datenpunkte pro Muskel)
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Abbildung 96: Elektromyographie (EMG-)Aktivitat vor to der folgenden Muskeln von Proband
17 (% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus
femoris (RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=75, je 15 Datenpunkte pro
Muskel)
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Abbildung 97: Elektromyographie (EMG-)Aktivitit vor tg der folgenden Muskeln von Proband 18
(% EMG-Maximalkraft (MVC)): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus femoris
(RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=75, je 15 Datenpunkte pro Muskel)
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Abbildung 98: Elektromyographie (EMG-)Aktivitit vor to der folgenden Muskeln von Proband
18 (% EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)): M. biceps femoris (BF), M. gastrocnemius (GC), M. rectus
femoris (RF), M. tibialis anterior (TA) und M. vastus lateralis (VL) (n=75, je 15 Datenpunkte pro
Muskel)

90



5 FErgebnisse

5.4 Versuche (anndhernd) passiver Kinematik

Im Rahmen der Analyse jedes Einzelfalls wurden innerhalb der 135 durchgefiihrten
Versuche neun Versuche von drei Probanden identifiziert, in denen weder Beinbeu-
ger noch -strecker ein Onset, globales Maximum oder Offset aufweisen (Tabelle 17,
S. 191, Appendix B). Dies entspricht 6,7 % aller durchgefiihrten Versuche. Im Mittel
durchschreitet der Malleolus ohne oberflachlich mit dem EMG messbare muskulére
Aktivitatskennwerte nach 382 + 6 ms den 65°-Winkel (Abbildung 99, x-Achse). Alle

Versuche erfolgten mit Countdown.
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Abbildung 99: Individuelle Pendeldauern (ms) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel der Ver-
suche, die nach to keine Muskelreaktion in Unterschenkelstrecker und -beuger aufweisen (n=9, mit
Countdown)

Die zweidimensionale Kinematik des Malleolusmarkers iiber die ersten 500 ms der
Knieflexion der neun nicht aktiven Versuche gegeniiber der Gesamtkinematik aller 135
Versuche geht aus Abbildung 100 hervor. In Abhéngigkeit der fiir die Berechnung be-
riicksichtigten Versuche ergeben sich unterschiedlich grofse Standardabweichungen in
x- und z-Richtung. Auf Héhe von je -400 mm reduziert sich die Standardabweichung
im Vergleich zum Gesamtkorridor um 210 mm in x- bzw. 60 mm in z-Richtung. Die
Standardabweichung des anndhernd passiven Korridors betragt zwischen 13 mm und

18 mm.

Das Ergebnis der Einzelfallanalyse wird dominiert von Proband 15, der zweidrittel
der Versuche stellt. Die Standardabweichung des Korridors, der nur die sechs passiven
Versuche von Proband 15 enthélt, ist in Abbildung 101 den neun passiven Versuchen
gegeniibergestellt. Der Korridor von Proband 15 weicht auf Hohe von je -400 mm nur in
z-Richtung um wenige Millimeter von dem Korridor ab, der drei weitere Versuche von
Proband 10 und 13 enthélt. In der ersten Hélfte des Korridors, ausgehend von 0/0, ist
die Standardabweichung geringer wird nur Proband 15 betrachtet. Dessen Standard-

abweichung betragt im Maximum 16 mm.
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Abbildung 100: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers auf Basis aller Versuche (links,
n=135) bzw. der in der Einzelfallanalyse identifizierten, nicht aktiven Versuche (rechts, n=9) {iber
die ersten 500 ms der Pendelbewegung
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Abbildung 101: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers auf Basis der in der Einzelfallanalyse
identifizierten, nicht aktiven Versuche (links, n=9) bzw. der passiven Versuche von Proband 15 (rechts,
n=6) iiber die ersten 500 ms der Pendelbewegung

Folgt man der Methodik van der Meché und van Gijns, indem lediglich die Muskelakti-
vitat des M. vastus lateralis beriicksichtigt und EMG-Aktivitdten des M. rectus femoris
bzw. M. biceps femoris ignoriert werden [121], verfiinffacht sich die Anzahl der verblei-
benden Versuche auf 33,3 % (Abbildung 102 bzw. Tabelle 18, S. 192, Appendix B).
Im Mittel liegt die Pendeldauer bei 387 4+ 16 ms. Mit Ausnahme von Proband 08
zeigt jeder Proband in mindestens einem Versuch keine Aktivitdt im EMG-Signal des
M. vastus lateralis, ein Grofiteil der Versuche entfallt auf Proband 14 und 16.

Im entsprechenden kinematischen Korridor in Abbildung 103 (links) vergrofert sich die
Standardabweichung gegeniiber den neun nicht aktiven Versuchen der Einzelfallanalyse
(rechts) um 70 mm in x- bzw. 20 mm in z-Richtung (jeweils auf Hohe von -400 mm

gemessen). Die Gesamtlange der Durchschnittskurve ist in etwa vergleichbar.
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Abbildung 102: Individuelle Pendeldauern (ms) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel der Ver-

suche, die nach tog keine Muskelreaktion im M. vastus lateralis aufweisen (n=45, mit bzw. ohne Count-
down)
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Abbildung 103: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers auf Basis der Versuche, in denen
der VL nicht aktiv war (links, n=45) bzw. der in der Einzelfallanalyse identifizierten, nicht aktiven
Versuche (rechts, n=9) iiber die ersten 500 ms der Pendelbewegung

Im Zuge der Einzelfallanalyse wurden des weiteren drei Versuche registriert, in denen in
mindestens einem Muskel (RF, BF, VL) ein EMG-Onset unmittelbar um den Nullzeit-
punkt vorliegt. Dabei handelt es sich um Versuch 04 von Proband 10 (RF) und Versuche
15 (RF) und 18 (RF, VL) von Proband 12, allesamt mit Countdown. Demnach ver-
bleiben nach intensiver Analyse des Datensatzes 123 Versuche, die EMG-Aktivitéten

als Reaktion auf die Knieflexion unterschiedlicher Hohe bzw. Dauer aufweisen.

Die Ergebnisse der systematischen Eingrenzung von Versuchen mit potenziell anné-
hernd passiver Kinematik unter Verwendung von Grenzwerten werden anschliekend

naher beschrieben und mit dem Ergebnis der Einzelfallanalyse verglichen.

In Abbildung 104 ist die Pendeldauer aller Versuche geplottet, deren maximale EMG-
Aktivitdt nach ty unabhéngig des Muskels 10, 5, 4, 3 bzw. 2 % der isometrischen
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5.4 Versuche (anndhernd) passiver Kinematik

Maximalkraft nicht iiberschreiten; zur Einordnung sind die Pendelzeiten der gesam-
ten Versuchsreihe dieser Auswahl gegentibergestellt. Es gibt keine Reaktionshéhen, die
kleiner 1 % MVC sind. Gegeniiber dem Gesamtdatensatz verjiingt sich die Spannweite
der Pendelzeiten mit Reduktion des Grenzwerts auf 10, 5, 4 und 3 % MVC hin zu kiir-
zeren Pendelzeiten; in der detaillierten Darstellung der Spannweiten (Abbildung 105)
lasst sich zwischen Versuchen mit Reaktionshohen kleiner gleich 3 % MVC und klei-
ner gleich 2 % MVC kein Unterschied hinsichtlich der Spannweite der Pendeldauer

erkennen.
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Abbildung 104: Individuelle Pendeldauern (ms) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel der Ver-
suche, in denen die muskuldre Reaktion kleiner oder gleich 10, 5, 4, 3 oder 2 % EMG-Maximalkraft
(MVC) ist gegeniiber der Spannweite der Pendeldauern des Gesamtdatensatzes
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Abbildung 105: Individuelle Pendeldauern (ms) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel der Ver-
suche, in denen die muskuldre Reaktion nach tqg kleiner oder gleich 10, 5, 4, 3 oder 2 % EMG-
Maximalkraft (MVC) ist

In Abbildung 106 sind die Pendeldauern derer Versuche geplottet, die in keinem Muskel
oberhalb 3 % der MVC reagieren (Tabelle 19, S. 193, Appendix B). Im Mittel liegt die
Pendeldauer bei 386 + 9 ms (n=25, 18,5 % der Versuche). Verglichen mit den Pendel-

zeiten der nicht aktiven Versuche basierend auf der Einzelfallanalyse in Abbildung 99,

94



5 FErgebnisse

iiberlappt die Spannweite der Pendelzeiten der Versuche mit EMG-Aktivitat kleiner
gleich 3 % MVC mit Ausnahme von vier Féllen, die eine langere Pendeldauer um

400 ms aufweisen. Die Versuche entfallen auf vier Probanden mit zwei bei fehlendem

Countdown.
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Abbildung 106: Individuelle Pendeldauern (ms) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel der Ver-
suche, in denen die muskulidre Reaktion nach tqg kleiner oder gleich 3 % EMG-Maximalkraft (MVC)
ist (n=25, mit bzw. ohne Countdown)

Abbildung 107 gibt die Pendelzeiten all jener Versuche wieder, die in Unterschenkel-
strecker und -beuer mit maximal 500, 800 oder 1000 % des EMG-RMT auf die Knief-
lexion reagieren. Es existiert kein Grenzwert unterhalb von 500 % EMG-RMT, der
eine nennenswerte Anzahl an Versuchen ermitteln lasst. Ein Grenzwert oberhalb von
1000 % EMG-RMT beinhaltet eine Vielzahl an Versuchen, die weit ab der Verteilung
der Einzelfallanalyse liegt. Analog zu Abbildung 107 reduziert sich die Spannweite der
Pendeldauer mit der Reduktion des Grenzwertes von 1000 auf 800 % EMG-RMT. Zwi-
schen 800 und 500 % EMG-RMT lassen sich kaum Unterschiede zwischen den Maxima
bzw. Minima der Pendelzeiten feststellen. Die Anzahl an Versuchen ist bei letzterem

Grenzwert reduziert.

Die Pendeldauer der Versuche, die die Bedingung kleiner gleich 800 % EMG-RMT
erfiillen (Abbildung 108), liegt bei 385 + 10 ms (n=22, 16 % der Versuche) (Tabelle
20, S. 194, Appendix B). Es werden drei Félle ohne Countdown beriicksichtigt, die

Versuche verteilen sich auf sechs Probanden, abermals dominiert von Proband 15.

Neben der maximalen EMG-Reaktion werden Grenzwerte der Muskelaktivitat unmit-
telbar vor Versuchsauslosung hinsichtlich ihrer Kinematik betrachtet. Aus dem Punkt-
diagramm in Abbildung 109 geht die Pendeldauer aller Versuche hervor, die in der
EMG-Aktivitdt vor to von Unterschenkelstrecker und -beuger den Grenzwert von 1,00,
0,75, 0,50 bzw. 0,40 % MVC im Mittel nicht iiberschreiten. Die Spannweite der Pen-

delzeiten auf der x-Achse bleibt aufgrund von Versuchen von Proband 18 auch bei
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Abbildung 107: Individuelle Pendeldauern (ms) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel der
Versuche, in denen die muskulire Reaktion nach to kleiner oder gleich 1000, 800 oder 500 %
Elektromyographie-Ruhemuskeltonus (EMG-RMT) ist
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Abbildung 108: Individuelle Pendeldauern (ms) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel der
Versuche, in denen die muskuldre Reaktion nach ty kleiner oder gleich 800 % Elektromyographie-
Ruhemuskeltonus (EMG-RMT) ist (n=22, mit bzw. ohne Countdown)

schrittweiser Reduktion des jeweiligen Grenzwerts konstant breit bei rund 550 ms.
Vernachléssigt man innerhalb der Verteilungen die Versuche, die ohne Countdown er-
folgt sind (Abbildung 110), reduziert sich die Spannweite und die mittlere Pendelzeit
deutlich. Mit Ausnahme eines Versuchs von relativ kurzer Pendeldauer (P18) finden
sich bei Limitierung der EMG-Aktivitiat vor to auf 0,75 % MVC &hnliche Pendelzei-
ten wie in Abbildung 106 bzw. 108 wieder, sofern Versuche ohne Countdown nicht
berticksichtigt werden (Abbildung 111).

In diesem Fall reduziert ein Grenzwert von 0,75 % MVC vor to 135 auf 23 (17 %)
potenziell nicht aktive Versuche, durchgefithrt von Proband 12, 15 und 18, mit einer
mittleren Pendeldauer von 388 + 12 ms (Tabelle 21, S. 195, Appendix B). Proband 18

fallt in dieser Darstellung mit einem sehr niedrigen Aktivitdtsniveau vor ty auf.

Verglichen mit dem Mafistab in Abbildung 112 (links oben) divergiert die Standardab-

96



5 FErgebnisse

weichung der Korridore der Versuche mit Maximalaktivitit kleiner oder gleich 3 % MVC
(rechts oben) bzw. 800 XEMG-RMT (rechts unten) bzw. EMG-Aktivitéit vor to klei-
ner oder gleich 0,75 % MVC (mit Countdown) (links unten) sowohl in x- als auch
in z-Richtung mit zunehmender Pendeldauer. Letztere Teilmenge an Versuchen weist
die langste Durchschnittskurve auf. Die Abweichung zum Mafstabskorridor auf Hohe
von jeweils -400 mm liegt im Uhrzeigersinn bei 20 mm bzw. 70 mm bzw. 30 mm in

x-Richtung bzw. bei je 20 mm in z-Richtung.
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Abbildung 109: Individuelle Pendeldauern (ms) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel der Ver-
suche, in denen die Elektromyographie (EMG)-Aktivitdt vor to kleiner oder gleich 1,00, 0,75, 0,50
oder 0,40 % EMG-Maximalkraft (MVC) ist

Proband
£ <«1,00 @ ® @GO wWEIe e 000 @oe @12
=] @13
5 Q14
> __ <075 @ e OoumWee o000 o0oe @15
2O
,§§ @18
€% <050 @ oeee oo @
<
d
Z <040 5} e o0 o0 )

350 360 370 380 390 400 410

Pendeldauer (ms)

Abbildung 110: Individuelle Pendeldauern (ms) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel der Ver-
suche mit Countdown, in denen die Elektromyographie (EMG)-Aktivitdt vor to kleiner oder gleich
1,00, 0,75, 0,50 oder 0,40 % EMG-Maximalkraft (MVC) ist
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Abbildung 111: Individuelle Pendeldauern (ms) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel der Ver-
suche, in denen die Elektromyographie (EMG)-Aktivitidt vor to kleiner oder gleich 0,75 % EMG-
Maximalkraft (MVC) ist (n=37, mit bzw. ohne Countdown)
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Abbildung 112: Jeweils iiber die ersten 500 ms der Pendelbewegung und im Uhrzeigersinn von
links oben: kinematischer Korridor des Malleolusmarkers auf Basis der in der Einzelfallanalyse iden-
tifizierten, nicht aktiven Versuche (n=9), der Versuche mit Maximalaktivitit kleiner oder gleich 3 %
Elektromyographie (EMG)-Maximalkraft (MVC) (n=25) bzw. 800 % EMG-Ruhemuskeltonus (EMG-
RMT) (n=22) bzw. einer EMG-Aktivitdt vor to kleiner oder gleich 0,75 % MVC mit Countdown
(n=23)
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Die Pendeldauer all jener Versuche, deren EMG-Aktivitat vor ty in Unterschenkelstre-
cker und -beuger niedriger oder gleich 200, 150, 140 bzw. 125 % EMG-RMT ist, ist in
Abbildung 113 auf der x-Achse graphisch dargestellt. Obgleich sich mit Reduktion der
Muskelaktivitat vor ty von maximal 200 bzw. 150 % EMG-RMT auf 140 % EMG-RMT
die Spannweite der Pendelzeit reduziert, hebt sich die Verteilung der beiden unteren
Grenzwerte sowohl in positiver als auch negativer x-Richtung deutlich von der Referenz
(Einzelfallanalyse, Abbildung 99) ab.
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Abbildung 113: Individuelle Pendeldauern (ms) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel der Ver-
suche, in denen die Elektromyographie (EMG)-Aktivitét vor tg kleiner oder gleich 200, 150, 140 oder
125 % EMG-Ruhemuskeltonus (EMG-RMT) ist, in Abhédngigkeit eines Countdowns

Die Differenzierung der Versuche in Abbildung 113 nach vorhandenem bzw. fehlen-
dem Countdown verdndert die Verteilung der Pendelzeiten nur im Fall von 125 %
EMG-RMT (Abbildung 114), wobei drei Fille auf diesen Grenzwert entfallen. Bei Be-
trachtung der Versuche, die auf die jeweiligen Grenzwerte vor t, entfallen, fallt Proband
17 ins Auge, der bei einem relativ niedrigen Niveau der Muskelaktivitit vor to sowohl
auffillig hohe als auch niedrige Pendelzeiten aufweist. Lielfe man diesen Probanden
auker Acht, ldgen die Pendelzeiten der Versuche mit Countdown und EMG-Aktivitét
vor tq kleiner oder gleich 140 % EMG-RMT nahe der Referenzwerte der Einzelfallana-
lyse bzw. im Bereich der Versuche mit einem Grenzwert von 3% MVC bzw. 800 %
EMG-RMT nach tg und 0,75 % MVC vor t,.

In Abbildung 124 im Appendix B (S. 196) sind die Pendelzeiten der Versuche gegen
die Versuchskondition Countdown [ja; nein| aufgetragen, deren Muskelaktivitdt be-
ziiglich des Onsetzeitpunkts nach Hammond [167] als reaktiv bewertet werden kann.
Das Ergebnis der systematischen Eingrenzung von Versuchen nahezu passiver Kine-
matik auf Basis von unwillkiirlichen Muskelonsets weicht von den Ergebnissen des
Referenzmafstabs nicht aktiven Verhaltens (Abbildung 99), unabhéngig des Count-

downs, ab. Es werden viele Versuche mit deutlich kiirzerer (mit Countdown) bzw.
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langerer (ohne Countdown) Pendeldauer eingeschlossen (Abbildung 115 im Detail).
Beschrankt man die Anwendung des Grenzwertes auf die unwillkiirlichen Onsetzeit-
punkte des M. vastus lateralis in Anlehnung an van der Meché und van Gijn [121],
verdndert dies die Verteilungen der Pendeldauern kaum (Abbildung 125, Appendix B
(S. 196), Abbildung 116 (Detail)).
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Abbildung 114: Individuelle Pendeldauern (ms) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel der Versu-
che mit Countdown, in denen die Elektromyographie (EMG)-Aktivitdt vor ty kleiner oder gleich 200,
150, 140 oder 125 % EMG-Ruhemuskeltonus (EMG-RMT) ist, in Abhéngigkeit eines Countdowns
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Abbildung 115: Individuelle Pendeldauern (ms) (Ausschnitt) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewin-

kel der Versuche mit reaktivem Elektromyographie (EMG)-Onsetzeitpunkt in Unterschenkelstrecker
und -beuger, in Abhéngigkeit eines Countdowns
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Abbildung 116: Individuelle Pendeldauern (ms) (Ausschnitt) des Malleolusmarkers bei 65° Knie-

winkel der Versuche mit reaktivem Elektromyographie (EMG)-Onsetzeitpunkt im M. vastus lateralis,
in Abhéngigkeit eines Countdowns
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6 Diskussion

Im vorangegangenen Kapitel wurden die Ergebnisse der Pendeltestreihe mit neun
Probanden présentiert, die mit dem Ziel der Erhebung neuer experimenteller Vali-
dierungsdaten fiir passive und aktive Komponenten eines FE Modells durchgefiihrt
wurden. Der Fokus lag auf den 135 Versuchsdurchgidngen mit der Mafkgabe, nicht auf
die schwerkraftinduzierte Knieflexion zu reagieren. Dargestellt wurde das Niveau des
EMG-Ruhemuskeltonus vor und nach der Versuchsreihe sowie der Einfluss eines vorhan-
denen bzw. fehlenden Countdowns auf EMG-Kennwerte infolge der Knieflexion bzw.
unmittelbar vor Auslosen eines Versuchs. Dabei wurde die Grofenordnung der Mus-
kelaktivitat sowohl relativ zum EMG-Signal der individuellen isometrischen Maximal-
kraft als auch zum EMG-Ruhemuskeltonus angegeben. Abschlieftend wurden Versuche
mit (anndhernd) passiver Kinematik herausgestellt und den aus der Anwendung ver-
schiedener EMG-Grenzwerte vor und nach t resultierenden kinematischen Ergebnissen

gegeniibergestellt.

Im Rahmen der Diskussion sollen zunédchst die Versuchsergebnisse grundlegend in re-
levante Literaturerkenntnisse eingeordnet werden. Anschliefsend wird der Diskurs im
Fokus stehen, inwiefern sich die Diversitat kinematischer und muskelmechanischer Ant-
worten von Freiwilligen durch die Versuchsgestaltung a priori mittels eines Countdowns
reduzieren lisst. Die Erkenntnisse sollen zum Ziel haben, Vorgehensempfehlungen fiir
kiinftige regionale Validierungsexperimente formulieren zu kénnen. Nachfolgend soll
untersucht werden, ob bzw. unter welchen Pramissen der EMG-Ruhemuskeltonus als
objektiver Normalisierungsfaktor fiir EMG-Daten standhalten kann, insbesondere im
Kontext von relativ niedrigen EMG-Aktivitdten und im Sinne der simulativen Nutzbar-
machung der EMG-Datensétze der Freiwilligenexperimenten im EU-Projekt SENIORS.
Zuletzt soll die Eignung der untersuchten EMG-Grenzwerte zur nachtriaglichen Iden-
tifikation von (anndhernd) passiven Versuchsdurchgédngen im Hinblick auf kiinftige,

gleichgestaltete Setups erortert werden.

6.1 Einordnung der Versuchsergebnisse

6.1.1 Kinematik

Die dreidimensionale Kinematik wurde in der vorliegenden Studie zweidimensional ap-
proximiert, da der mafsgebliche Bewegungsanteil des Kniegelenks unter Flexion auf die
anterior-posteriore (im Videomaterial in sagittaler) Ebene entféllt. Hierbei geht Tie-
feninformation verloren, die Aufschluss tiber das Bewegungsausmafs des Unterschen-
kels aufserhalb der idealisierten anterior-posterioren Bewegungsebene gibt. Qualitativ

geringfiigige Bewegungen des Unterschenkels auferhalb der Sagittalebene lassen keine
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groflen intra- bzw. interindividuelle Unterschiede in den Videoaufnahmen in Aufsicht
erkennen; lediglich in Einzelféllen, in denen der Unterschenkel sichtbar verzégert und
wieder beschleunigt wird, sind grofiere laterale Auslenkungen des Ober- bzw. Unter-
schenkels zu beobachten. Da diese Versuche nicht als Validierungsziel in Frage kommen,
an dieser Stelle sei Abschnitt 6.4 ab Seite 129 vorweggenommen, ist der Einfluss der la-
teralen Bewegungskomponente des Unterschenkels auf die Qualitét der kinematischen

Messung als passives Validierungsziel eher als gering einzuschatzen.

Unter Beriticksichtigung der intraindividuellen Spannweiten der Pendelzeiten bzw. ki-
nematischen Korridore ist davon auszugehen, dass der individuelle muskuldre Einfluss
geringfiigige anthropometrische Unterschiede tiberlagert und der Fehler aufgrund nicht
erfolgter Unterschenkellingen-Normierung als sehr gering einzuschéitzen ist. Ein po-
tenziell konfundierender Faktor, die Relativverschiebung von Markern aufgrund von
Hautverschiebungen zwischen verschiedenen Versuchen bzw. Probanden, wird als re-
lativ &hnlich und vernachlassighbar angenommen. Er kénnte als ergénzendes Kriterium
fiir die FE-Validierung eines Hautmodells dienen, vergleicht man die Anderung von
Relativabstdnden entsprechender Marker iiber die Zeit der Knieflexion aus den High-

Speed-Aufnahmen.

In dem Zeitraum zwischen Versuchsstart und 65 Grad Knieflexion sind bereits sdmt-
liche EMG-Onsets und -Maxima aufgetreten, d.h. die die Kinematik beeinflussende
Muskelaktivitat wird zu diesem Zeitpunkt vollstandig beriicksichtigt. Die Pendelzeit
bei 65 Grad als diskreter Wert fiir die zweidimensional erfasste Kinematik stellt somit,
obgleich nur eine Momentaufnahme, einen fiir Pendeltests belastbaren und fiir eine
erste Einschatzung der Versuchsergebnisse geeigneten Zeitpunkt dar. Die Betrachtung
des gesamten Bewegungsablaufs in Form von Korridoren ist ergénzend hilfreich fiir ein
vertieftes Verstiandnis der Experimente, z.B. beziiglich des Zeitraums der Variabilitét

von Bewegungen.

Die Berechnung von Korridoren auf Basis von Datensétzen bzw. Personen im ein-
stelligen Bereich, welche u.a. zur Veranschaulichung der Kinematik mit bzw. ohne
Countdown auf individuellem Niveau berticksichtigt wurden, ist nicht ungewohnlich
in der biomechanischen Forschung [270, 271]. Sogar Korridore mit lediglich drei Ver-
suchsdurchgéngen mit PMTO wurden verdffentlicht [272]. Die geringe Spannweite der
Korridore individueller Trajektorien mit Countdown gegeniiber der hohen Abweichung
der Korridore von P08, P10, P12 und P18 ohne Countdown veranschaulicht zudem,
dass nicht die Anzahl, sondern die Variabilitdt der Eingangs-Trajektorien die Spann-
weite von Korridoren definiert [79]. Sowohl die Pendelzeiten als auch die einzelnen

Marker-Trajektorien bzw. daraus berechneten Korridore liegen in einem Format vor,
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das unmittelbar als kinematisches Validierungsziel fiir FE Modelle herangezogen wer-
den konnte. Zur Auswahl geeigneter Datensétze sei auf Abschnitt 6.4 ab Seite 129

verweisen.

Vergleich mit Wartenberg-Pendeltests von van der Meché und van Gijn

Im direkten Vergleich der Pendelzeiten des Malleolus bei einem nominellen Kniewinkel
von 65° scheinen die Unterschenkel der gesunden Kontrollgruppe von 1986 in der Mehr-
heit der Versuche schneller zu schwingen als die der Teilnehmer gegenstéandlicher Studie
(vgl. Abbildung 10 auf Seite 25 und 22 auf Seite 56). Dieser Versatz deutete sich bereits
in vorldufigen Zwischenergebnissen an [207|. Griinde hierfiir werden in Diskrepanzen

der Versuchsdurchfithrung vermutet, die sich wie folgt im Detail darlegen.

Die Ausgangsposition der Pendelbewegung wurde bei van der Meché und van Gijn ma-
nuell durch Anheben des Fuftes bis zur maximalen Extension des Kniegelenks erreicht,
sodass die Endposition, geplostert durch ein Kissen, einem Kniewinkel von 65° ent-
sprach. Dies hat moglicherweise zu Inkonsistenzen in der Ausgangsposition der Ferse
und somit unterschiedlichen initialen Muskellingen bzw. Weichteilbelastung des Ober-

schenkels unterscheidlichen Ausmafies wihrend der Flexionsbewegung gefiihrt.

Ein weiterer Einflussfaktor fiir die Kinematik des Unterschenkels kénnte in der Riicken-
lage der Probanden liegen. Auf Basis des Kraft-Léngen-Verhéltnis eines Muskels wére
zu erwarten, dass eine Dehnung des Muskels iiber seine optimale Lénge hinaus, z.B.
im Fall des Kniestreckers in liegender Korperhaltung, zu einer Zunahme des passiven
Widerstands fiihrt {273, 274], d.h. man wiirde eher langere Pendelzeiten bei van der
Meché und van Gijn erwarten. Brown et al. (1988) verglichen in einer Pendeltest-Studie
die Kinematik élterer gesunder Probanden zwischen aufrecht sitzender, leicht zuriickge-
lehnt sitzender und liegender Riickenposition. Obwohl sich der Beitrag der Sitzposition
zum Pendelverhalten nicht eindeutig von anderen Faktoren trennen liefs, befanden sie

den Einfluss der Oberkorperposition als sehr gering [275].

Willaert et al. (2020) verglichen bei Pendelversuchen mit Kindern die Kinematik zwi-
schen einer aufrecht sitzenden und liegenden Koérperhaltung [135]. In ersterer kam der
Unterschenkel in einer vertikaleren Position zur Ruhe als in der liegenden, die Kniewin-
kelauslenkung wihrend der ersten Schwungphase war grofer in der sitzenden Haltung.
Die Studie geht nicht weiter auf den Einfluss unterschiedlicher Vorlast des Oberschen-
kelweichgewebes auf die Kinematik ein. Beide Trends lassen sich nicht direkt auf die
vorliegenden Pendelzeiten junger Erwachsener iibertragen. Sie lassen jedoch vermuten,

dass in einem vollig entspannten Zustand ohne Reaktion auf die Knieflexion subtile
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Unterschiede in der Vordehnung des M. quadriceps femoris bzw. in der initialen Ober-
schenkellast das Steifigkeitsverhalten des Weichgewebes in einem Ausmafs verdndern,
das in der Realitét, aber auch bei ausreichend hoher Sensitivitat eines FE Modells, eine

Rolle spielen kénnte.

Eine Verringerung des Offnungswinkels zwischen Oberkorper und Beinen ist bei Pro-
band 12 erfolgt. Ein potenzieller Einfluss auf die Kinematik konnte jedoch, dhnlich wie
bei Brown et al. [275], nicht von anderen Einflussfaktoren wie der Muskelaktivitét iso-
liert werden. Auf Basis des personlichen Eindrucks der aktuellen Studie wird eine leicht
zuriickgeneigte Oberkorperposition als zutraglich fiir das Komfortempfinden der Pro-
banden eingeschatzt und weiterempfohlen, nicht zuletzt, da Probanden die Moglichkeit
haben, den Versuchsablauf visuell mitzuverfolgen. Der Einfluss der Vorlast des Ober-
schenkelweichgewebes in Abhéngigkeit des Kniewinkels auf die Kinematik liefse sich
neben einer experimentellen kiinftig auch mittels einer simulativen Sensitivitatsstudie

quantifizieren, sofern die Modellierung des Weichgewebes dies zuldsst.

Willaert et al. (2020) beobachteten neben Einfliissen der Sitzposition auch, dass Dehnen
der Muskulatur vor Pendelversuchen einen Einfluss auf die Kinematik hatte, ndmlich
eine grofere Auslenkung des Unterschenkels wéhrend der ersten Schwungphase und
ein verzogerter EMG-Onset des M. rectus femoris [135]. Die Probanden bei van der
Meché und van Gijn durchliefen, vermutlich vor Teilnahme an den Pendelversuchen,
jeweils drei Durchgénge passiv gefiihrter Flexion und Extension des Kniegelenks, die
die Pendelzeiten ebenso beeinflussen hitten konnen [121]. In einer Fortfithrung der ak-
tuellen Studie wére es interessant zu ergriinden, ob die kinematische Antwort sensitiv
gegeniiber passiven Dehnungen vor Versuchsbeginn im Sinne eines erhohten Anteils
nicht aktiver, entspannter Versuche ist. Eine systematische Verdnderung der Muskel-
aktivitdt bzw. Kinematik mit Zunahme an Versuchsdurchgéngen, die passiv gefiihrten
Dehnungen entsprechen konnten, wurde in der gegenstidndlichen Studie nicht beobach-
tet, d.h. die passiven Dehnungen bei van der Meché und van Gijn werden eher nicht

als Ursache fir die unterschiedlichen Pendelzeiten vermutet.

Fiir eine detailliertere Aufschliisselung potenzieller Einflussfaktoren auf die Pendelzeit
fehlen notwendige Kenntnisse der Versuchsdetails aus dem Jahr 1986, der individuelle
Beitrag zur Kinematik kann nicht abschlieffend beurteilt werden. In jedem Fall sollten
die initiale Beinposition bzw. resultierenden Muskelausgangslingen in den Simulati-

onsrandbedingungen des zu validierenden Modells Beriicksichtigung finden.

Die Spannweite der Pendelzeiten kann nicht direkt verglichen werden, da van der Me-
ché und van Gijn keine Angaben zur Gesamtverteilung machen. Versuche mit einer

Pendelzeit iiber 500 ms wurden nicht weiter beschrieben. Interpretiert man das akus-
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tische Signal fiir den Versuchsstart bei van der Meché und van Gijn als eine Form
der Ankiindigung des Versuchsstarts, d.h. in vergleichbarer Funktion der eines Count-
downs, stimmt die Spannweite der Pendelzeiten (ca. 150 ms) mit der der vorliegenden
Versuche mit Countdown (124 ms) relativ gut tiberein, klammert man die Versuche des
Autorenduos mit einer Pendelzeit iiber 500 ms als Ausreifser bzw. Extremwerte aus.
Die Gegeniiberstellung der Kinematik der geméf van der Meché und van Gijn [121]
passiven Versuche mit vorliegender Studie erfolgt in Abschnitt 6.4 ab Seite 129.

Das sich als komplex darstellende Zusammenspiel moglicher Einflussfaktoren wie u.a.
Dehnungsvorgeschichte, Sitzposition und initiale Kniegelenksstellung beziiglich Mus-
kelldinge bzw. Vorlast des Oberschenkels auf die passive Kinematik in vergleichsweise
einfachen, regional beschrankten und anthropometrisch homogenen Validierungsexperi-
menten verdeutlicht die Plastizitdt der Steifigkeit der Muskulatur bzw. des Kniegelenks
und dessen Binderapparates. Es zeigt die Herausforderungen von Validierungsexperi-
menten mit Freiwilligen auf, die mafgeblich fiir die komplexen Anforderungen an die
Gestaltung biofideler FE Menschmodelle sind.

6.1.2 EMG-Aktivitat

Die Tatsache, dass es Versuche gab, in denen nur in einem der beiden Kniestrecker-
muskeln EMG-Aktivitat festgestellt wurde, gibt Grund zu Annahme, dass der Versuch
Crosstalk durch die Wahl der Elektrodenposition gering zu halten, bis zu einem gewis-
sen Grad erfolgreich war. Eine gegenseitige Beeinflussung des EMG-Signals bzw. ins-
besondere eine Einstreuung des M. vastus lateralis durch Crosstalk ist dennoch nicht
vollig auszuschliefen [276], weshalb beide Anteile des Kniestreckermuskels vor allem
als gesamtheitliche Aktivitdt des M. quadriceps femoris interpretiert werden sollen; der

individuelle Beitrag ist unter Vorbehalt zu bewerten.

Potenzielle externe bzw. messtechnische Beeintrachtigungen des EMG-Signals tiber die
Dauer der Versuche hinweg, z.B. veranderter Hautleitwiderstand oder Drift, werden auf
Basis des hochsignifikanten Zusammenhangs zwischen dem EMG-Ruhemuskeltonus vor
und nach der Versuchsreihe nicht vermutet. Obgleich das Klima des Untersuchungs-
raums wahrend der Versuche nicht erfasst wurde, lagen keine extremen Temperatur-
spriinge, z.B. von 40° auf 12° innerhalb von 65 Minuten, wie sie McKay et al. (2013)
in Bezug auf das EMG-Signal des M. quadriceps femoris untersuchten [247|, vor. Der
Einfluss von moglichen Schwankungen der Raumtemperatur wird demnach ebenso als
sehr gering angenommen, nicht zuletzt aufgrund der sehr guten Ubereinstimmung des
EMG-Niveaus im intra-, d.h. vor bzw. nach der Versuchsreihe, bzw. interindividuellen

Vergleich. Zudem scheint die sportliche Betétigung wahrend der Ausiibung der Ma-
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ximalkraftiibungen unmittelbar vor der Versuchsreihe im Vergleich zum Wert einige
Stunden danach keinen messbaren Einfluss auf das Niveau des EMG-RMT gehabt zu
haben.

EMG-Ruhemuskeltonus

Der Ruhemuskeltonus im EMG-Signal wird von einigen Autoren als korperpositionsab-
héngig beschrieben [243, 245, 249-251, 253|, d.h. das Niveau des EMG-Ruhemuskeltonus
lasst sich lediglich mit Referenzdaten aus einer vergleichbaren Korperhaltung abglei-
chen. Eine geringfiigige Positionsénderung des Beins bzw Fufses kdnnte demzufolge ur-
sichlich gewesen sein fiir die teilweise geringfiigigen intraindividuellen Abweichungen
des EMG-Ruhemuskeltonus nach der Versuchsreihe. Der vor bzw. nach der Versuchs-
reihe beobachtete mittlere EMG-Ruhemuskeltonus lag maximal knapp iiber, meist je-
doch unter einem Prozent der individuellen EMG-Maximalaktivitdt, d.h. auf einem
sehr niedrigen Niveau (Abbildung 16, S. 53).

Woledge (2003) nimmt iibereinstimmend an, dass der Ruhemuskeltonus grundséatzlich
unter 1 % MVC liegt [277]. McKay et al. (2010) verzeichneten ein Ruheniveau des
M. quadriceps femoris von 1,5 % MVC in liegender Korperhaltung bei ausgestreck-
tem Bein vor Auslosen eines Pendelversuchs [120]. Masi et al. (2010) konstatieren der
Ruhemuskelaktivitiat des M. multifiduus Werte von 3-5 % MVC in Abhéngigkeit der
Korperposition [255]. In der Sitzposition von SENIORS wurden in Ruhe je nach Mus-
kelgruppe Werte von 0,3 - 5,0 % MVC gemessen [109]. In Ruhe lag die EMG-Aktivitét,
gemessen mit demselben EMG-Gerét wie in der vorliegenden Studie, u.a. der Hals-,
Schultergiirtel- bzw. Rumpfmuskulatur von jungen Probanden je nach Sitzhaltung zwi-
schen 0,4 und 5 % MVC [245|. Das niedrige Niveau des erfassten Ruhemuskeltonus in
der vorliegenden Dissertation bewegt sich demzufolge in einem realistischen Bereich

und wird grundsétzlich als belastbar eingeschétzt.

Eine Ausnahme bildet die EMG-Ruheaktivitat des M. vastus lateralis von Proband 08
(S. 54). Da sich die hohe EMG-Aktivitdt dieses Muskels auch in der mittleren EMG-
Aktivitéat vor Versuchsstart bzw. in den Maxima nach Versuchsstart wiederfindet, ist ein
Zusammenhang mit dem MVC-Normalisierungsfaktor naheliegend; diese Beobachtung
wird in Abschnitt 6.3 ab Seite 121 vertieft aufgegriffen.

Angelehnt an die Beobachtung von Kim et al. (2019), die unterschiedliche Ruheak-
tivitatsniveaus im EMG der Nackenmuskulatur zwischen Probanden mit und ohne
Nackenschmerzen feststellen konnten [222], konnte das einheitlich relativ niedrige Ak-

tivierungslevel in Ruhe ein Hinweis darauf sein, dass die Aufrechterhaltung der Bein-
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position die Probanden grundsétzlich wenig Kraft gekostet hat und demzufolge das
Ziel, eine moglichst entspannte Sitzposition zu erlangen, erreicht wurde. Dies wiirde

sich auch mit dem personlichen Feedback der Probanden decken.

EMG-Aktivitat vor Versuchsstart

Die EMG-Aktivitdt der unteren Extremitdten unmittelbar vor einem Pendelversuch
war bis dato nicht Gegenstand wissenschaftlicher Studien. Das Niveau des EMG-Signals
unmittelbar vor Beginn der schwerkraftinduzierten Knieflexion entspricht im gegen-
standlichen Verstédndnis einem potenziell erh6hten EMG- Ruhemuskeltonus, nicht ei-
nem verfrithten Onset. Parallelen zu Studienergebnissen aus der Ganganalyse bzw. aus
dem Bereich der Sportwissenschaft oder Unfallforschung lassen sich aufgrund dessen
nicht ziehen, zumal es sich hierbei um andere Bewegungsformen handelt, siehe u.a.
[206, 210, 211, 216]. Die Differenz beziiglich der Gréfenordnungen soll mit folgenden
Studienergebnissen veranschaulicht werden. Die Voraktivitdt des M. vastus lateralis
von 34 gesunden Probanden 150 ms vor Bodenkontakt beim Joggen bzw. Laufbandge-
hen liegt mit 3618 bzw. 25+11 % MVC deutlich {iber den Werten der Pendelversuche
in dieser Dissertation [211]. Ahnliches gilt fiir eine Studie von Hortobagyi und DeVita
(2000), bei denen der M. vastus lateralis bzw. M. biceps femoris 23 weiblicher Proban-
den im Mittel bei 18413 bzw. 19+12 % isokinetischer MVC 200 ms vor Bodenkontakt
beim Treppabgehen liegt [216].

Die Verteilungen der Muskelaktivitat vor Auslosen des Versuchsstarts lassen bei nahezu
identischer Lage des Medians bzw. dhnlichen Interquartilsabstéanden keine eindeutigen
intermuskuldren Unterschiede erkennen. Was sich durch die vorliegenden Versucher-
gebnisse zieht, ist ein erhohtes Niveau des gemessenen Muskeltonus vor Versuchsstart,
welches sich mit einem relativ konstanten positiven Offset von der Ruheaktivitéit ab-
setzt und, ungeachtet des fehlenden Charakters eines Onsets, als eine Art Vorbereitung
der Muskulatur bzw. des Gelenkapparates auf die anstehende Knieflexion, méglicher-
weise auch im Sinne einer Schutzfunktion [219], interpretiert werden konnte, welche

nur geringfiigig von der Funktion des Muskels abzuhédngen scheint.

EMG-Werte vor ty unterhalb der EMG-Werte des Ruhemuskeltonus werden nur in
vier Versuchen in einzelnen Muskeln beobachtet, d.h. das vermutlich sehr entspannte
muskuldre Niveau in Ruhe ist nur in Einzelfillen auch direkt vor einem Versuch ein-
genommen worden. Die Freiwilligen waren demzufolge unmittelbar vor Versuchsstart
vermutlich nicht in einem Zustand vélliger Entspannung. Meist bewegte sich diese
erhohte EMG-Aktivitat vor ty im Bereich des 1,2- bis 2-fachen EMG-RMT. Eine ver-

gleichsweise hohe EMG-Aktivitdt wiahrend der Knieflexion scheint sich nur in wenigen
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Einzelfdllen mit einem erhohten Aktivitdtsniveau vor tg anzukiindigen, z.B. bei P10
(RF und VL) bzw. P12 (RF). Sie liasst jedoch vereinzelt bereits die individuelle Vor-
herrschaft der Strecker- oder Beugermuskulatur infolge der Knieflexion erahnen. Der
Spezialfall der Dominanz des M. vastus lateralis bei Proband 08, die durchweg nach
to zu beobachten ist und der in allen Versuchen ein erhohtes Aktivitdtsniveau vor tg
vorausgeht (Abbildung 63), wird in Abschnitt 6.3 weiter verfolgt.

Obgleich die EMG-Aktivitit vor ty in der vorliegenden Studie nur bedingt Hinweise auf
die Reaktion nach tq liefern kann (siehe Abschnitt 6.4 fiir detailliertere Zusammenhén-
ge der EMG-Aktivitat vor ty mit der Kinematik), miindet bereits die Tatsache, dass es
Versuche mit Voraktivitdt in Form eines EMG-Onsets gab, in einer klaren Empfehlung
zur Erfassung der EMG-Aktivitat vor tg. Nur mithilfe dieser konnen derart bereits
aktiv startende, nicht giiltige Versuchsdurchgénge identifiziert werden. Inwiefern sich
die individuelle EMG-Aktivitat vor ty bzw. Voraktivitat konkret auf die Unterschen-
kelkinematik ausgewirkt hat, ist an dieser Stelle nicht abschlieffend zu beantworten,

statistisch gesehen bestand keine signifikante Assoziation.

Das muskuldre Ruheniveau vor Versuchsstart sollte somit weiterhin bei der Modellie-
rung eines Muskelcontrollers beriicksichtigt und in zukiinftigen Experimenten erfasst
werden, da es grundsétzlich einen Einfluss auf elektromyographische bzw. kinematische
Parameter haben kann (sieche Abschnitt 3.4, S. 29 ff.). Die vorliegenden Messdaten las-
sen sich dabei deutlich besser mit den modellierungsseitigen Annahmen von 0.5 %
MVC fiir die ,baseline-Ansteuerung von Controllern von Mukherjee et al. (2007) bzw.
Devane et al. (2019) vereinbaren [46, 69], als mit den 5 % MVC von Putra et al. (2021)
[58]. Letztere scheinen zu hoch angesetzt, wobei anzumerken ist, dass es sich in der
vorliegenden Arbeit um Referenzwerte der unteren Extremitéiten handelt, welche von

denen anderer Korperregionen abweichen kénnen.

Grofsenordnung der EMG-Aktivitat

Die maximale Reaktionshéhe von Probanden bzw. Patienten infolge einer passiven
Knieflexion wurde bisher nicht in vergleichbaren Pendelteststudien berichtet, da ent-
sprechende Beobachtungen i.d.R. zum Ausschluss eines Versuchs aus der Studie fiihrten
(siche z.B. Willaert et al. (2020) [135].

Grundsétzlich scheint, mit Ausnahme des M. vastus lateralis von Proband 08, die
MVC-Messung der Maximalkraft derart Rechnung getragen zu haben, dass die EMG-
Reaktionen auf die Knieflexion nur in vereinzelten Extremféllen im Unterschenkel-

strecker den individuellen isometrischen Maximalwert tiberschritten. Es ist demnach
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davon auszugehen, dass die MVC, im Gegensatz zu einer Vielzahl an Messdaten im
EU-Projekt SENIORS [109], grundsétzlich eine belastbare EMG-Normierungsgrofe im
vorliegenden Experiment darstellt. Eine Erklarung hierfiir kénnte, abgesehen von Un-
terschieden im Studiendesign und damit verbundenen absoluten Reaktionshéhen, so-
wohl im ausschlieflich jungen Untersuchungskollektiv liegen als auch in der Wahl der
betrachteten Muskelgruppen; die oberflachliche, elektrodennahe Lage und der als ge-
ring einzuschétzende Crosstalk erlauben qualitativ hochwertige EMG-Messungen, die
Beinmuskeln lassen geiibten Sportlern vermutlich eine relativ einfache Ansteuerung oh-
ne Ubung zu im Vergleich zur tiefer verlaufenden, Crosstalk-anfilligen Riicken- bzw.

Halsmuskulatur.

Eine EMG-Reaktionshéhe in Relation zum individuell gemessenen Ruhemuskeltonus
wurde bisher lediglich im Stehen von Laughton et al. (2003) [243] bzw. in der Fahr-
zeuginsassenstudie von Graci et al. (2018) [244] berichtet. Erstere Studie beinhaltete
keine Bewegungsausfithrung, weshalb sie nicht als Referenz herangezogen wird. Graci
et al. geben leider keine Absolutwerte des EMG-Ruhemuskeltonus an [244]. Das vor-
liegende Aktivitdtsniveau lasst sich demzufolge nur entfernt gegeniiberstellen mit Re-
aktionshohen des M. rectus femoris von Kindern, die ihn je nach Fahrphase zwischen
ca. 80 und 200 % EMG-RMT anspannten. Das verglichen mit den Aktivitdtsmaxima
der Pendelversuche deutlich niedrigere Niveau ist vermutlich dem unterschiedlichen
Studiensetup (laterale Beschleunigung des Korpers beim Kurvenfahren) und -kollektiv
zuzuschreiben. Vereinzelt finden sich fiir den M. rectus femoris Versuche, insbesondere

mit Countdown, die im Bereich der beobachteten Maxima von Graci et al. liegen [244].

Zeitbezogene EMG-Parameter

Beziiglich der Zeitpunkte der EMG-Onsets des Unterschenkelstreckermuskels lassen
sich Werte fiir jeden in der Literatur beschriebenen Reflextyp finden. Folgt man der
Einteilung von Kurtzer (2014) [269], wurden in der vorliegenden Studie sowohl lang-
als auch kurzlatenzige Reflexe sowie zu einem geringeren Anteil willkiirliche Muskelak-
tivitdt beobachtet. Erstere werden in Abschnitt 6.4 ab Seite 129 nochmals aufgegriffen.
van der Meché und van Gijn berichten desgleichen eine hochvariable Bandbreite an Re-
aktionszeiten, jedoch ohne die Erwéhnung von kurzlatenzigen Reflexen [121]. Stillman
und McMeeken gehen nicht naher auf beobachtete Reflextypen ein [152]. Die Reakti-
onszeiten des Beinbeugermuskels lassen auf Reflexe langer Latenzzeit und, verglichen
mit den Unterschenkelstreckermuskeln, vermehrt willkiirliche Anspannung schliefsen.
Reflexe von sehr kurzer zeitlicher Verzogerung nach Reizgeschehen konnten hier nicht

beobachtet werden.
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Bei Betrachtung der zeitlichen EMG-Parameter wie Onset, Zeitpunkt des Maximums
oder Gesamtdauer kann der Eindruck entstehen, die Kinematik ist systematisch durch
unterstiitzende Aktivitiat des M. biceps femoris beeinflusst worden. Dieser wird durch
die individuellen Aktivitdtsmuster entkréftet; von neun Probanden tendieren drei (P14,
P16, P17, S. 74 ff.) vermehrt dazu, die passive Bewegung willkiirlich oder unwillkiir-
lich zu beschleunigen. Dies lédsst vermuten, dass eine Reaktion des Beinbeugers auf
die Knieflexion vielmehr ein individuelles als systematisches Phinomen darstellt. Ahn-
liches, vermeintlich assistierendes Verhalten in Pendeltests beschreiben Brown et al.
(1988) bei circa fiinf von 100 Teilnehmern [275].

Eine fehlerhafte EMG-Normalisierung ist als Ursache dieser Beobachtung eher nachran-
gig zu bewerten. Im interindividuellen Vergleich der absoluten Normalisierungsfaktoren
(S. 124 bzw. Appendix B, S. 186 ff.) wiesen die drei Teilnehmer zwar relativ niedrige
MVC-Werte, aber zugleich unauffillige EMG-RMT-Werte des M. biceps femoris auf.

Die Streckermuskulatur wies desgleichen keine auffilligen Normwerte auf.

Das Verhéltnis der EMG-Maxima von Beinbeuger zu -strecker in Bezug zur Pendel-
zeit der entsprechenden Probanden lasst also verschiedene andere Vermutungen zu den
Ursachen anstellen. Es ware moglich, dass jene Probanden die Versuchsvorgabe, pas-
siv zu reagieren, nicht ginzlich verstanden hatten bzw. sie nicht umsetzen konnten,
z.B. aus mangelnder Fahigkeit zur Entspannung oder zum Zwecke einer das Gelenk
stabilisierenden Kokontraktion. Nicht auszuschliefen ist auch, dass in den betroffenen
Durchgéngen der M. popliteus zum Schutz des Aufenmeniskus aktiviert wurde und

dessen Verkiirzung womdglich die des M. biceps femoris einbezog.

Wurde der Beinbeugermuskel aktiviert, geschah dies oftmals iiber einen relativ lan-
gen Zeitraum der Pendelbewegung und ldnger als die Aktivierung des Antagonisten,
was die Theorie der Kokontraktion schwéchen konnte. Neben unwillentlichen Ursachen
muss auch in Betracht gezogen werden, dass die Probanden hierdurch eine schnelle
Pendeldauer als vermeintlich positives Versuchsergebnis zu erreichen glaubten oder,
mit demselben Ziel, hemmende, verzogernde Aktivitdt des Unterschenkelstreckers zu
kaschieren versuchten. Die Ursachen fiir die Aktivierung des Beinbeugers als Reaktion
auf die Knieflexion werden in Abschnitt 6.2 ab Seite 114 im Kontext des Countdowns

weilter eruiert.

Synergisten, Agonisten und Antagonisten

Die Beobachtung, dass Probanden eher mit dem M. vastus lateralis oder M. rectus

femoris bzw. beiden Stringen des M. quadriceps femoris auf dieselbe Bewegung rea-
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6.1 Einordnung der Versuchsergebnisse

gierten, steht im Einklang mit Erkenntnissen von Crouzier et al. (2019), welche die
Wahl von Synergisten als individuelle Aktivierungsstrategien beschreiben. Als Ursache
fiir die Variabilitdt der Verteilung von EMG-Aktivitdt zwischen Synergisten disku-
tieren die Autoren verschiedene Theorien der motorischen Kontrolle [278|. So konnte
diese mit einer Strategie des Korpers zum Energiehaushalten zusammenhéngen [279].
Ebenso wird die sogenannte ,,good-enough* Theorie von Loeb (2012) genannt, wonach
ein Lernprozess in einer effektiven Bewegungsausfiihrung miindet, welche ausreicht,
um eine motorische Aufgabe zu erfiillen [280]. Martinez-Valdes et al. (2018) sehen die
Ursache vermehrt in individuellen Unterschieden in peripheren Charakteristika als in
unterschiedlichen neuronalen Strategien [281], wiahrend de Rugy et al. (2012) habituelle

Faktoren fiir die Préferenz von Synergisten vermuten [282].

Dariiber hinaus wéaren in dem Zusammenhang auch anthropometrische oder positions-
abhéngige Ursachen denkbar. Fin Zusammenhang zwischen der EMG-Aktivitit des
Beinstreckers oder Beinbeugers und der Eversion des Hiiftgelenks lésst sich auf Basis
des Bildmaterials nicht feststellen. Auffallig ist eine geringe initiale nach aufsen gekipp-
te Position des des Fufgelenks einiger Probanden, die darauf hinweisen konnte, dass
die individuell gewahlte Ausgangslage nicht wahrhaftig entspannt war. Anatomische
Ursachen wie eine erhchte Laxizitdt der Bander oder die orthopédische Beinachsen-
stellung (Genu valgum /varum) kénnen im Nachhinein nicht objektiv bewertet werden;
zumindest letztere sollte zu Interpretationszwecken in Zukunft erfasst werden, da diese
womdglich einen Einfluss auf die Kinematik haben koénnte und dementsprechend einen
Abgleich mit der Beinachsenstellung des zu validierenden FE Modells zulassen wiirde.
Aus den Ubersichtsaufnahmen der Probanden vor der Versuchsreihe ergeben sich keine

Hinweise auf iiberméfige Beinachsenabweichungen.

Obgleich das komplexe Zusammenspiel von Agonist und Antagonist einen Einfluss auf
Stabilisierung und Steifigkeitsverhalten haben kann |283], wird auf die intraindividuel-
le Beziehung von M. quadriceps femoris und M. biceps femoris in dieser Dissertation
nicht tiefer eingegangen, da nachweisliche EMG-Aktivitédt in einem der beiden Mus-
keln bereits die Eignung eines Versuchs als Validierungsgrundlage fiir passive Struktu-
ren infragestellen lésst, siche auch Abschnitt 6.4 (S. 129); die Interaktion sollte jedoch
Beachtung finden bei der Interpretation von Validierungsdaten fiir die konktraktilen
Elemente aktiver FE Menschmodelle.

Einfluss der Testmatrix und individuelle Faktoren

Ein systematischer Einfluss der Versuchsgruppe (unterschiedlich bzgl. der Reihenfolge

passiver und aktiver Versuchstypen sowie deren Ankiindigung, Countdown ja/nein)
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auf die Studienergebnisse liefe sich womdoglich bei Betrachtung der individuellen ki-
nematischen Korridore ohne Countdown der ersten Versuchsgruppe (P08, P10, P12,
S. 67 f.) vermuten. Derart extreme Abweichungen von der Durchschnittskurve treten
sonst nur noch bei Proband 18 auf. Falls dies kein Zufall ist, konnte es sein, dass
diese erste Versuchsmatrix eine besonders ungiinstige Einstreuung von passiven Versu-
chen ohne Countdown auszeichnete. Zusammenhénge mit der Reihenfolge von aktiven
Versuchstypen bzw. der zeitlichen Ankiindigung im Vergleich mit den anderen zwei

Versuchsgruppen lassen sich nicht ohne Weiteres erkennen.

Bei zwei Probanden ist die Reaktion im ersten Versuch erhoht gegeniiber anderen Versu-
chen, ein Trend zunehmender Reduktion der Reaktionshche mit steigenden Versuchs-
zahlen ist jedoch nicht durchweg erkennbar (siehe Abbildungen 45 bis 62, S. 71 ff.).
Lassen sich sinkende Reaktionshohen beobachten folgt in der Regel eine erhéhte Reak-
tion nach dem Wechsel der Ankiindigung bzw. infolge eines aktiven Versuchstyps, z.B.
erkennbar in der EMG-Aktivitat des M. biceps femoris von P12. Eine Dishabituation,
d.h. die Neutralisierung eines Habituationsprozesses [284, 285|, kann laut Rankin et al.
(2009) bereits durch sehr geringe Reize erfolgen [286], sodass angenommen werden
kann, dass die Habituation durch den Wechsel der Ankiindigungsform bzw. den akti-
ven Bewegungstyp oftmals revidiert wurde. Sofern die passive Dehnung der Muskulatur
durch wiederkehrende Flexion bzw. Extension bei der Pendelbewegung vorangegange-
ner Versuche einen Effekt auf die Steifigkeit hatte [135, 287|, ist dieser vermutlich durch

die Muskelaktivitét iiberlagert worden.

Lediglich die Differenz von -20 ms zwischen der Pendelzeit der zwei nicht aktiven Ver-
suche 3 und 11 von Proband 10 kénnten mit einem verénderten Steifigkeitsverhalten,
z.B. durch wiederholte Dehnung der Muskulatur [254] oder auch durch aktive Be-
einflussung des zentralen Nervensystems [168], einhergegangen sein. Die Abweichung
ist grofer als der angenommene Fehler durch die Erhebung der Trajektorien aus den
Videodateien. Abweichungen dhnlicher Gréfsenordnung lassen sich bei der Vielzahl der
nicht aktiven Versuche von Proband 15 nicht erkennen, es wiirde sich demnach bei
Proband 10 eher um ein individuelles Phanomen handeln, welches deshalb mdoglicher-
weise eher auf aktive Modulation durch das zentrale Nervensystem zuriickzufiihren ist

als auf die Dehnungshistorie der Muskulatur.

Die Datenlage liefert keine Indizien dafiir, dass Probedurchldufe vor Beginn der Ver-
suchsreihe wie bei van der Meché und van Gijn bei randomisierten Versuchskonditionen
zu besseren Ergebnissen in Form von niedriger Aktivitét fithren. Ohne Randomisierung
von Versuchstypen wére zu erwarten, dass die Reaktionshche mit Zunahme der Ver-

suche abnimmt, bis sich ein gleichméfiges Niveau einstellt [288]. Die vergleichsweise
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hohe Anzahl an Versuchsdurchgéngen pro Proband scheint der gewihlten Versuchs-
matrix angemessen gewesen zu sein, da auch noch in den héheren Versuchsnummern
wertvolle Versuchsdurchgénge mit relativ niedrigen EMG-Reaktionen bzw. nahezu pas-
sive Versuche erfolgt sind. Wiirde man kiinftig nur einen Versuchstyp untersuchen,
waren eventuell bereits fiinf bis zwolf Versuchsdurchgénge ausreichend, um ein kon-
stanteres Reaktionsniveau zu erzielen [257, 289, 290|. Auf Basis der Beobachtungen
von Siebler (2019) ist jedoch alleinig die Gewthnung an Pendelversuche nicht aus-
reichend, Versuchsdurchginge konstanten, nahezu passiven Verhaltens zu provozieren
[257]. Ebenso lisst die hohe Individualitét der Reaktionen und die Héufung nahezu
passiver Durchgiange bei Proband 15 vermuten, dass vielmehr personliche Faktoren

eine Rolle spielen.

Zu dem Fazit, dass Variation bei Pendeltests mafsgeblich durch interindividuelle Unter-
schiede, nicht etwa durch dufere Faktoren wie Muskellange oder Sitzposition, zustan-
dekommt, kommen auch Brown et al. (1988) [275]. Eine Zu- oder Abnahme der Reak-
tionshohe konnte unter anderem auch von der Dauer der Konzentrationsfahigkeit und
der Motivation der Probanden abhéngen [118]. Dies wére abzugrenzen von der Habitua-
tion, da sie keinen Einfluss auf sensorische oder motorische Adaption oder Ermiidung
hat [286]. Es wiirde erkldren, warum beispielsweise Proband 14 oder Proband 18 Mitte
bzw. Ende der Versuchsreihe hoher auf einen Versuchstyp reagieren als zu Beginn und
sprache dafiir, regelméfige Pausen einzuplanen und Einflussfaktoren wie Miidigkeit im

Voraus zu vermeiden.

6.2 Einfluss eines Countdowns auf Validierungsversuche

Ein vorhandener Countdown zum Startzeitpunkt des Versuchs fithrte im Fall des M.
quadriceps femoris zu einer Verzogerung von Muskelonset und -maximum, einer lan-
geren Gesamtreaktion und deutlich verringerter Reaktionshohe und -variabilitédt. Die
Anzahl an Versuchen mit Reaktion des M. rectus femoris bzw. M. vastus lateralis sank
bzw. blieb in etwa konstant. D.h. wiahrend die Probanden ohne Countdown oftmals
schnell exzentrisch, d.h. hemmend, auf die Knieflexion reagieren, fiihrt ein Countdown
wie erhofft zu einer spiteren Reaktion niedrigerer Intensitét bis hin zum volligen Aus-
bleiben. Das Herunterzahlen schien die EMG-Aktivitit des Unterschenkelstreckers im
Median insbesondere den Zeitraum zwischen Maximum und Offset, d.h. das Abklingen
der Muskelaktivitéit, zu modulieren. Muskelaktivitat von sehr kurzer Reaktionszeit trat

unabhéngig vom Countdown auf.

Ein teils entgegengesetzter, verminderter Effekt liefs sich im M. biceps femoris feststel-

len, bei dem Onset und Maximum mit Countdown friiher eintraten und eine geringfii-
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gig kiirzere Gesamtaktivitdtsdauer im Median verzeichnet wurde. Die Aktivitdtshohe
verdnderte sich wider Erwarten kaum, die Anzahl an Versuchen mit aktiviertem Bein-
beugermuskel nahm mit Countdown sogar zu. Agonist und Antagonist zeichnete beide
aus, dass die Dauer bis zum Maximum sowie das EMG-Niveau unmittelbar vor Auslo-
sen des Versuchs nur geringfiigig bis nahezu gar nicht durch den Countdown beeinflusst

wurden.

Der verdnderte Charakter der muskuldren Antwort auf die Knieflexion bei vorhande-
nem zeitlichen Bewusstsein iiber den Startzeitpunkt schlug sich in einer vergleichsweise
langeren mittleren Malleolustrajektorie, welche aus dem Vergleich des Korridors mit
und ohne Countdown hervorgeht, einer Harmonisierung der Gesamtkinematik der ers-
ten Schwungphase sowie in einer Verkiirzung und Homogenisierung der Pendeldauer
nieder. Er bestéitigt somit erste tendenzielle Beobachtungen [207]. Die deutliche Re-
duktion der Reaktionshohe des Kniestreckermuskels und der kinematischen Spannweite
sind ein relativ eindeutiges Indiz dafiir, dass der Countdown das Entspannungsvermo-
gen bzw. die Hemmung der Reaktion des Kniestreckers auf die Knieflexion gefordert
hat. Der Versuch, die auf Basis van der Meché und van Gijn [121] anzunechmend hohe
Spannweite der Kinematik durch Variieren der zeitlichen Ankiindigung zu reduzieren,

war demzufolge erfolgreich.

6.2.1 Kinematik

Die individuellen Korridore der Malleolustrajektorien mit und ohne Countdown veran-
schaulichen die Diversitat der muskuldren Reaktion der Probanden auf den Countdown,
die einem individuellen Muster zu folgen schien was Wahl und Aktivitdtshohe der an-
gesteuerten Muskeln betraf. Dariiber hinaus lédsst die Form des Korridors den Zeitraum
einer veranderten Kinematik aufgrund muskuldrer Reaktionen erahnen. Wahrend ver-
mutlich ein friither Muskelonset ohne Countdown bei manchen Probanden zu einer
erh6hten Standardabweichung in der ersten Hilfte der Pendelbewegung gefiihrt hat,
beruht eine divergierende Form der Korridore mit Countdown vermutlich auf spéateren
Reaktionen der Muskulatur. Die Form kénnte auch Aufschluss geben tiber die Intensitét
der muskuldren Reaktion; in einem kurzen Bereich bauchige, gegen Ende hin konver-
gierende Korridore konnten fiir eine kurzzeitiges, hartes Eingreifen sprechen, wiahrend
eine konstante Standardabweichung auf ausbleibende oder konstante Muskelaktivitét

hinweist.

Der Trend der Reduktion der Standardabweichung der Bewegung, im Extremfall von

bis zu 50 bzw. 25 Zentimetern in horizontaler bzw. vertikaler Richtung (P10, auf Hohe
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-400 mm, S. 68), bei vorhandenem Countdown zeigte sich bei jedem Probanden. Am
geringsten fiel jener bei Proband 15 aus. Dieser Proband beeinflusste in beiden Ver-
suchskonditionen die passive Knieflexion relativ geringfiigig, die kontinuierliche Stan-
dardabweichung iiber die gesamte Pendelbewegung mit Countdown beruht auf dessen
sechs nicht reaktiven Versuchen und drei mit sehr geringer Reaktionshohe. Der Ein-
fluss des Countdowns fiel bei diesem Probanden deshalb vergleichsweise gering aus.
Extreme Korridorbreiten wie bei Proband 08, 10, 12 und 18 ohne Countdown sind im
Umkehrschluss auf eine hohe Varianz der einzelnen Trajektorien aufgrund von Muskel-
aktivitat zuriickzufiihren, die z.B. zustande gekommen sein kann, wenn Probanden die
Knieflexion teils bis hin zum kurzzeitigen Stillstand verzogert und anschlieffend wieder
erlaubt bzw. beschleunigt hatten. Die grofite Reduktion der Standardabweichung mit
Countdown lieft sich in der Regel in horizontaler Richtung, d.h. in anterior-posteriorer
Bewegungsrichtung, erzielen. Abweichungen in vertikaler Richtung kénnten durch un-
terschiedliches Anheben oder Absenken des Oberschenkels infolge der plétzlichen Knie-
flexion zustanden gekommen sein, welches durch Anspannen des M. rectus femoris in

seiner Funktion als Hiiftbeuger geregelt wird.

6.2.2 EMG-Aktivitat

Reaktionszeitpunkt und -hche

Die ausbleibende Einflussnahme des Countdowns auf sehr kurze Reaktionszeiten hat
vermutlich physiologische Griinde; derartige Reflexbahnen verlaufen nicht iiber das zen-
trale Nervensystem und kénnen kaum durch Reizfrequenz oder willkiirliche Reizauslo-
sung beeinflusst werden, siehe u.a. Rothwell et al. (1986) [291]. Es gébe die Moglich-
keit, die Sensitivitat fiir Reflexe in kiinftigen Experimenten durch mehrfaches passives
Dehnen betroffener Muskeln tendenziell zu reduzieren [135, 287]. In dem Fall sollte
man abwégen, ob der Aufwand in Relation zu den vergleichsweise wenigen Versuchen
steht, die per Definition nach Kurtzer [269] Reflexantworten im Kniestreckermuskel
aufwiesen. Sofern diese bereits vor Beginn des Versuchs initiiert wurden und nicht der
Knieflexion zugeschrieben wiirden, konnte passives Dehnen nur einen geringen bis gar

keinen Effekt diesbeziiglich zeigen.

Eine relativ dhnliche Reaktionshohe von Beinstrecker und -beuger ohne Countdown
konnte auf eine Kokontraktion hinweisen, die den Bénderapparat bei der Stabilisie-
rung des Kniegelenks unterstiitzt [292]. Sofern der Beinbeugermuskel verkiirzt wurde,
geschah dies meist spater, dafiir war er langer und hoher aktiv als der Beinstrecker-

muskel.
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Agonist versus Antagonist

Dass sich langlatenzige Reflexe bzw. willkiirliche, die Knieflexion hemmende Aktivi-
taten des Unterschenkelstreckermuskels durch einen Countdown vermeintlich besser
kontrollieren liefsen als die der unterstiitzenden Reaktion seines Antagonisten war im
vorliegenden Experiment nicht absehbar. Die Verzogerung des Muskelonsets des Bein-
streckermuskels kénnte man grundsétzlich einer entspannteren Reaktion zuordnen, wie
sie auch Spirduso und Duncan (1976) beschricben haben [118]. Die deutlich hoéhere
EMG-Aktivitdt des Unterschenkelstreckers bei randomisiert erfolgtem Reiz, d.h. zufél-
liges Auslosen des Versuchs innerhalb von einer Minuten ohne Countdown, bestéatigt
eingangs beschriebene Beobachtungen u.a. von Mattes und Ulrich (1997) [190] bzw.
Tandonnet et al. (2005) [293]. Sie folgt damit nicht unbedingt der allgemeinen Annah-
me, dass Reaktionszeiten (von explizit geforderten Reaktionen) kiirzer ausfallen, wenn
dem Reiz eine Art Warnsignal vorausgeht (u.a. [181, 199, 294]). Dieses Phénomen, wie
auch eine Vorverlagerung des Maximumzeitpunkts bei vorausgegangenem Warnsignal,
wie es bei Homayounpour et al. (2021) beobachtet wurde [206], entspricht eher den
Tendenzen des M. biceps femoris. Die entgegengesetzte Reaktion der beiden Muskeln
konnte die Vermutung zulassen, dass die Reaktionszeit von Unterschenkelstrecker und
-beuger von unterschiedlichen externen oder internen Faktoren bzw. Informationen be-

einflusst wird.

U.a. Carlsen und MacKinnon (2010) stellten fest, dass die zeitliche Vorprogrammie-
rung ballistischer Handgelenksextensionen von zeitlichen Unsicherheiten beziiglich der
Vorhersagbarkeit des Reizsignals abhéngig ist [191]. Die Bewegungsplanung verzoger-
te sich, wenn dem Reizgeschehen kein kontinuierliches Zeitsignal, z.B. in Form eines
Countdowns, vorausging. Dies wiirde das Verhalten des Beinbeugers, nicht aber die Ver-
zogerung des Onsets des Kniestreckermuskels bei vorhandenem Countdown erkléren;
letzteres liefle eher vermuten, dass sich das Verhaltensmuster bei Unterlassen einer Re-
aktion auf einen Reiz anders gestaltet, als bei Ausiiben einer Reaktion. Einen extern
beeinflussten Zusammenhang dhnlicher Ausprigung beobachteten Fu und Hui-Chan
(2002) bei Reaktion von dreizehn Probanden auf 30 selbst- bzw. 40 fremd-initiierte
Stiirze aus 30 cm Hohe auf eine Kraftmessplatte; im Vergleich zu letzteren verzoger-
te selbstgewédhltes Fallen den Reflex des M. tibialis anterior signifikant wahrend sich
der Onset des M. gastrocnemius medialis vorverlagerte [295]. Die Autoren vermuten
die Ursache hierfiir in einer willkiirlich, d.h. supraspinal gesteuerten Modulation der
Muskelaktivitat in Abhéngigkeit des geschétzten Zeitraums bis zum Bodenkontakt,
mit dem Zweck, Kontaktkrifte zu minimieren. Ubertragen auf das vorliegende experi-
mentelle Setup konnte ein fehlender Countdown, d.h. Uneindeutigkeit gegeniiber dem

Versuchsbeginn, die zeitliche Einschiatzung der Probanden beziiglich des Erstkontakts
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der Wade mit der Tischpolsterung erschwert haben, was die beobachtete Verschiebung
zeitlicher Muskelreaktionsmuster auf der Beinvorder- und -riickseite erkléaren wiirde.
Wurde ein Countdown gegeben, waren die zeitlichen EMG-Parameter Onset, Maxi-
mum und Offset der drei Muskeln im Median nahezu identisch. Ein Countdown wiirde
in dem Fall dem Effekt eines selbstbestimmten Versuchsstarts nahe kommen. Wéare
dies nachweislich der Fall, konnte man sich das in kiinftigen Versuchen zunutze ma-

chen, indem Probanden den Zeitpunkt des Versuchsstarts selbst wahlen diirften.

Fiir weitere mogliche Griinde, warum der M. biceps femoris nicht der eingangs vermu-
teten Reaktionsverzogerung bzw. -reduktion folgt, soll die Diskussion aus Abschnitt 6.1

beziiglich der individuellen Aktivitdt des Kniebeugers erneut aufgegriffen werden.

Die Zunahme der Anzahl an Versuchen mit aktivem Beinbeugermuskel unter Ankiindi-
gung des Startzeitpunkts erhéirtet den Verdacht, dass die Probanden, die vermehrt den
Beinbeugermuskel angespannt hatten, dies aufgrund willkiirlicher Intention taten und
weniger aufgrund mangelnder Entspannungsfiahigkeit. Dass sich die Reaktionszeit des
M. biceps femoris unabhéngig des Countdowns im Median nicht in Richtung willkiirli-
cher Reaktionszeiten verschiebt, lielse zudem den Schluss zu, dass sich eine womoglich
beabsichtigte Reaktion der Probanden mitunter auch im Bereich der langlatenzigen
Reflexe [269] abspielt. Dass auch in diesem Zeitspektrum eine bewusste Beeinflussung
durchaus moglich ist, wurde gezielt durch die Untersuchung von Reaktionszeiten auf
eine unvermittelte Extension des Handgelenks mittel Elektroenzephalographie nach-
gewiesen [296]. Die Autoren vermuten, dass die Modulation willkiirlicher Reaktionen
andere kortikale Mechanismen beansprucht als die unwillkiirliche Beeinflussung von

langlatenzigen Reflexen.

Falls man entgegen dieser Annahme aufgrund der relativ konstanten Aktivitdtshche
des Kniebeugers davon ausgeht, dass die entsprechenden Probanden den Muskel unab-
héngig des Countdowns tatsichlich nicht entspannen konnten, hétte sich mangelndes
Entspannungsvermoégen womoglich bereits im EMG-Ruhemuskeltonus der Probanden
niedergeschlagen. Im interindividuellen Vergleich der EMG-Aktivitdt in Ruhe vor bzw.
nach der Versuchsreihe weist der M. biceps femoris der drei diesbeziiglich auffalligen
Probanden (P14, P16, P17) mitunter die hchsten Werte auf ( 0,6-1 % MVC, Abbil-
dungen 19, 20, 21, S. 55 ff.). Gegenbeispiele mit hohem EMG-Ruhemuskeltonus und
niedriger Reaktionshohe lassen sich jedoch ebenso innerhalb des Kollektivs finden. D.h.
auch mangelnde Entspannungsfahigkeit, insbesondere vor dem Hintergrund vermehr-
ter Versuche mit aktiviertem M. biceps femoris bei vorhandenem Countdown, kann die

Aktivitatshohe des Beinbeugers nicht schliissig begriinden.
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Zusammengefasst ldsst sich die unerwartete, beschleunigende Reaktion dreier Proban-
den auf die Knieflexion nicht eindeutig einer Ursache zuschreiben. Um mangelnder Ent-
spannungsfahigkeit zu begegnen wiirden Dehnungs- oder Entspannungsiibungen vor der
Versuchsreihe eventuell Abhilfe schaffen. Ein Ansatz, willkiirliche Unterstiitzung des
Beinbeugermuskels auf die Knieflexion zu unterbinden, wire, Probanden kiinftig be-
ziiglich des tatséchlichen Versuchsziels im Unklaren zu lassen bzw. in die Irre zu fiithren,
um potenzielle Intentionen, den Versuch ,bestmoglich® auszufiithren, nicht hervorzuru-
fen. Unabhéngig der Ursache scheint ein Countdown nicht das geeignete Mittel zu sein,
unerwiinschte Beschleunigungen der Knieflexion zu unterbinden. Die Beobachtungen
miinden deshalb in einer klaren Empfehlung fiir die Erfassung der EMG-Aktivitit von

Antagonisten in dhnlich gestalteten Versuchen.

EMG-Aktivitat vor Versuchsstart

Die Verteilungen der EMG-Aktivitdt vor dem Versuchsstart lassen, unabhéngig der
Normalisierung, mit nahezu identischer Lage des Medians bzw. dhnlichen Interquar-
tilsabstdnden keinen Zusammenhang mit einem Countdown vermuten. Die Muskelak-
tivitat vor tg scheint individuellen Mustern zu folgen. Sofern die Modulation der EMG-
Ruheaktivitéit einen Einfluss auf das Steifigkeitsverhalten des Kniegelenks im Versuch
gehabt hat, wurde dieser kaum durch zeitliche Lenkung des Aufmerksamkeitsfokusses
auf den Startzeitpunkt beeinflusst. Die drei Versuche mit Voraktivitat im EMG fanden
alle mit Countdown statt. Grundsétzlich miissen also eingangs in Abschnitt 3.4 zitier-
te Vermutungen, dass die Voraktivitat beispielsweise durch ein Warnsignal bzw. eine
Ankiindigung moduliert werden kann, auf Basis der Datenlage fiir das gewéhlte Setup
verworfen werden. Die Ergebnisse legen den Verdacht nahe, dass das vorhandene bzw.
fehlende Bewusstsein iiber einen Startzeitpunkt durchaus (verfrithte) EMG-Onsets,
jedoch kaum den EMG-Ruhemuskeltonus vor Versuchsstart beeinflusst. Sofern eine er-
hohte Muskelgrundaktivitat vor dem Versuchsstart einer Schutzfunktion zugeschrieben
werden kann [219], wire es nicht weiter verwunderlich, vielmehr zu erwarten, dass die-
se auf einem konstanten Niveau bleibt, da es sich bei der Knieflexion ungeachtet der

Ankiindigungsform immer um dieselbe Bewegungsabfolge handelte.

Neben physiologischen Ursachen fiir die relativ konstante EMG-Aktivitat vor to ist
nicht auszuschliefsen, dass womdoglich vorhandene, minimale Tendenzen im prozessier-
ten EMG-Signal aufgrund der Berechnung des Mittelwerts nicht mehr sichtbar sind.
Von der Betrachtung lokaler Maxima des stochastischen EMG-Signals unmittelbar vor
Versuchsstart ist dennoch abzuraten, handelt es sich nicht um eindeutig definierbare

Maxima im Sinne einer Voraktivitdt. Ein gemitteltes EMG-Niveau wird als stabilere
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Grundlage fiir Muskelcontroller interpretiert als einzelne, zufillig auftretende lokale

Maxima im EMG-Signal eines nicht aktiven Muskels.

Potenzielle Anwendungsbereiche

Die zeitliche Ankiindigung durch einen Countdown bewirkt eine kurzzeitige, wenige
Sekunden erfordernde Fokussierung der Probanden auf den Startzeitpunkt des Ver-
suchs und das geforderte Ausbleiben einer Reaktion. Inwiefern dieser Effekt auf einen
langeren Vorlauf-Zeitraum iibertragbar ist, ldsst sich nur erahnen. Hasbroucq et al.
(1999) gehen davon aus, dass die spinale bzw. kortiko-spinale Hemmung eines Hoff-
mannschen Reflexes nur fiir eine Vorlaufzeit von ein paar Millisekunden moglich ist
[195]. Miiller-Gethmann et al. (2003) schétzen, eine optimale Antwortvorbereitung ist
nur innerhalb von wenigen hundertstel Millisekunden méoglich [294]. Verlangert sich die
Dauer zwischen Reizsignal und erforderlichem Reflexeintritt, hat dies einen Einfluss
auf die Bereitschaft des Probanden aufgrund des zunehmend ungenaueren Zeitempfin-
dens des Probanden beziiglich des Zeitpunkts des Reizeintritts [194, 297-300|, welches
bereits bei einer recht geringen Verzogerung von maximal einer Minute mutmaflich zu
den Unterschieden in der Muskelaktivitat bzw. Gesamtkinematik in dieser Dissertation

beigetragen hat.

In Validierungsexperimenten auf globaler Ebene, z.B. mit Probanden auf Schlittenanla-
gen, konnten ebenso Effekte des zeitlichen Bewusstseins auf die Kinematik beobachtet
werden, wenngleich mit teils anderen Konsequenzen fiir Muskelaktivitat und Kinematik
(sieche Abschnitt 3.3, S. 27 ff.). Letztlich ist beim Zunutze machen eines Countdowns
bzw. Warnsignals ausschlaggebend, welches Studienziel verfolgt werden soll. Im Ge-
gensatz zu regionalen Validierungsexperimenten steht in globalen Versuchen, wie etwa
Fahrsimulatorstudien oder im Englischen sogenannten ,Naturalistic Driving Studies”,
vermehrt das iiberraschte, ungeiibte Verhalten von Freiwilligen im Fokus, welches man
im Realgeschehen bei einem vergleichbaren Verzogerungspuls im Auto beobachten wiir-
de. Hier wére eine Ankiindigung mutmaflich wenig férderlich, ausgenommen z.B. zur
Untersuchung des Einflusses aktiver Sicherheitssysteme auf Muskelaktivitit und Kine-

matik im Sinne einer Kollisionswarnung [301].

Obgleich bei vorhandenem Countdown mehr Versuche mit nachweislicher EMG-Ak-
tivitdt des Beinbeugers verzeichnet wurden und die einzigen Durchgéinge mit einer
EMG-Voraktivitéit provozierten, spricht die Tatsache, dass die hemmende Kniestrecker-
aktivitdt und infolge dessen die Kinematik mit einem Countdown deutlich reduziert
wurden, fiir dessen Verwendung in regional fokussierten Validierungsexperimenten fiir

passive Menschmodelle. Hinzu kommt, dass der Countdown keinen negativen Effekt auf
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die erhohte Ruheaktivitit vor Auslosen des Versuchs hatte. Die Tatsache, dass ohne
Countdown keine passiven Durchgénge erfolgt sind (siehe Abschnitt 6.4), befiirwortet
ebenso die Bekanntgabe des Startzeitpunkts in gleich gearteten Freiwilligenversuchen.
Der personliche Eindruck der Probanden lasst sich zudem gut mit den Ergebnissen ver-
einbaren, dass ein fehlender Countdown die Entspannung eher gehemmt als gefordert
hat. Die Anspannung des die Knieflexion unterstiitzenden Beinbeugers dreier Proban-
den scheint individueller Natur zu sein. In Anbetracht dessen, dass dies circa ein Drittel
aller Versuche betrifft, wire es lohnenswert, die Griinde bzw. Einflussfaktoren hierfiir

in einer weiterfiihrenden Studie zu ermitteln.

6.3 EMG-Normalisierung zum Ruhemuskeltonus

6.3.1 Interpretation des EMG-Signals in Abhingigkeit des Normalisie-

rungsfaktors

Nach Einordnung des EMG-RMT als grundsétzlich belastbares Maf der EMG-Aktivitat
in Ruhe (Abschnitt 6.1), war eine Zielsetzung der Dissertation, die Eignung der Nor-
malisierung von EMG-Signalen zum EMG-Ruhemuskeltonus, v.a. im konkreten An-
wendungsfall des SENIORS-Projektes, im Sinne der Vergleichbarkeit individueller Ak-
tivitdtsniveaus als Alternative bzw. Ergénzung zur MVC-Normalisierung zu bewerten.
Hierfiir wurde die EMG-Aktivitdt der Pendeltests vor und nach ty jeweils relativ zur
MVC und zum EMG-RMT normalisiert prasentiert.

Infolge der Knieflexion ergaben sich hierbei gleiche Tendenzen beziiglich des Einflusses
eines Countdowns und relativ &hnliche Gréfsenverhéltnisse zwischen den Verteilungen
der drei betrachteten Muskeln (S. 62). Die Tendenzen des Einflusses des Countdowns
schienen bei Betrachtung als Vielfaches des EMG-Ruhemuskeltonus noch verstéarkt
hervorzutreten. Im Fall des M. biceps femoris zeigte sich eine geringfiigige Reduktion
des Medians bei vorhandenem Countdown um rund 200 EMG-RMT-Prozentpunkte,
die bei MVC-Normalisierung nicht zu Tage trat. Fiir die vorliegenden Pendelversuche
lieke sich grob schitzen, dass ein zweihundert-facher EMG-Ruhemuskeltonus in etwa
zehn Prozent der MVC-Aktivitdt entsprach.

Die relativ niedrigen Werte der Verteilung der EMG-Aktivitat direkt vor der Knie-
flexion lieken in der Ubersicht einige Extremwerte prozentual zur Maximalaktivitit
erkennen, die zum EMG-Ruhemuskeltonus teils noch als Ausreifier auftraten (S. 63).
Extremwerte oberhalb der Verteilung des M. biceps femoris fanden sich relativ zur
MVC nicht wieder. Abseits teils unterschiedlicher Extremwerte bzw. Ausreiffer fanden
sich innerhalb der Verteilungen der Aktivitdtswerte vor t, teils gegensétzliche, mini-

male Tendenzen je nach Normalisierungsfaktor wieder (S. 64). In beiden Verteilungen
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war die statistisch nicht signifikante Assoziation zwischen dem Countdown und der
EMG-Aktivitét vor tg zu erahnen. Auch hier wichen die Verteilungen in Abhéngig-
keit der Referenz also nur geringfiigig voneinander ab. Verfrithte Onsets vor ty, konnten
bei beiden Normalisierungen gleichermafsen identifiziert werden. In vorliegendem Setup
entsprach ein 1,5-facher EMG-RMT in erster Ndherung einem Prozent der Maximal-
kraft.

Im intraindividuellen Vergleich beider Normalisierungsfaktoren nach ty, konnte bei den
meisten Probanden grundsétzlich ein dhnliches Aktivitdtsmuster beobachtet werden
(S. 71 ff.), insbesondere wenn M. vastus lateralis und M. rectus femoris als konzertierte

Aktivitat des M. Quadriceps femoris interpretiert werden.

In vereinzelten Versuchen wechselte die Vorherrschaft der Muskeln mit Anderung des
Referenzwertes wie der M. vastus lateralis mit dem M. rectus femoris, z.B. bei Proband
17, Versuch 8, oder der Unterschenkelstrecker mit dem -beuger, z.B. bei Proband 13,
Versuch 3. Ein Wechsel zwischen der Vorherrschaft des M. biceps femoris und des M.
quadriceps femoris war hierbei seltener zu beobachten als innerhalb des M. quadri-
ceps femoris. Die beiden Normalisierungsfaktoren fiihrten also meist zu vergleichbaren,
in Einzelfallen zu unterschiedlichen Aktivitdtsmustern der drei Muskeln nach ty. Der
Eindruck, dass die Wahl der Muskeln und das Niveau der EMG-Aktivitdt vor allem

probandenspezifisch war, lieft sich in beiden Darstellungsweisen gewinnen.

Ahnliche Beobachtungen konnten bei der individuellen EMG-Aktivitdt unmittelbar vor
to (S. 78 ff.) festgestellt werden. Unterschiedliche Normalisierung fiithrte auch auf einem
niedrigen Aktivitdtsniveau bei manchen Probanden zu einer nivellierten, bei anderen
zu einer unterschiedlichen Auspriagung der Aktivitdtshohe der drei Muskeln. Wéhrend
bei Probanden 08, 10 und 13 relativ zur MVC die Streckermuskultur erhoht aktiv war,
iiberwog bei Proband 16 und 17 die Beugermuskulatur; diese Gewichtung fand sich
auch in einigen Versuchsdurchgidngen nach t, wieder. Das einheitliche intermuskulére
Aktivitatsniveau relativ zur MVC von Proband 18 wurde in Relation zum EMG-RMT

von der vermehrten Beugeraktivitat durchbrochen.

Im direkten Vergleich des probandenspezifischen Aktivitdtsniveaus vor to (S. 85 ff.)
schien das EMG-Niveau relativ zum individuellen EMG-Ruhemuskeltonus auch iiber
Muskeln, die nicht die Funktion der Knieflexion bzw. -extension erfiillen (M. gastrocne-
mius und M. tibialis anterior), hinweg oftmals homogener als nahezu konstantes Vielfa-
ches auszufallen als relativ zur Maximalkraft. Die MVC-Normalisierung fiihrte haufiger
zu grofseren Ausschlédgen zwischen den Muskeln. Dennoch liefen sich auch in dieser Da-
tenansicht sowohl relativ dhnliche als auch unterschiedliche EMG-Aktivitdtsmuster in

Abhéngigkeit der Normalisierung finden, d.h. vermehrt probanden- als muskelspezi-
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fisch auftreten. Erneut fiel Proband 15 mit einem niedrigen, konstanten EMG-Level

auf, die Beinmuskeln {iberstiegen nur in Einzelfdllen das 1,2-fache EMG-Ruheniveau

bzw. 0,6 Prozent der MVC.

6.3.2 Belastbarkeit der individuellen Normalisierungsfaktoren

Die oben aufgefiihrten Aktivitdtsmuster beruhen mathematisch gesehen auf den indivi-
duellen Normalisierungsfaktoren, die aus der Ruhemessung vor der Versuchsreihe bzw.
den isometrischen Maximalkraftmessungen bezogen wurden (Tabellen 11-15, S. 186 ff.,
Appendix B). Zur besseren Lesbarkeit sollen diese hier zusétzlich nochmals mit Her-
vorhebung auffélliger Werte aufgefithrt werden (Tabelle 5). Die Referenzwerte des nach
Verstarkung und Prozessierung gemittelten EMG-Signals in Ruhe liegen iiber alle Pro-
banden und Muskeln hinweg auf einem sehr &hnlichen Niveau innerhalb derselben Zeh-
nerpotenz. Dem gegeniiber weisen die Referenzwerte aus der MVC-Messung eine grofe
Spannweite auf, die sich iiber drei Zehnerpotenzen erstreckt. Signale des M. quadriceps
femoris sind meist von eher niedrigen Aktivitidten gekennzeichnet, M. gastrocnemius

und M. tibialis anterior weisen oftmals sehr hohe Aktivitatsspitzen auf.

Mit Ausnahme des M. vastus lateralis weist Proband 13 durchweg sehr hohe Norm-
faktoren auf, konstant niedrige Maximalwerte sind bei Proband 08 zu beobachten. Bei
Betrachtung der unmittelbar die Knieflexion beeinflussenden Muskeln stechen Proband
12, 13, 17 und 18 mit erhéhten MVC-Normfaktoren im Beinstrecker und/oder -beuger
hervor. Der M. vastus lateralis von Proband 08 hebt sich mit einem relativ niedrigen
MVC-Wert von den anderen Muskeln und Freiwilligen ab.

Das vergleichbare Niveau der EMG-Ruhemessung gegeniiber den unterschiedlich hohen
MVC-Faktoren erklédrt, warum die EMG-Aktivitat vor ty tiber alle Muskeln hinweg re-
lativ zur MVC meist grofseren Schwankungen unterlag als zum EMG-RMT und wie es
vereinzelt zu oben aufgefithrter Anderung der Vorherrschaft eines Muskels in Abhén-
gigkeit des Normalisierungsfaktors kam. Im konkreten Fall des M. vastus lateralis von
Proband 08 sind die durchgéngig erhohten EMG-Signale relativ zur Maximalkraft auf
den sehr niedrigen Nenner zuriickzufiihren; der Wert des EMG-RMT dieses Muskels

ist unauffillig.

Urséchlich fiir das relativ einheitliche Niveau der Normwerte des EMG-Ruhemuskeltonus
konnten der dhnliche Korpertyp [254], eine anzunehmend vergleichbare Weichgewebs-
dicke [252], das dhnliche Alter bzw. gleiche Geschlecht [255] sowie vergleichbare Sitz-
bzw. Gelenkposition [243, 245, 249-253| sein. Es konnte zudem ein Hinweis darauf sein,

dass die Probanden gleichermafsen relativ wenig Kraft benotigten, die Versuchspositi-
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on einzunehmen und es ihnen gleichsam relativ leicht fiel, die Muskulatur vor der
Versuchsreihe zu entspannen. Die Bandbreite an Normwerten liegt unterhalb der Gro-
fsenordnungen, die sich bei unterschiedlichen Sitzpositionen in der Riicken- und Bein-
muskulatur in der Masterarbeit von [245| einstellten, was die auf Fotos und mittels
Gelenkwinkelmessung ermittelte geringfiigige Variation der Sitzposition zwischen den
Probanden unterstiitzt.

Tabelle 5: Individuelle Referenzwerte der Elektromyographie (EMG)-Maximalkraft-(MVC-) bzw.
EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)-Messung des M. biceps femoris (BF), M. rectus femoris (RF) bzw.

M. vastus lateralis (VL), die zur Normalisierung der EMG-Signale der rechten unteren Extremitét
herangezogen wurden; auffillige Werte sind fett gedruckt (Angaben in mV)

Muskel BF RF VL

Proband MVC EMG-RMT MVC EMG-RMT MVC EMG-RMT
08 0,87 0,0035 0,83 0,0036 0,03 0,0037
10 0,72 0,0026 0,35 0,0025 0,97 0,0022
12 10,16 0,0037 0,77 0,0041 0,98 0,0015
13 17,16 0,0040 15,59 0,0038 0,53 0,0039
14 0,61 0,0035 0,43 0,0038 0,46 0,0036
15 1,08 0,0035 0,98 0,0035 0,81 0,0035
16 0,38 0,0038 0,93 0,0036 0,67 0,0039
17 0,32 0,0035 0,87 0,0040 13,50 0,0039
18 12,80 0,0014 14,44 0,0038 1,49 0,0037

Mehrere Ursachen fiir die unterschiedlichen Grofenordnungen der MVC-Werte sind
denkbar. Grundsétzlich sollten die isometrisch erhobenen MVC-Normwerte, insbeson-
dere wenn sie probandenspezifisch relativ ahnlich ausfallen, tatsachlich den Trainings-
zustand sowie die personliche Motivation der Probanden wahrend der Ausiibung der
Messungen widerspiegeln. Wenngleich die EMG-Aktivitat nicht linear mit der Kraft
eines Muskels korreliert, ldsst sich tendenziell eine hohere Spannung im EMG-Signal
mit relativ mehr Kraftaufwand interpretieren [302]. Im Abgleich mit den Angaben
der Probanden zur Sportlichkeit (S. 35) spricht grundsétzlich nichts dagegen, dass die
MVC-Werte die tatsidchliche Maximalkraft reprasentieren.

In Abhéangigkeit vom individuellen Trainingszustands, der gezielten Ansteuerungsfahig-
keit der Muskulatur, der Muskellange bzw. Gelenkstellung und der Motivation eines
Probanden kann jener wihrend einer MVC-Ubung viel Kraft aufbringen und im Ver-
haltnis dazu womdglich relativ wenig Kraft bendtigen, den Unterschenkel zu bremsen
oder beschleunigen. Ein Proband mit weniger Muskelkraft muss womoglich anteilig sei-
ner Maximalkraft mehr EMG-Aktivitiat hervorbringen, auf die Knieflexion einzuwirken.

Je nach Masse, die zu bremsen oder beschleunigen ist, konnte dies gleichsam mehr Ak-
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tivitat fiir trainierte und weniger Aktivitat fiir untrainierte Probanden bedeuten.

Da die Maximalwerte des M. rectus femoris und des M. vastus lateralis wihrend dersel-
ben MVC-Ubung erfasst wurden, kénnten unterschiedlich hohe Werte, z.B. bei Proband
13, 17 und 18, ein Hinweis darauf sein, dass ein Muskelstrang hierbei bevorzugt rekru-
tiert wurde, prominenter ausgepriagt war oder eines der beiden EMG-Signale Crosstalk
eines weiteren benachbarten Muskels unterlag. Dasselbe Anspannungsverhéltnis muss
sich allerdings aufgrund verénderter Gelenkposition (Muskelldnge) und Bewegungsaus-

fithrung nicht zwingend im Experiment wiederfinden.

Neben physiologischen Ursachen kénnte eine inkorrekte Durchfithrung von Ruhe- oder
MVC-Messungen zu intra- und interindividuellen Unterschieden fiithren, die den Ver-
gleich der EMG-Signale erschweren wiirde. Bewegungsartefakte im Ruhe-EMG-Signal
wurden nach optischer Kontrolle bei der weiteren Datenauswertung nicht beriicksichtigt

und kénnen im Hinblick auf die Normwerte weitestgehend ausgeschlossen werden.

Die Maximalkraftiibungen waren derart gestaltet, dass sie isometrisch auszufiihren
sind, d.h. ohne Langenénderung der betroffenen Muskulatur. Dies wurde durch ma-
nuellen Widerstand zweier mit der Versuchsdurchfithrung betrauter Personen erreicht.
Obwohl bei der Ausfiihrung der MVC-Messungen Acht gegeben wurde, unerwiinsch-
te Verkiirzungen eines Muskels zu vermeiden und nicht korrekte Ubungsdurchginge
zu wiederholen, sind kurzzeitige Ausreifser nie vollig auszuschliefsen. Derartige Verkiir-
zungen konnten wiederum zu deutlich gesteigerter Kraftentwicklung und, trotz Glat-
tung des EMG-Signals iiber einen Zeitraum von 25 Millisekunden, zu erhohten EMG-
Referenzwerten der MVC gefiihrt haben. Abhilfe schaffen konnten computergestiitzte
Muskelkraftmessungen mit eigens dafiir konzipierten Geréten (z.B. Bula (2007) [303]),

die allerdings nicht in jedem Labor verfiighar sind.

Im Experiment war die auftretende Muskelaktivitat vermutlich in der Regel nicht iso-
metrischer Natur, denn sie fiihrte meist zu Beschleunigung oder Verzogerung des Un-
terschenkels, d.h. resultierte hochstwahrscheinlich aus einer Muskelverkiirzung (siehe
Abschnitt 6.4 ab S. 129). Eine Diskrepanz zwischen einer (nicht) erfolgten Muskellén-
gendnderung wihrend der Ausiibung der MVC-Ubungen und der Zeitpunkt der Reakti-
on auf die Knieflexion (Kniegelenkswinkel, aktuelle Muskelldnge) konnte zu Verzerrung
des inter- und intraindividuellen Aktivitédtsniveaus in Abhéngigkeit des Normalisierung-
faktors gefiihrt haben.

Im Fall der drei Probanden, bei denen die zwei Anteile des M. quadriceps femoris unter-
schiedlich hohe MVC-Werte aufwiesen, wird eine isolierte Verkiirzung einer der beiden

Muskeln wihrend der MVC-Ubung als eher unwahrscheinlich angenommen. Der auffil-
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lig niedrige MVC-Wert des M. vastus lateralis von Proband P08 sollte unabhéngig von
der Ursache in Frage gestellt werden. Ein falsches Grundverstindnis der MVC-Ubung
ist eher unwahrscheinlich angesichts des unauffalligen MVC-Wertes des benachbarten
und gleichzeitig rekrutierten M. rectus femoris. Die Tatsache, dass der Muskel rela-
tiv zu seinem unauffalligen EMG-RMT-Normwert wihrend der Experimente durchaus

aktiv war, lasst eine Muskelschwéche als Ursache ebenso eher in den Hintergrund treten.

6.3.3 Bewertung des EMG-Ruhemuskeltonus als Normalisierungsfaktor

Die Ergebnisse der EMG-Aktivitdt vor und nach der Versuchsreihe lassen erstmals
vermuten, dass der EMG-Ruhemuskeltonus ein reproduzierbares und belastbares Re-
ferenzmaf darstellt. In der Summe scheint in der gegenstéandlichen Pendeltestreihe der
EMG-Ruhemuskeltonus eine stabilere Normalisierungsgrundlage zu sein als der isome-
trische Maximalkraftwert im EMG-Signal. Da sich die EMG-Hauptaktivitéat auf einem
relativ niedrigen Niveau abgespielt hat und die Ruheaktivitat derselben Ausgangskor-
perhaltung entsprach wie im Experiment, scheint der Referenzwert basierend auf der
Ruheaktivitdat im EMG-Signal der Auflésung im Experiment néher als die isometrische

Maximalaktivitat.

Die zusétzliche Erfassung des EMG-Ruhemuskeltonus war bei der Interpretation von
Versuchen der gegensténdlichen experimentellen Studie oftmals von groffem Nutzen,
z.B. wenn die Muskelreaktion in % MVC und die resultierende Pendelzeit offenbar
kein schliissiges Bild ergaben. Auch wenn keine MVC-normalisierten Daten verfiig-
bar gewesen wéren, hétte sich der Zusammenhang zwischen den Aktivitdtsmaxima des
Unterschenkelstreckers und dem Countdown beurteilen lassen. Grundséatzliche Tenden-
zen und Verhéltnisse der Muskeln zueinander liefsen sich auch relativ zum EMG-RMT
interpretieren. Sowohl das Screening nach nicht aktiven Versuchen als auch die Iden-
tifikation von Tests mit Voraktivitdt im EMG-Signal (siche Abschnitt 6.4) wére so-
mit ohne MVC-Messungen moglich gewesen. Dariiber hinaus wéren die vermehrt mit
dem M. biceps femoris die Pendelbewegung unterstiitzenden Probanden bzw. Versuchs-
durchgénge auch relativ zum EMG-RMT auffillig geworden. Hétte die zweite, untere
EMG-Referenz des individuellen Ruhemuskeltonus hingegen gefehlt, wére die fiir die Si-
mulation wertvolle Information, dass die EMG-Aktivitdt unmittelbar vor dem Versuch

bereits erhoht gegeniiber dem Grundniveau war, nicht entdeckt worden.

Zusammenfassend stiitzen diese Beobachtungen die Eignung des EMG-Ruhemuskeltonus
als Alternative bzw. Ergénzung zur zeitaufwéindigen Maximalkraftmessung im Sin-

ne einer EMG-Normalisierung. Fiir den konkreten Anwendungsfall der fragwiirdigen
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MVC-Werte im SENIORS EU-Projekt [109], zugleich Aufhédnger fiir die Erfassung
des EMG-RMT in der gegensténdlichen Pendelteststudie, lasst sich somit auf Basis
o.g. Erkenntnisse eine klare Empfehlung fiir die alternative bzw. ergdnzende Zubhil-
fenahme der statischen EMG-Messsignale zur Identifikation von anndhernd passiven
Versuchsdurchgéngen aussprechen. Zu beachten wére hierbei, dass die resultierenden

EMG-Aktivitédten je nach Normparameter unterschiedlich hoch ausfallen kénnen.

Wiéhrend das Konzept der (submaximalen) Maximalkraftmessung seit Langem eta-
bliert ist und vor allem mit gesunden Probanden bei (explosiven) Bewegungen mit
hoher Muskelkraft stabile Werte zur Normalisierung von EMG-Daten liefert [231],
wurde die statische Aktivitdt im EMG-Signal bisher kaum fiir den Zweck der Nor-
malisierung erwogen. Nach bestem Wissen und Gewissen der Autorin ist dies die erste
dokumentierte Studie, die den EMG-Ruhemuskeltonus gezielt auf seine Eignung als
Normalisierungsfaktor untersucht hat. Im im Rahmen dieser Dissertation gewonnenen
Verstéandnis kdnnten beide Referenzmessungen mit ihren jeweiligen Vor- und Nachteilen

als geeignete Kandidaten fiir die Normierung gesehen werden.

Die Vorteile der Erhebung des EMG-Ruhemuskeltonus liegen klar auf der Hand. Sie
ist kaum durch personliche Motivation (es sei denn, Probanden wollen sich nicht ent-
spannen) beeinflussbar und unabhéngig der individuellen Sportlichkeit bzw. Kraft oder
Féahigkeit zur Ansteuerung der relevanten Muskulatur. Im Prinzip kann sie bei allen
oberflichlichen Muskeln erhoben werden. Die EMG-RMT-Messung erfordert nahezu
keinen zusétzlichen Messaufwand und ist zeitsparend. Ein Verstdndnis der Messung ist
entgegen der MVC-Ubung keine Voraussetzung. Ein weiterer Vorteil ist die Nihe zur

Versuchsposition, die bei MVC-Ubungen nicht immer gegeben ist.

Als klarer Nachteil eines EMG-RMT als Normparameter muss angefiithrt werden, dass
bisher kaum typische Referenz-Grofenordnungen verfiighar sind. Aussagen iiber Mus-
kelaktivitdten prozentual zur MVC sind allgegenwiértig, wohingegen Aussagen wie, das
EMG ,wurde um das 300-fache seiner Ruheaktivitdat ausgelenkt” oder ,brauchte 3000
Prozent seines EMG-RMT, um die nétige Kraft aufzubringen “ nur schwer zugénglich
sind. Fehlt ein entsprechender MVC-Prozentwert ist ein Gefiihl fiir Grofsenordnungen
nur schwer zu gewinnen. Nachteilig ist auch, dass womoglich nicht jeder Proband seine
Muskulatur in jeder Korperposition entspannen kann und dies nur schwer nachzuweisen

ist; dies konnte zu erhohtem EMG-RMT und damit verzerrter Normalisierung fithren.
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6.3 EMG-Normalisierung zum Ruhemuskeltonus

6.3.4 Anwendung im Kontext der experimentellen Biomechanik

Im Bereich der experimentellen Biomechanik, insbesondere bei Verzogerungsversuchen,
konnten je nach Verzogerungspuls sowohl sehr niedrige, als auch relativ hohe Muskel-
aktivitdten beobachtet werden (94, 204, 304, 305|. Nachdem die MVC im vorliegenden
Experiment mit vereinzelt relativ niedrigen Normwerten eine an sich niedrige Mus-
kelaktivitit als vermeintlich hohe Muskelaktivitdt interpretieren liefs gegeniiber einem
relativ homogenen, niedrigen Basiswert des EMG-RMT wiirde letzterer eine sinnvol-
le Ergdnzung fiir Experimente mit niedriger Muskelaktivitat, z.B. infolge eines sanf-
ten Verzogerungspulses, darstellen. Fiir die erweiterte Nutzung des EMG-RMT ist
eine Ausweitung der aktuellen Studienlage notig, u.a. um weitere Erfahrungswerte des
EMG-RMT typischer muskulédrer Reaktionen zu gewinnen. Die vorliegende Arbeit bie-
tet einen ersten Referenzdatensatz, bei dem sowohl MVC- als auch EMG-RMT-Werte
vorhanden sind. Da Messwerte des EMG-RMT teils bei bereits abgeschlossenen Studi-
en als Nebenprodukt vorliegen, wére es oftmals auch im Nachgang mdglich, diese der

MVC gegeniiberzustellen.

Ahnlich der Rahmenbedingungen zur Erfassung von MVC-Werten [306] sollten bei
der Erhebung und Verwendung von EMG-RMT-Daten zur Normalisierung von EMG-
Daten potenzielle Einflussfaktoren wie Bewegungsartefakte, Temperaturschwankungen
[247], Sitz- bzw. Gelenkposition [243, 245, 249-253|, Muskelvorgeschichte [247-249] in-
klusive Schmerzen im Untersuchungsbereich [222]|, Alter und Geschlecht [255] sowie
Weichgewebsdicke [252] und Korpertyp [254] berticksichtigt werden.

Grundsatzlich spricht vieles dafiir, den EMG-Ruhemuskeltonus in kiinftigen Experi-
mente mit zu erfassen, zumal dies mit wenig Mehraufwand verbunden ist. Insbeson-
dere in Experimenten, in denen sehr niedrige Muskelaktivitdten erwartet werden, liegt
diese Referenz womoglich nédher am experimentellen Geschehen als die Maximalkraft.
In einem Umfeld, in dem eine Maximalkraftmessung nicht moglich oder belastbar ist
(z.B. bei hohem Zeitdruck oder Experimenten mit Schmerzpatienten, Kindern, &lte-
ren Freiwilligen oder Behinderten), oder bei Muskelgruppen, bei denen relativ leicht
Verrenkungen bzw. Gelenkverletzungen provoziert werden konnten (z.B. Nackenex-
tensoren), kann dieser EMG-Parameter iiber (submaximale) MVC-Messungen hinaus
eine alternative Referenz bieten. Relative Veranderungen innerhalb einer Person, z.B.
Muskelermiidung iiber mehrere Messzeitpunkte hinweg, waren relativ zum EMG-RMT

gleichsam moglich zu messen.

In Validierungsexperimenten fiir aktive FE Modelle, die u.a. auch realistische Eingangs-

daten fiir Muskelcontroller liefern konnen, wiirde die Referenz der Muskelaktivitiat zum
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EMG-Ruhemuskeltonus nicht ausreichen. Da die Ansteuerung zwischen Null (keine
Aktivitat) und Eins (100 % Aktivitét) liegt, benotigen Muskelcontroller neben einer
Untergrenze (Grundspannung, z.B. iiber EMG-RMT) immer auch eine Obergrenze in

Form der maximal moglichen Spannung einer MVC.

6.4 Versuche (annidhernd) passiver Kinematik

Entgegen der Annahme von McKay et al. (2010) [120] fiel es den Probanden dieser Ver-
suchsreihe in der Regel nicht leicht, vollig entspannt auf die Knieflexion zu reagieren,
trotz des Wissens, dass der Unterschenkel gepolstert und somit schmerz- und ver-
letzungsrisikofrei aufgefangen wird. Die hohe Standardabweichung des Korridors aller
Versuche sowie die Bandbreite an beobachteten Pendelzeiten und muskularen Strate-
gien, mit denen die Probanden auf die plotzliche Knieflexion reagieren, bestétigen die
urspriingliche Annahme [121, 128], dass trotz eines homogenen Kollektivs und der An-
sage, entspannt zu reagieren, in einem vermeintlich einfachen, regional beschrankten

Experiment nicht alle Versuche passiv erfolgt sind.

Der Korridor der Versuche von Proband 15 ohne Countdown (Abbildung 41, S. 69) ver-
anschaulicht in Zusammenhang mit der entsprechenden Muskelaktivitéit (Abbildung 56
bzw. 56, S. 75), dass eine geringe Standardabweichung allein nicht ausschlaggebend fiir
eine qualitativ hochwertige Validierungsgrundlage ist, da sie nicht nur durch ausblei-
bende, sondern auch durch reproduzierbare bzw. konstante Muskelaktivitit zustande
kommen kann. Die Ergebnisse verdeutlichen die Notwendigkeit zur nachtréiglichen Se-
lektion von Versuchsdurchgingen auf Basis der Muskelaktivitdt, um eine belastbare

Grundlage fiir die passive Validierung von FE Modellen zu gewinnen.

6.4.1 Einzelfallmethode

Im Rahmen der Analyse der EMG-Signale jedes einzelnen der 135 Versuche, die idealer-
weise ohne Einfluss von Muskelaktivitéit erfolgen sollten, wurden neun Versuche identi-
fiziert, die in allen Muskeln weder Onset, Offset noch Maximum aufwiesen. Demzufolge
entsprachen nachweislich 6,7 % der durchgefiihrten Versuche dem den Probanden ab-
verlangten Verhalten, entspannt und ohne muskuldren Widerstand bzw. Unterstiitzung
auf die Knieflexion zu reagieren. Werden nur Versuche mit nicht aktiver Muskulatur
beriicksichtigt, reduziert sich die Standardabweichung der Pendelzeiten bzw. des Kor-
ridors deutlich, d.h. durch nachtrigliche Selektion gesichert passiver Versuche erhélt
man einen weitaus engeren Zielkorridor als ohne Selektion. Die Wahl der Pendeltest-
studie von van der Meché und van Gijn (1986) [121] als Referenz fiir das im Rahmen

der Dissertation entwickelte Studiendesign war demnach zielfiihrend.
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Da es sich bei EMG-Signalen nicht aktiver Muskeln nie um das Ausbleiben von Signalen
handelt, d.h. zu jeder Zeit nur Abstufungen einer Aktivitdt vorliegen, wurde die Einzel-
fallmethode aufserst konservativ verfolgt. Demzufolge handelt es sich um eine Minimal-
selektion, d.h. es ist nicht auszuschliefen, dass weitere in Realitéat passive Tests (d.h.
die EMG-Aktivitét fithrte nicht zu einer Muskelverkiirzung) tibersehen wurden. Unter
der Einschriankung, dass die zur Bewertung herangezogenen EMG-Signale nicht intra-
muskuldr sondern oberflachlich an einer Stelle iiber dem Muskel erfasst wurden, werden
die ausgewidhlten neun Versuche aufgrund der aufwindigen, zweistufigen Analyse als
gesichert passiv angenommen. Fiir die vorliegende Studie entspricht die resultierende
Kinematik in Form der Pendelzeit und des Korridors demnach dem ,Goldstandard®

passiver Validierungsziele.

Auf den ersten Blick scheint eine Ausbeute giiltiger Versuchsdurchgénge fiir die passive
Validierung von 6,7 % eher gering. Eine objektive Einschitzung der Quantitit kann der
Vergleich mit den Ergebnissen der Auswahl passiver Versuche nach der Methode von
van der Meché und van Gijn ermdglichen [121]. Wurden nur die nicht aktiven EMG-
Signale des M. vastus lateralis beriicksichtigt, betrug die Auswahl passiver Versuche
33,3 %. Die Vorgehensweise beriicksichtigte per Definition auch die neun tatséchlich
passiven Versuche, beinhaltete jedoch zudem eine Vielzahl an Versuchen, die durch
Aktivitdt des M. biceps und/oder M. rectus femoris beeinflusst wurden und deren
Pendelzeit sich deutlich von den gesichert passiven absetzte. Bis auf Proband 08 war
mindestens ein Versuch jedes Probanden vertreten. Dies schlug sich in einer erhéhten

Standardabweichung der Pendelzeiten bzw. des kinematischen Korridors nieder.

Der Methodik von van der Meché und van Gijn folgend, die passive Versuche aus-
schlieflich iiber eine ausbleibende EMG-Aktivitdt des M. vastus lateralis, d.h. ohne
Betrachtung des M. biceps femoris, definiert hatten, ergdbe sich demnach ein weniger
konservatives, nicht rein passives Validierungsziel. Bedenkt man, dass sich die Mess-
technik und Signalauflésung in {iber 30 Jahren verbessert hat ist die Anzahl wahrlich
passiver Versuche der Studie von 1986 vermutlich in Realitédt noch geringer anzusetzen.
Die Ergebnisse heben abermals die Notwendigkeit zur Erfassung der Muskelaktivitét

des Antagonisten hervor.

Unter Abwégung der Limitationen der Vergleichbarkeit beider Studien (S. 104 f.) und
der Tatsache, dass nicht im Detail nachvollziehbar ist, wie das Autorenduo passive
Versuche definiert hatte (,[...] trials were selected where EMG activity was totally
absent” [121]), gibt die deutlich erhéhte Ausbeute von 33,3 % (45/135) gegeniiber
den 8,3 % (6/72) der gesunden Teilnehmer von van der Meché und van Gijn Grund zu

Annahme, dass die Ausbeute der neun tatséchlich passiven Versuche in der vorliegenden
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Dissertation relativ hoch einzuschétzen ist. Im direkten Vergleich beider Studien wurde
die vorab auf Basis der Referenzstudie geschétzte Anzahl erfolgreicher Durchgénge
sogar noch iibertroffen, trotz dessen, dass die Selektion passiver Versuche in dieser

Dissertation sehr streng erfolgt ist.

Die gesichert passiven Versuche stammen von drei Probanden zu unterschiedlichen
Zeitpunkten der Versuchsreihe, wobei Proband 15 mit Zweidrittel der neun Durchgéin-
ge dominiert. Dieser Proband weist auch abseits der passiven Versuche relativ niedrige
Muskelaktivitdten, meist unterhalb von 10 % der Maximalkraft, auf. Anscheinend fiel
es diesem Teilnehmer besonders leicht, nicht aktiv auf die Knieflexion einzuwirken.
Griinde hierfiir konnen bei dem zur Verfiigung stehenden Wissen iiber die Probanden
lediglich mit der sportlichen Aktivitdt in Zusammenhang gebracht werden [254, 307].
Proband 10 stellte einen der neun passiven Versuche und gab als einziger Teilnehmer an,
nicht regelméfig einer Sportart nachzugehen. Proband 13, der zwei der neun Versuche
hervorbrachte, gab American Football als Sportart zu Protokoll; je nach Spielerposi-
tion trainiert diese vermehrt Schnell- oder Ausdauerkraft. Ahnliche Trainingsinhalte,
z.B. beim Fufsball, wurden von drei weiteren Probanden angegeben, die keine passiven
Versuche hervorbrachten. Ein direkter Zusammenhang zwischen der Sportart bzw. der
Ausiibung von Sport mit den Ergebnissen der Versuchsreihe lésst sich hieraus also nicht

ableiten.

Proband 15 gab neben Fahrradfahren an, sich bereits seit vielen Jahren in Meditati-
on zu iben. In Anbetracht dessen, dass jener Proband mit Abstand die meisten nicht
aktiven Versuchsdurchgiange hervorbrachte, scheint es lohnenswert zu ergriinden, ob
iiber einen langen Vorlaufzeitraum angewandte Entspannungstechniken wie z.B. Me-
ditation, Yoga, autogenes Training oder progressive Muskelentspannung die Fahigkeit
zu ausbleibenden Reaktionen in kiinftigen Validierungsexperimenten signifikant ver-
bessern. Neben der Beriicksichtigung derartiger Rekrutierungskriterien konnte auch
gezieltes Training die Tendenz steigern, auf passive Bewegungen nicht zu reagieren. In
der Hinsicht wirkt das sogenannte Biofeedback-Training vielversprechend, wodurch sich
mentale Féahigkeiten erwerben oder schéirfen lassen, die es erlauben, Reflexantworten
willkiirlich zu modulieren [168, 295, 308, 309 .

Idealerweise wiirde man unter Kontrolle aller externen und internen Einflussfaktoren
keine Abweichung von der Mittelwertkurve und immer dieselbe Pendelzeit erwarten.
Ein detaillierter Blick auf die Pendelzeiten der passiven Versuchsdurchgéange bei einem
Kniewinkel von 65° legt eine relativ geringe Standardabweichung von sechs Millise-
kunden offen. Die passiven Versuche fielen somit in ein sehr enges Zeitfenster. Die

Spannweite offenbart geringe Abweichungen unterhalb der Auflésung der Trajektori-
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enauswertung bei Proband 15 und eine Differenz von 20 Millisekunden der zwei pas-
siven Versuche von Proband 10. Letztere konnte, soweit sie nicht auf geringfiigige Po-
sitionsunterschiede zuriickzufiihren ist, als intraindividuelle Modulation der Steifigkeit
des Banderapparates oder Kniegelenks durch bewusste Ansteuerung oder wiederholtes
Dehnen der Muskulatur interpretiert werden (siehe auch Diskussion auf Seite 113). Ei-
ne relativ konstante, geringfiigige Standardabweichung von der gemittelten Trajektorie
von knapp zwei Zentimetern fand sich auch im kinematischen Korridor wieder. Diese

konnte ebenso auf Steifigkeitsschwankungen beruhen.

Der Korridor der sechs passiven Versuche von Proband 15 wies kaum Schwankungen
in der ersten Bewegungshilfte auf, die maximale Abweichung betrug gut 1,5 Zentime-
ter (S. 92). In der Realitét ist eine gewisse Bandbreite an kinematischen Antworten
also auch in gesichert passiven Versuchen zu erwarten, die Versuche von Proband 15
kommen einer idealen Bewegungswiederholung jedoch schon recht nahe. Der Korridor
von Proband 15 bote dem numerischen Analysten die Moglichkeit, iiber die Validie-
rung eines vom Hersteller ausgelieferten FE Modells gegen die neun passiven Versuche
hinaus ein personalisiertes FE Modell mit den geometrischen Eigenschaften von Pro-
band 15 zu erzeugen und gegen den Korridor bzw. die Pendelzeit dessen sechs passiver
Versuche zu validieren. Dies hatte den Vorteil, dass potenzielle anthropometrische bzw.
inter- oder intraindividuelle Steifigkeits-Einfliisse der zwei weiteren Probanden elimi-

niert wiirden.

Neben den passiven Versuchen brachte die Einzelfallanalyse des Datensatzes drei Ver-
suche mit Muskelaktivitéat vor dem Versuchsstart zu Tage. Dies indiziert, dass die Pro-
banden vor Auslosen dieser Versuche nicht entspannt waren und die Muskelaktivitat
nicht auf die Flexion selber zuriickzufiihren ist, sondern Aktionspotenzialen entstammt,
die bereits vor Beginn des Versuchs initiiert worden sein miissen. Ahnlich den Expe-
rimenten im Rahmen des EU-Projekts SENIORS [109] sollte diese Beobachtung zum
Ausschluss der betroffenen Versuche als passives Validierungsziel fiihren. Im Gegensatz
zum komplexen Setup in [109] fillt die Fallzahl jener ungiiltiger Durchgéinge jedoch

deutlich geringer aus.

Die Eignung der nach Selektion der neun passiven und Ausschluss der drei voraktivier-
ten Versuche verbleibenden 123 Versuche als Validierungsgrundlage fiir passive biome-
chanische Modelle ist letztlich zu hinterfragen. Streng genommen sollten diese Versuche

nach aktuellem Kenntnisstand nicht zu diesem Zwecke herangezogen werden.
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6.4.2 Grenzwertmethode

Da die Einzelfallmethodik mit groffem Zeitaufwand und einer gewissen Expertise ver-
bunden ist, weshalb sie womdglich nicht immer Anwendung finden kann, wurde der
Versuch unternommen, iiber Grenzwerte von EMG-Parametern die Summe der Versu-
che derart einzugrenzen, dass sie den gesichert giiltigen, passiven Versuchen mit weniger
Aufwand gleichkommt. Als Indikatoren fiir giiltige bzw. ungiiltige Versuche wurden die
Maximalaktivitdt nach und die EMG-Aktivitat vor Versuchsstart sowie der Onsetzeit-

punkt untersucht.

Maximale EMG-Aktivitat nach tg

Versuche unterhalb oder gleich drei Prozent der Maximalkraft der Pendelzeit der Re-
ferenzselektion kdmen bei der Abstufung der Versuche nach ihren EMG-Maxima am
nachsten. Verglichen mit den Pendelzeiten der nicht aktiven Versuche basierend auf
der Einzelfallanalyse deckte sich die Spannweite der Pendelzeiten der Versuche mit
EMG-Aktivitat kleiner gleich 3 % MVC mit Ausnahme von vier Fallen, die eine lan-
gere Pendeldauer um 400 ms aufwiesen, weitestgehend. Hiervon entfielen nur zwei von
25 Versuchen auf die Kondition ohne Countdown. Die Anzahl an Versuchen, die diese
Bedingung erfiillten, war somit gegeniiber der der Einzelfallanalyse mit neun Versu-
chen nahezu verdreifacht. Der kinematische Korridor des Malleolus wich eher gegen
Ende der ersten Schwungphase ab, die Differenz der Standardabweichung von zeitweise

maximal 20 mm in beide Bewegungsrichtungen wire relativ gering.

Die Kategorisierung der Pendeldauern der Versuche, die EMG-Ruhemuskeltonus Grenz-
werte nach dem Versuchsstart nicht iiberschritten, wiirde eine sinnvolle Unterteilung bei
800 % EMG-RMT liefern. Die Auswahl mit einer Toleranzgrenze bei 500 % EMG-RMT
beinhaltete weniger Félle, aber kaum verdnderte Pendelzeit zu 800 % EMG-RMT. Die
Auswahl bei 1000 % EMG-RMT enthielte einen Ausreifer. Obgleich diese Methode
einige andere und etwas mehr Versuche beinhaltete als die Unterteilung bei 3 % MVC
dhnelten sich die Pendelzeiten, welche aufgrund von Versuchen mit 400 ms Pendelzeit
ebenso im Mittel erhdht gegeniiber der Referenz wéren. Auch hier erfolgten wenige
Versuche ohne Countdown. Die Ausbeute bei diesem Grenzwert fiele etwas grofier aus
als bei dem Grenzwert relativ zur Maximalkraft. Die zweidimensionale Malleolus Ki-
nematik wiirde bei dieser Auswahl insbesondere in horizontaler Richtung etwas mehr
von der Referenz abweichen als die Grenzwertmethode zur Maximalkraft. Obgleich
auf Hohe von jeweils -400 mm die Abweichung identisch mit jener ware, die sich bei
Anwendung der Methodik von van der Meché und van Gijn (1986) ergébe, ist die
Grenzwertmethode zu bevorzugen, da sie die Muskelreaktionen von Beinstrecker und

- beuger beriicksichtigt und somit eine umfassendere Bewertung beinhaltet. Ignorierte
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man den Ausreifer von Proband 10, wiirde ein Grenzwert von 1000 % EMG-RMT

womoéglich einen vergleichbaren Korridor ergeben.

Bei der Anwendung der oben beschriebenen Grenzwerte wiirden demnach jeweils mehr
Versuche beriticksichtigt und eine grofere Bandbreite an kinematischen Antworten zu-
gelassen werden als im Rahmen der Einzelfallmethodik. Per Definition wiirden beide

Grenzwerte auch die gesichert passiven Versuche in die Auswahl einschliefsen.

Mittlere EMG-Aktivitat vor tg

Bei Betrachtung der Pendelzeiten der Versuche, in denen die Muskelaktivitiat in Bein-
strecker und -beuger in Abstufungen im Mittel héchstens bei einem Prozent der Ma-
ximalkraft unmittelbar vor Versuchsstart lagen, schien zunéchst kein Grenzwert ge-
eignet, eine Auswahl &hnlich der Referenz zu gewinnen. Dies lag vor allem an einem
Versuchsdurchgang von Proband 18, der trotz geringer EMG-Aktivitéit vor ty eine sehr
hohe Pendelzeit von knapp 900 ms aufwies. Nach Vernachlassigung von Grenzwert-
Datensétzen ohne Countdown verbesserte sich das Bild, sodass die Pendelzeitspanne
von Versuchen mit einer EMG-Aktivitat vor tq kleiner oder gleich 0,75 % MVC der
Referenz am néchsten kdme. Der Einfluss des Countdowns scheint hierbei mehr ins
Gewicht zu fallen als bei den Grenzwerten der Maximalaktivitdt. Auch bei dieser Me-
thode der Auswahl von anndhernd passiven Versuchen ldgen die mittlere Pendeldauer
und die Standardabweichung {iber dem Mafstab. Die Ausbeute wire bei dieser Né-
herungsmethode am hochsten. Relativ kurze Pendelzeiten von Proband 18 liefsen sich
nicht durch diesen Grenzwert eliminieren. Der Korridor der Versuche, deren EMG-
Aktivitat vor Versuchsstart im Mittel gleich oder kleiner 0,75 % MVC lag, weicht
ebenso von dem Mafstabskorridor in beiden Bewegungsdimensionen ab, vergleichbar
mit der Abweichung der Versuche kleiner oder gleich 3 % MVC wihrend der Pendelzeit
und geringfiigiger als bei der Auswahl nach der Maximalaktivitéit relativ zum EMG-
Ruhemuskeltonus wiahrend der Pendelzeit. Dessen vergleichsweise grofere Abweichung
konnte mit der hoheren Anzahl an Probanden (sechs gegeniiber vier bzw. drei) und

deren interindividuell abweichender Kinematik zusammenhéngen.

Bei der Auswahl vor ty ergédbe sich eine Schnittmenge mit der Auswahl nach der Ma-
ximalaktivitat, alle drei Subdatensétze waren hinsichtlich der vertretenen Probanden
bzw. deren Versuchsnummern jedoch nicht deckungsgleich. Unabhéngig des betrach-
teten Grenzwertes wiirden samtliche Versuche von Proband 08 durch das Raster fal-
len, was trotz vermutlich nicht korrekt erfolgter MVC-Normierung unter Hinzuzie-
hen der EMG-Aktivitat relativ zum Ruhemuskeltonus im EMG-Signal nachvollziehbar

ist.
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Die Abstufung von Versuchen unter Anwendung von EMG-Grenzwerten vor ty bezo-
gen auf den EMG-Ruhemuskeltonus wiirde sich beziiglich der Pendelzeiten, die in der
Einzelfallanalyse als passiv eingestuft werden, nur bedingt als zielfiihrend darstellen.
Keiner der gewahlten Grenzwerte fiihrte zu Pendelzeiten, die im Bereich der Referenz
lagen. Weitere Abstufungen unterhalb des geringsten Grenzwerts von 125 % EMG-
RMT bzw. zwischen 125 und 140 % EMG-RMT liefsen sich nicht mit der Datenlage
vereinbaren. Analog zur Auswahl von Tests relativ zur Maximalkraft wiirde auch hier-
bei eine Differenzierung nach vorhandenem bzw. fehlendem Countdown die Verteilung
der Pendelzeiten im Fall von 125 % EMG-RMT verbessern. Allerdings verblieben bei
Auswahl von Versuchen mit Countdown dann lediglich drei Durchgénge, d.h. die Aus-
beute wire mit diesem Grenzwert nur ein Bruchteil der Referenz bzw. der anderen
Grenzwert-Selektionen. Wiirden die Versuche relativ hoher und niedriger Pendelzeit
von Proband 17 als Ausreifser aussortiert, kime eine Toleranzgrenze bei 125 % EMG-
RMT vor tg der Referenz noch am néchsten. Eine automatische Auswahl von anndhernd
passiven Versuchsdurchgéngen basierend auf Grenzwerten relativ zum EMG-RMT vor

to wére also mit einigen Einschrankungen verbunden.

Im Gegensatz zur Auswahl nach Grenzwerten nach t, wiirden nachweislich passive
Versuche vor ty nicht automatisch mit ausgewéhlt werden. Im Fall des Grenzwertes
von 0,75 % MVC vor ty wiirden die passiven Versuche von Proband 15, nicht aber die

drei von Proband 10 und 13 darunter fallen.

Im Vergleich der prozentualen Abstufung der EMG-Aktivitiat vor ty scheint die Iden-
tifikation von sinnvollen Grenzwerten leichter gewesen zu sein bei Normalisierung zur
Maximalkraft, die Grenzwerte lieferten robustere Ergebnisse als bei Normalisierung
zum EMG-Ruhemuskeltonus. Insbesondere bei Betrachtung der EMG-Aktivitdt vor
to als Auslenkung aus der Ruheaktivitit lagen die Grenzen relativ nah beieinander.
Dies beruht vermutlich grundsétzlich darauf, dass die individuelle EMG-Aktivitat vor
tp relativ niedrigen Schwankungen iiber alle Versuche hinweg unterlag. Diese Daten-
lage erschwert die Identifikation von Grenzwerten. Da die EMG-RMT Normalisierung
deutlich ndher an der niedrigen EMG-Aktivitdt vor ty liegt als die MVC, sind die
Abstufungen bei der EMG-RMT Normalisierung vor to, mutmaflich zugleich empfind-
licher gegeniiber Ausreiffern im Gegensatz zu den Abstufungen nach ty und relativ zur
Maximalkraft.

Eine niedrige Aktivitdt im EMG-Signal muss nicht zwingend zu einer nennenswerten,
die Kinematik beeinflussenden Muskelverkiirzung fithren, weshalb nicht auszuschliefsen

ist, dass manche Maximalaktivitaten der entsprechenden Versuche unterhalb von 3 %

MVC bzw. 800 % EMG-RMT in der Realitat keine Rolle fiir die Kinematik gespielt ha-
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ben. In der Summe scheint es in Anbetracht der Korridore jedoch auch unterhalb dieser
niedrigen Grenzwerte noch bemerkenswerte, die Kinematik beeinflussende Muskelakti-
vitéit gegeben zu haben. Vermutlich gab es Testlaufe, in denen tiber Kokontraktion eine
als passiv anzunehmende Pendelzeit erzielt wurde, diese Muskelaktivitdat jedoch iiber
den gesamten Bewegungsradius gesehen zu einer anderen Kinematik als der passiver
Testldufe gefithrt hat.

EMG-Onsetzeitpunkt nach tg

Die Unterteilung der EMG-Aktivitéit infolge der Knieflexion in Reflex- und willkiirliche
Onset-Zeitpunkte scheint im vorliegenden Datensatz kein geeignetes Verfahren gewesen
zu sein, passive Versuchsdurchginge zu identifizieren. Die Beobachtung van der Meché
und van Gijns (1986), dass die Variabilitdt der Kinematik vor allem von willkiirlicher
(M. vastus lateralis) EMG-Aktivitdt und nicht von langlatenzigen Reflexen herriihrt,
lasst sich nicht bestétigen. Die Unterteilung von EMG-Onsets des M. vastus lateralis
bzw. der gesamten relevanten Muskulatur in vor bzw. nach 120 ms nach Hammond
fithren zu einem groferen Spektrum an Pendelzeiten als das des Referenzdatensatzes.
Wenngleich es sich bei der Unterteilung nach Hammond um eine disrekete Trennlinie
handelt [167|, die, wie auch bei den anderen Grenzwerten, keine Toleranz zulésst, und
sich in der Literatur abweichende Referenzen fiir willkiirliche bzw. Reflexantworten
finden (269, 310-312], ist nicht davon auszugehen, dass andere Grenzwerte beztiglich
des Onsets die Auswahl passiver Versuchsdurchgénge verbessern wiirden. Offenbar hat
der Zeitpunkt der muskuldren Reaktion, resultierend aus der rekrutierten Reflexbahn,

keinen messbaren Einfluss auf die Kinematik.

Zusammenfassend zeichnen sich gewisse Vor- und Nachteile der Anwendung der Grenz-
wertmethode ab. Liegt der Fokus auf der EMG-Aktivitéit nach ty werden auch die pas-
siven Versuche beriicksichtigt. Dies ist bei der EMG-Aktivitdt vor ty nicht zwingend
der Fall. Hingegen wiirden hier womdglich die drei Versuche identifiziert werden, die
einen EMG-Onset vor Versuchsstart aufweisen. Liegt die Bewertung ausschliefslich auf
der EMG-Aktivitat vor ty konnte ein Anwender Gefahr laufen, hohe Reaktionen auf
die Knieflexion aufgrund einer unauffalligen EMG-Aktivitéat vor tg zu iibersehen und
diese in die Auswahl annéhernd passiver Versuche zu integrieren. Sie ist somit riskan-
ter als die Auswahl basierend auf den EMG-Signalen nach tq. Nichtsdestotrotz kann
ein Blick auf die EMG-Aktivitdt unmittelbar vor tg, nicht zuletzt aufgrund der drei
Friihstarter, einen hilfreichen, ergénzenden Indikator fiir die Auswahl von verwertba-

ren Versuchsdurchgidngen liefern. Ist ein Proband bereits vor Versuchsstart nachweis-
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lich nicht entspannt, z.B. weil er/sie deutlich erhéhte Signale gegeniiber dem EMG-
Ruhemuskeltonus aufweist, liefse sich der Durchgang als Teil von entspannten, passiven
Versuchen durchaus anzweifeln. Die geringfiigig unterschiedliche Anzahl an anndhernd
passiven Versuchsdurchgéngen sollte eher nachrangig bewertet werden, die Qualitat
sollte mafgeblich sein. Der Vorteil der Anwendung beider Grenzwerte ist, dass sie ohne

eine Onset-Definition auskommen.

6.4.3 Potenzielle Anwendungsbereiche der Grenzwertmethode

Beide Methoden erfordern mindestens einen belastbaren EMG-Normalisierungsfaktor.
Im Fall der eingangs présentierten Herausforderungen bei der Anwendbarkeit des ex-
perimentellen Datensatzes des EU-Projekts SENIORS [109] aufgrund nicht vertrau-
enswiirdiger MVC-Werte, wiirde sich eine Relation der EMG-Daten zum individuellen
EMG-Ruhemuskeltonus auf dem Schlitten durchaus als Alternative anbieten. Aufgrund
fehlender Referenzwerte ist jedoch schwer abzuschétzen, welcher fiir die spezifischen
Muskeln und den Anwendungsfall passender Grenzwert eine annidhernd passive Kine-
matik definieren wiirde. Aktuell bietet sich zur Losung des Problems bei SENIORS also
lediglich die aufwéandige Einzelfallanalyse aller EMG-Signale an. Die EMG-RMT Daten
konnen hierfiir jedoch eine hilfreiche Stiitze sein. Mit der Etablierung von typischen
Referenzwerten fiir den EMG-RMT auf Basis belastbarer MVC-Werte, wie sie in der
vorliegenden Dissertation fiir Pendelversuche erfolgt ist, konnten in Zukunft Probleme

wie bei SENIORS auch in weiteren Studiensetups umgangen werden.

Der Vergleich der Standardabweichungen der Pendelzeiten bzw. Korridore der Versuche
kleiner gleich 0,75 % MVC vor Versuchsstart mit Countdown und 800 % EMG-RMT
(S. 96 ff.) wihrend des Pendeltests veranschaulicht, dass Ausreifier zu einem diskreten
Zeitpunkt durch die Berechnung von Korridoren nicht allzu sehr ins Gewicht fallen miis-
sen; obwohl die Spannweite der Pendelzeiten bei ersterem Grenzwert grofer ausfillt,
weist der entsprechende Korridor geringere Abweichungen in z-Richtung auf als der
des zuletzt genannten. Da zur FE Validierung nicht nur diskrete Pendelzeiten, sondern
auch kontinuierliche Korridore verwendet werden, ware durchaus in Betracht zu ziehen,
die Gruppe der neun passiven Versuche, unter Beriicksichtigung o.g. Nachteile bzw.
Einschrankungen, zu erweitern. Sollte eine Einzelfallanalyse nicht moglich sein oder
die Zahl der Versuche zu gering erscheinen, kénnten fiir den vorliegenden Datensatz
folgende Grenzwerte als Option zur Selektion von Versuchen mit anndhernd passiver
Kinematik verstanden werden. In einem eher konservativen Ansatz wiren Versuche ein-
geschlossen, bei denen die maximale EMG-Aktivitéit nach ty sowohl im Beinstrecker- als
auch im -beugermuskel 3 % MVC bzw. 800 % EMG-RMT nicht tiberschreiten. Eine ho-
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6.4 Versuche (anndhernd) passiver Kinematik

here Ausbeute wiirde sich erzielen lassen mit Versuchen, in denen beide Muskelgruppen
ihr gemitteltes EMG-Signal von 0,75 % MVC vor Versuchsstart nicht tiberschreiten.

Eine nachtrégliche Kombination beider Ansétze ist auch denkbar.

Obwohl die Korridore der Grenzwerte immer geringfiigig von dem Mafstabskorridor ab-
weichen, sind sie konservativer als eine nicht erfolgte Differenzierung. Dies wiirde auch
noch gelten, wenn nur Versuche mit Countdown beriicksichtigt wiirden. Ein Count-
down ist demnach hilfreich, die Entspannung zu férdern und somit die Pendelzeiten
bzw. Korridore einzuschrénken (siche Abschnitt 6.2). Der Notwendigkeit einer nach-
traglichen Priifung und Auswahl giiltiger (passiver) Versuche, ob iiber die Einzelfall-
oder Grenzwertmethode, kann dadurch jedoch nicht entgangen werden. Die Einzelfall-

analyse sollte hierbei als ideale Vorgehensweise klar bevorzugt werden.

Abseits der hier présentierten Grenzwerte wéren weitere Grenzwerte denkbar, z.B. ein
Vielfaches der EMG-Grundaktivitét (in Ruhe oder vor ty) oder die Dauer der EMG-
Aktivitdt (Onset bis Offset). Letztlich ist auf Basis der Erfahrung mit den untersuch-
ten Grenzwerten zu vermuten, dass ein pauschales Aussortieren von ungiltigen, weil
aktiven, Versuchen ohne Weiteres nicht an die Qualitdt der Einzelfallmethodik her-
ankommen wiirde. Grenzwerte sind in diesem Zusammenhang lediglich als Hilfsmittel
zu verstehen und mit Bedacht anzuwenden. In Abhéngigkeit des Validierungsgrades
eines FE Modells konnte eine erste Annéherung an die passive Kinematik in Form der
priasentierten Grenzwerten durchaus hilfreich sein. Fiir die Feinanpassung von passiven
Modellparametern sollte jedoch kein Weg am Referenzmaftab der neun bzw., bei einem

personalisierten FE Modell, sechs passiven Versuche vorbeifiihren.
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7 Schlussfolgerungen und Ausblick

Die Beobachtung des menschlichen Verhaltens in der Realitét ist das Mittel der Wahl,
die Vorhersagegenauigkeit von Simulationen mit aktiven FE-Menschmodellen zu ver-
bessern. Auf Basis der innerhalb der vorliegenden Dissertation durchgefiihrten Frei-
willigenversuche lassen sich erstmals Empfehlungen hinsichtlich der Durchfithrung und
Bewertung von Experimenten auf regionaler Ebene zur Abbildung des Gelenk- und
Weichgewebsverhaltens fiir die Validierung passiver mechanischer Finite Elemente Ei-
genschaften ableiten. Die Arbeit soll dazu beitragen, den kinematischen Anteil passiver
Strukturen getrennt von dem des aktiven Muskelzugs charakterisieren zu konnen, um
den Fokus der numerischen Analyse auf die Validierung aktiver Modellelemente zu

verschieben.

In der Konzeptionsphase der vorliegenden Dissertation erwies sich der von Fuchs (2018)
[22] empfohlene interdisziplindre Austausch zwischen dem experimentell- und dem mo-
dellierungsseitigen Fachbereich als dufserst gewinnbringend. Die aktuell noch nicht all-
seits gelebte, engmaschige Verzahnung beider Teildisziplinen der biomechanischen For-
schung wird deshalb auch bei Projektierung zukiinftiger Validierungsexperimente emp-
fohlen, um gewonnene experimentelle Erkenntnisse zutrédglich in die Anwendung tiber-

fithren und somit die Objektivierung von FE Modellen voranbringen zu kénnen.

Das in einem umfangreichen Entstehungsprozess entwickelte regionale Studiendesign
in Anlehnung an die Pendelteststudie von van der Meché und van Gijn (1986) [121]
erwies sich als geeignet, Versuchsdurchgiange passiven Verhaltens des Unterschenkels
unter Schwerkraft ethisch vertretbar zu gewinnen und im Zuge dessen die eingangs
formulierten Zielsetzungen dieser Dissertation zu adressieren. Die mafgebliche Abbild-
barkeit der experimentellen Randbedingungen auf eine Simulationsumgebung wurde
hierbei bestmdoglich berticksichtigt. Inwiefern sich dieser Aspekt in der numerischen

Anwendung bewahrheitet, bleibt zu kléaren.

Neben der an der Simulationsiiberfiihrung orientierten Gestaltung und detaillierten
Dokumentation der experimentellen Randbedingungen lasst sich auf Basis der présen-
tierten Studienreihe mit neun Probanden beziiglich der proaktiven Lenkung passiver
Freiwilligenversuche sowie des nachtréaglichen Umgangs mit den Studienergebnissen fol-

gendes Resiimee ziehen.

Die Auswirkung einer zeitlichen Ankiindigung des Versuchsstarts auf die Entspan-
nungsfahigkeit von Probanden war bis dato nicht Gegenstand passiver, regionaler Va-

lidierungsversuche. Die elektromyographische und kinematische Datenlage legt offen,
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dass die Verwendung einer externen Hilfestellung fiir Probanden in Form eines Count-
downs die Fahigkeit zu einer muskuldr entspannten Reaktion auf eine Dehnung steigern
kann. Es liegt nahe, dass sich die willkiirliche Entspannung der Muskulatur mittels
zeitlicher Versuchsankiindigung punktuell forcieren lésst, indem sie zur Verbesserung
der personlichen Zeiteinschiatzung beitragt. Die eingangs in Teilaspekten bereits pro-
jektierte Reduktion der Muskelaktivitdt bzw. kinematischen Bandbreite infolge der
unvermittelten Muskeldehnung beim Pendeltest [207, 258 konnte hiermit erfolgreich
umgesetzt werden. In Bezug auf die gesuchten passiven Versuchsdurchginge sind alle

ausschlieflich mit Countdown erfolgt.

Kiinftige regionale Validierungsversuche mit dem Ziel, passive Bewegungsmuster mit
Freiwilligen zu beobachten, sollten auf Basis der Erkenntnisse dieser Dissertation nicht
ohne Zuhilfenahme eines Countdowns ablaufen. Wahrscheinlich ist hierbei entschei-
dend, dass eine definierte, kurze zeitliche Verzogerung zwischen der Signalabgabe und
dem Auslosen des Versuchs gewahrt wird. Kiinftig konnte man den Effekt beobachten,

den ein Auslosen des Versuchs durch den Probanden selber haben konnte.

Die neu gewonnene Erkenntnis des Nutzens eines Countdowns lésst sich mit dufserst
geringem Aufwand in Versuchsablaufe integrieren, in denen die Versuchauslosung un-
mittelbar erfolgen kann. In Verzégerungsversuchen, die eine zuvorige Beschleunigungs-
phase des Probanden erfordern, ist dieser zeitliche Zusammenhang oftmals nicht gege-
ben; die Ubertragbarkeit des Effekts der zeitlichen Ankiindigung auf Schlittenversuche

konnte in zukiinftigen Freiwilligenexperimenten beleuchtet werden.

Der im Kontext der EMG-Normalisierung bisher kaum beachtete EMG-Ruhemuskel-
tonus stellte sich in der vorliegenden Dissertation erstmals als dufierst belastbares und
reproduzierbares Referenzmafl dar, welches alternativ oder ergénzend zur (isometri-
schen) Maximalkraft durchaus auch in kiinftigen Studien seine Berechtigung finden
konnte. Nicht zuletzt aufgrund seiner Nédhe zu Versuchsposition und experimentellem
EMG-Niveau im Bereich niedriger Aktivitdten wie in den vorliegenden Pendeltests ist
der EMG-RMT eine in Betracht zu ziehende Messgrofie. Insbesondere in Situationen,
in denen keine MVC-Messung moglich oder belastbar ist, kann der EMG-RMT als
alternativer Referenzkennwert zur Diskretisierung interindividueller Unterschiede die-

nern.

Neben der empfohlenen kiinftigen Einbeziehung des EMG-RMT kann auch eine riick-
wirkende Neubetrachtung bereits vorliegender Experimente erfolgen, sofern eine gesi-
chert statische EMG-Messung vorliegt. In Anbetracht der zu Beginn dargelegten Her-

ausforderungen im Zusammenhang mit der Interpretation zweifelhafter MVC-Aktivi-
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tatshohen im EU-Projekt SENIORS [109] gibt es eine klare Empfehlung zur Zuhilfenah-
me vorliegender EMG-RMT-Messungen. Obgleich bis dato keine globalen Referenzwer-
te fiir dieses Setup vorliegen, macht diese neu gewonnene Erkenntnis Hoffnung auf eine
verbesserte Verwendbarkeit der wertvollen Datensdtze, um kinematische Unterschiede

zwischen jung und alt objektiv herausarbeiten zu kénnen.

Ist die alleinige Erfassung des EMG-RMT fiir manche Fragestellungen ausreichend,
wird die Erhebung der individuellen Maximalkraft in Bezug zu Validierungsexperi-
menten weiterhin vonnéten sein, um eine (isometrische) Obergrenze fiir die numerische
Ansteuerung des Muskelzugs zu definieren. Der EMG-RMT kann hierbei als Grundan-

spannungsniveau die Untergrenze widerspiegeln.

Weitere Studien, z.B. unter Einbeziehung von Probanden beiden Geschlechts bzw. un-
terschiedlichen Alters, sind noétig, um ein tieferes Verstdndnis des hiermit erstmals
veroffentlichten intraindividuellen Zusammenhangs zwischen der MVC und dem EMG-
RMT zu schaffen. Wahrend sich Wissenschaftler iiber Jahrzehnte hinweg einen grofen
Erfahrungschatz in Bezug auf MVC-Niveaus aneignen konnten, fehlt dieser fiir Werte
des EMG-Ruhemuskeltonus bisher.

Im Hinblick auf die Bewertung der Voraktivitit ermdglicht die Kenntnis des EMG-
RMT-Werts, das Niveau vor ty besser einordnen zu konnen. Ohne den Kennwert wére
die Diskrepanz zwischen Grundanspannung und Voraktivitdtsniveau nicht messbar ge-
wesen. Das Niveau des EMG-Ruhemuskeltonus sollte deshalb in Zukunft standardmaé-
fig, auch ergédnzend zur EMG-Messung bei Ausiibung der isometrischen Maximalkraft,

erhoben werden.

Die Erweiterung des Messbereichs auf die EMG-Aktivitdt vor Versuchsbeginn erwies
sich in mehrerlei Hinsicht als aufschlussreich fiir die Interpretation der Versuchser-
gebnisse. Die im EU-Projekt SENIORS in Einzelfdllen beobachtete Voraktivitéat, d.h.
ein EMG-Onset vor Versuchsbeginn, konnte vereinzelt auch in der Pendelteststudie
festgestellt werden. Betroffene Versuche sollten keine weitere Verwendung finden. Die
Betrachtung der Voraktivitit ist somit hilfreich bei der Wahrung der Qualitat passi-
ven Validierungsdatenmaterials. Im Gegensatz zum Validierungsprozess sollte bei der
numerischen Abbildung von (pre-) Crash-Situationen eine Voraktivitit im Sinne ei-
nes Schutzmechanismusses (z.B. Einnahme einer Abwehrhaltung) jedoch Beachtung
finden.
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Die in dem Kontext erstmalige Betrachtung des prozessierten, gemittelten EMG-Niveaus
unmittelbar vor Auslosen eines Validierungsversuchs legt eine tendenzielle Erhohung
gegeniiber der Grundanspannung offen, welche die Muskulatur in Ruhe aufrechterhélt.
Sie kann somit in Bezug zum EMG-RMT einen wertvollen Hinweis auf das Entspan-
nungsniveau von Probanden zu Versuchsbeginn geben. Das bisher von zwei Autoren-
gruppen angenommene Grundansteuerungsniveau aktiver FE Modelle [58, 68| sollte in

Anbetracht der vorliegenden Daten tiberdacht werden.

Obgleich die EMG-Aktivitit am Ubergang zum Versuchsstart in den vorliegenden Ex-
perimenten nicht mit dem Countdown assoziiert war und kein statistisch signifikanter
Zusammenhang zwischen der EMG-Aktivitat vor ty und der Pendelzeit vorlag, ist nicht
auszuschlieften, dass die EMG-Aktivitat vor Versuchsstart als numerisches Ausgangsni-
veau von Muskelcontrollern relevant fiir das Steifigkeitsverhalten sein konnte. In Bezug
auf die aktuelle Handhabung von Anwendern numerischer Modelle lassen sich die An-
nahmen fiir das Grundniveau von Muskelcontrollern von Mukherjee et al. (2007) [69]
bzw. Devane et al. (2019) [46] mit 0,5 % MVC relativ gut mit dem vorliegenden EMG-
Niveau unmittelbar vor Auslosen eines Versuchs vereinbaren. Der von Putra et al.
(2021) [58] referenzierte Wert von 5 % MVC scheint in Bezug auf die Beinmuskulatur
zu hoch gegriffen.

Alle Argumente sprechen fiir die Erfassung der EMG-Aktivitdt vor Versuchsbeginn in
kiinftigen Experimenten. Sofern sich in einer numerischen Sensitivitatsstudie der Ex-
perimente das muskuldre Ausgangsniveau als Stellschraube der Steifigkeitsantwort des
FE Modells bewahrheitet, sollte die bis dato etablierte Ansteuerung von Muskelcon-
trollern bei Zeitpunkt Null iiberdacht werden.

Die zur Ermittlung wahrlich passiv erfolgter Versuche durchgefiihrte Einzelfallanalyse
aller Datensétze zeigt, dass mittels einer aufwandigen Analyse die nachtragliche Identi-
fikation von geeigneten Validierungsdaten moglich ist. Zugleich stellt das Ergebnis der
Auswahl passiver Datensétze gegeniiber undifferenzierten Versuchsergebnissen unter
Beweis, dass nur wenige Probanden in vereinzelten Versuchen vermochten, ohne Mus-
kelaktivitdt auf die Knieflexion zu reagieren, d.h. dass nominell entspannte Probanden

nicht automatisch gleichzusetzen sind mit passiver Kinematik.

Es ist nicht auszuschliefsen, dass dies auch in anderen Experimenten zur Gewinnung
passiver Validierungsgrundlagen der Fall war. Bisher wurde passives Validierungsma-
terial oftmals als Solches deklariert, wenn die Mafgabe an die Freiwilligen lautete,
entspannt zu reagieren. Eine Abkehr von der bisherigen Handhabung experimentel-

len Datenmaterials fiir die passive Validierung biomechanischer Modelle ist auf Basis
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der neuen Erkenntnisse dieser Dissertation angezeigt, eine riickwirkende Selektion von

giiltigen, nachweislich passiven Versuchen wird empfohlen.

Bei Unterlassen einer nachtréiglichen Aussortierung liefe ein Anwender, welcher sich
oftmals im Nachgang kein Bild der experimentellen Datenqualitdt machen kann, Ge-
fahr, ein FE Modell gegen ein nicht passives kinematisches Ziel zu validieren, welches
wiederum die Modellierung der Ansteuerung der kontraktilen Elemente erschwert bzw.
verfilscht. Dies konnte letztlich die Belastbarkeit von Simulationsergebnissen unwis-
sentlich derart reduzieren, dass falsche Erkenntnisse auf Basis von Simulationen mit
derart validierten FE Modellen zur Ableitung unzureichender bzw. im ungiinstigsten

Fall kontraproduktiver Schutzmafnahmen fithren kénnte.

Die groke Bandbreite an muskulidren Reaktionen und Bewegungsmuster eines homo-
genen Kollektivs junger Freiwilliger auf die vermeintlich einfache, gut kontrollierbare
Bewegungsabfolge des Pendeltests verdeutlicht die grofen Herausforderungen, denen
man bei der Gewinnung von Kennwerten passiver Kinematik begegnet. Sie lassen die
Komplexitat erahnen, mit der sich individuelle Verhaltensstrategien und das Entspan-
nungsvermogen in grokeren Setups darstellen, insbesondere wenn eine iiberbestimmte,
mehrgliedrige kinematische Kette bis hin zum ganzen Korper zu einer Bewegung bei-
tragen kann. Die Ausbeute gesichert passiver Ganzkorperversuche lésst sich demnach
als auflerst gering erahnen, zumal zeitbedingt oftmals nur wenige Testdurchlédufe pro
Individuum an der Tagesordnung sind. Eine nachtréglich Selektion wird umso erfor-

derlicher angenommen, je komplexer das Versuchssetup ist.

Mithilfe verschiedener Naherungsansitze wurde zum ersten Mal dargelegt, dass sich
gewisse Grenzwerte fiir kiinftige, gleichgelagerte Experimente fiir eine besonders nied-
rige, entspannte Reaktion ableiten lassen. Hierfiir ist die aufwéandige Analyse aller Da-
tensitze als Referenz unumgénglich. In anderen Studiensetups, Muskelgruppen bzw.
Pendelteststudien mit Freiwilligen anderen Geschlechts [211], Alters [152, 313 oder An-
thropometrie [314] kénnen derartige Grenzwerte abweichen, die Ubertragbarkeit bleibt

zu klaren.

Der néchste Schritt im Anschluss an diese Dissertation sollte die Abbildung der Ex-
perimente in numerischer Form sein. Das kinematische Ziel der passiven Datensétze,
derzeit vorliegend fiir den Malleolusmarkers in Form von Pendelzeiten und Korridoren,
stellt hierfiir ein einzigartiges Validierungsziel dar. Die ermittelten Datensétze kénnen
sowohl auf ein bereits verfiighares FE Modell 50. Perzentils angewendet werden, als
auch die Verfolgung einer personalisierten Validierung ermdglichen. Als erste Néhe-
rung konnen die via EMG-Grenzwerte ermittelten Datensétze dienen, das finale Ziel

muss die Nachsimulation der gesichert passiven Datensatze darstellen.
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Obgleich die Daten die passive, regionale Validierung eines FE Modells ermoglichen
sollen, sollte der EMG-Ruhemuskeltonus, welcher wihrend der passiven Kniebewegung
vorherrscht, Beachtung in der Simulation finden, da dieser die Gelenksteifigkeit be-
einflussen kann [133, 156]. Die Berticksichtigung eines Muskelcontrollers, fiir den aus-
schlieklich das Niveau des EMG-RMT definiert wird, sollte somit dem kompletten

Ausklammern eines Muskelcontollers vorgezogen werden.

Sobald ein FE Modell das passive Verhalten der Probanden zufriedenstellend wider-
spiegeln kann, kénnen die reaktiven Versuchsdurchgéinge zur Validierung der aktiven
Muskelziige genutzt werden, um letztlich die Kinematik eines aktiv angesteuerten FE

Modells realgetreu wiedergeben zu kénnen.

Die Ursachen fiir das unerwartet auftretende Phénomen, dass einige Probanden die
Pendelbewegung unabhéngig eines Countdowns vermehrt (un-)bewusst unterstiitzten,
liefen sich auf Basis der verfiigbaren Daten nicht vollends erkldren. Die EMG-Aktivitat
des Antagonisten sollte obligatorisch in zukiinftigen Validierungsexperimenten bertick-

sichtigt werden.

Angesichts der geringen Ausbeute konnte der auffillige Umstand, dass der Proband,
der die Mehrheit der passiven Versuche zustande brachte, sich zugleich regelméfig in
Meditation iibt, Anstoft zu einer weiterfithrenden Ergriindung von personlichen Ein-
flussfaktoren fiir die Eignung fiir entspannte Experimente geben. Womdglich liefsen sich

somit kiinftig Studienteilnehmer gezielter rekrutieren.

Die Identifikation von Verhaltensmustern ist bereits auf regionalem Niveau mit grofsem
Aufwand verbunden, dem menschlichen Auge sind Grenzen gesetzt; in Bezug auf das
Verhalten in Ganzkorperversuchen, z.B. im SENIORS-Projekt, nimmt diese Komple-
xitdt ungleich grofsere Ausmafe an. Die detaillierte Kenntnis des umfangreichen vor-
liegenden Datensatzes der Pendelversuche wére pradestiniert fiir den Einsatz von Big
Data mittels einer fachiibergreifenden Kooperation mit der Biostatistik. Als Trainings-
datensatz zur Mustererkennung konnte die Versuchsreihe dazu beitragen, kiinftige Hu-

manexperimente schneller, ressourcenarmer und tiefgriindiger aufarbeiten zu konnen.

Die Dissertation bewertet das Verhalten von gesunden, des Versuchsgeschehens be-
wussten Probanden. Es finden sich in der Literatur jedoch Anhaltspunkte dafiir, dass
sich das biomechanische Verhalten wacher, entspannter Probanden nochmals von dem
narkotisierter und muskelrelaxierter unterscheidet [120, 128, 242]. Den Beobachtungen

rund um McKay et al. bzw. Fee et al. folgend kann nicht aufser Acht gelassen werden,
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dass sich passives kinematisches Verhalten nur anndhernd im Wachzustand ermitteln
lasst und sich narkotisierte Patienten nochmals in Form einer kiirzeren Pendelzeit bzw.

eines abweichenden kinematischen Korridors abheben.

Diesem neuen Ansatz miisste man im Anschluss an diese Dissertation nachgehen, in
dem die Pendeltestreihe mit wachen und anschlieffend anésthesierten und relaxierten
Patienten erweitert wird, um neurologisch verifiziert passives Verhalten experimentell
abzubilden. Derartig einzigartige Versuche kénnten immens dazu beitragen, die vorlie-
genden Studienergebnisse hinsichtlich des globalen Entspannungsniveaus der Proban-

den noch tiefgreifender einordnen zu koénnen.

Auch hinsichtlich des EMG-Ruhemuskeltonus konnte eine Erweiterung der Studie unter
andsthesierten und muskelrelaxierten Bedingungen aufschlussreich fiir die Validierung
sein. Wéhrend der EMG-Muskeltonus eines nachweislich passiven Pendeltests eines
wachen Probanden als Eingansgrofie fiir die Grundansteuerung eines Muskelcontrol-
lers unter passiven Bedienungen dienen kann, miisste bei einem womdglich niedrigeren
EMG-RMT unter Muskelrelaxans [120] ggf. eine von der vorliegenden Dissertation
nochmals abweichende kinematische Validierungsgrundlage fiir ausschlieflich passive
FE Modelle (d.h. ohne jegliche Implementierung eines Muskelcontrollers) zum Tragen

kommen.

Aufgrund der hohen Komplexitét, welche bereits bei der vermeintlich einfachen Bewe-
gungsabfolge bei Kniependeltests zutage trat, konnten einige Phénomene nicht oder nur
untergeordnet adressiert werden. Die Pendeltestreihe dieser Dissertation beriicksichtigt
zudem mit jungen, sportlichen und méannlichen Teilnehmern &hnlicher Anthropometrie
lediglich einen kleinen Ausschnitt der Bevilkerung. Weitere Versuche mit weiblichen
Probanden bzw. Teilnehmern unterschiedlichen Alters und BMIs sind notig, um die ge-
samte Bevolkerung bei der Auslegung von Schutzmafnahmen mithilfe von FE Modellen
zu beriicksichtigen. Eine Verlinkung zu Alterseinfliissen konnte insbesondere im Hin-
blick auf die numerische Abbildung der SENIORS-Datenséitze von grofser Hilfe sein.
Im Zuge fortfiihrender Analysen vorliegender Daten bzw. neuer Sensitivitédtsstudien
experimenteller oder numerischer Natur wéare die Betrachtung folgender Aspekte von

Interesse:

e Einfluss zweidimensionaler gegeniiber dreidimensionaler Betrachtung des Pendel-

tests hinsichtlich der numerischen Abbildung

e Analyse anderer kinematischer Indikatoren, z.B. der Gelenkwinkelverlauf des

Sprunggelenks und weiterer Hautmarker sowie Quantifizierung des Einflusses der
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lokalen Relativverschiebung des Hautgewebes in Bezug auf die kinematischen
Marker

e Einfluss der initialen Oberkorper- und Fufiposition in Bezug auf die initiale Mus-

kellainge und Vorlast des Oberschenkels
e Finfluss der muskuldren Vorgeschichte auf die Kinematik
e Einfluss der natiirlichen Beinachsenstellung auf Muskelaktivitdt und Kinematik
e Geschlechts- und Alterseinfliisse

e geeignete Vorselektion von besonders entspannten Probanden (ggf. aufgrund der

regelméfigen Praxis von Entspannungstechniken)

e Evaluation der Hintergriinde des Anspannens des Antagonisten (M. biceps femoris)-

Ableitung von Gegenmafknahmen

Die Beleuchtung dieser Punkte ist nicht nur im Sinne der Vorhersagegenauigkeit nume-
rischer Menschmodelle relevant, einige dieser Aspekte konnten zugleich aufschlussreich

fiir die Interpretation klinisch-diagnostischer Pendeltests sein.

Die vorliegende Dissertation soll kiinftig dazu beitragen, passive Strukturen eines FE
Menschmodells mit geringen experimentellen Unsicherheiten validieren zu kénnen, so-
dass sich numerische Analysten auf die Weiterentwicklung modellseitiger Aspekte kon-
zentrieren konnen. Letztlich soll die regionale Validierung jedoch nur als Mittel zum
Zweck verstanden werden, ein biofideles Ganzkorpermodell des Menschen weiterzuent-
wickeln, um den Erkenntnisgewinn im Bereich der biomechanischen Verletzungsfor-
schung voranzutreiben. Insbesondere im Hinblick auf die Auslegung und Absicherung
neuer Sitzpositionen, die im Zuge des autonomen Fahrens Realitdt werden kénnten
[20], werden neue Validierungsexperimente vonnéten sein [108], um die Verletzungs-
pradiktion mithilfe des wirkméchtigen Werkzeugs FE Modell in Zukunft bestmoglich

einsetzen zu konnen.
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Zusammenfassung

In der Traumabiomechanik kommen Computersimulationen mit Finite-Elemente (FE)
Modellen als Surrogate fiir den menschlichen Korper zum Einsatz, um Kinematik und
mechanisches Versagen menschlichen Gewebes bei Verkehrsunfallgeschehen abbilden
und Verletzungsvorhersagen treffen zu kénnen [5]. Zur Verbesserung der Fahrzeugsi-
cherheit finden zunehmend aktive Menschmodelle, bei denen der Muskelzug mithilfe
von Controllern abgebildet wird, in Szenarien Anwendung, in denen die Muskelakti-
vitdt eine Rolle fiir das Verletzungsgeschehen spielt, d.h. unmittelbar vor einem Un-
fall (pre-Crash) [315] und bei Kollisiongeschehen mit geringem Schweregrad [58]. Die
Bewertung der Vorhersagegenauigkeit eines Modells anhand eines experimentell ermit-
telten Verhaltens im Realgeschehen (Validierung) ist unverzichtbar, um Vertrauen in

Simulationsergebnisse zu gewinnen |[8].

Im Zuge der Aufbereitung von Schlittenversuchen im EU-Projekt SENIORS, bei denen
Freiwillige kontrolliert beschleunigt und verzégert wurden, wurden konkrete Probleme
identifiziert, die die Nutzung der Daten als Validierungsgrundlage einschranken. Zum
einen waren die fiir die Normalisierung von elektromyographischen (EMG) Daten er-
hobenen Maximalkraftwerte nicht verldsslich, zum anderen liefen die Versuche nicht
passiv, d.h. ohne Beeinflussung der Muskelmechanik, sondern mit einer relativ hohen

intra- bzw. interindividuellen Variabilitdt der Muskelaktivierung ab [109].

Basierend auf der Entwicklung eines geeigneten experimentellen Studiendesigns, das die
Erfassung von Validierungsdaten fiir FE Modelle und riickwirkende Anwendbarkeit der
SENIORS Daten zum Ziel hatte, wurden im Rahmen dieser Dissertation reaktive [149]
und passive [121], d.h. moglichst entspannte, Pendeltestversuche des Kniegelenks nach
Wartenberg mit neun ménnlichen Probanden durchgefiihrt [119]. Der Versuchsbeginn
wurde teilweise mittels eines Countdowns angekiindigt. Neben der detaillierten Analy-
se der Muskelaktivitat ausgesuchter Muskeln der unteren Extremitét in Ruhe, vor und
wahrend des Pendeltests sowie der zweidimensionalen Kinematik des Unterschenkels
jedes einzelnen Versuchsdurchgangs wurde ein mehrfaktorieller Ansatz zur nachtrig-
lichen Identifikation von annéhernd passiven Versuchsdurchgéngen auf Basis elektro-

myographischer Grenzwerte verfolgt.

Im Rahmen der umfassenden Einzelfallanalyse konnten erstmals nachweislich passive
Versuchsdurchgénge mit Freiwilligen identifiziert werden, deren Kinematik sich von der
nicht passiver Versuche abhebt. Innerhalb der insgesamt 135 erfolgten Versuchsdurch-
gédnge wurden hierbei neun Versuche (6,7 %) von drei Probanden detektiert, in denen
weder im EMG-Signal des Beinbeuger-, noch in dem des Beinstreckermuskels ein Onset,

ein globales Maximum oder ein Offset auftraten. Sowohl Mittelwert als auch Standard-
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Zusammenfassung

abweichung der Unterschenkelpendeldauer bis 65° Kniewinkel der neun identifizierten
Versuche wichen mit 382+6 ms deutlich von der der 135 Versuche mit 4324126 ms
ab.

Die Arbeit liefert somit Entwicklern von FE Menschmodellen einzigartige neue experi-
mentelle Validierungsgrundlagen auf regionaler Ebene. Mit einem FE Modell, welches
zuvor in seinen passiven Steifigkeitsparametern des Weichgewebes gegen die passiven
Freiwilligenversuche validiert wurde, kénnten mithilfe der Muskelaktiverungsschemata,
des Grundansteuerungsniveaus und der Hohe der Muskelaktivitat der Versuche mit re-
aktiver Testkondition Muskelcontroller isoliert verbessert und gegen die resultierende
Unterschenkelkinematik validiert werden. Die klare Separation des muskuldren Beitrags
von dem der numerischen Gelenks- und Weichgewebssteifigkeit konnte somit erstmals

simulativ nachvollzogen werden.

Neben der Bereitstellung von Validierungsdaten konnten Vorgehensempfehlungen fiir
kiinftige, gleichgelagerte Experimente auf Basis der Ergebnisse dieser Dissertation for-
muliert werden. Im Vordergrund stehen hierbei eine effizientere Versuchsgestaltung und

-auswertung sowie ein alternativer Normalisierungsparameter fiir EMG-Daten.

Die Gegeniiberstellung von Versuchsergebnissen mit und ohne Countdown legt nahe,
dass sich die Muskelentspannung in regionalen Experimenten punktuell mittels zeitli-
cher Ankiindigung des Versuchsstarts steigern ldsst. Das Vorhandensein eines Count-
downs verzogerte den Onsetzeitpunkt des Beinstreckermuskels im Median um 26 ms
(M. rectus femoris) bzw. 24 ms (M. vastus lateralis). Die EMG-Maxima der Versu-
che mit Ansage eines Countdowns waren im Median 6,4 % (M. rectus femoris) bzw.
3,4 % (M. vastus lateralis) Maximalkraft niedriger als die ohne Ankiindigung des Ver-
suchsbeginns. Die Pendelzeit des Unterschenkels bei 65° Kniewinkel verkiirzte sich mit
384 ms bei vorangegangenem Countdown im Median gegeniiber den Versuchen oh-
ne Countdown mit 437 ms. Die Unterstiitzung des zeitlichen Bewusstseins iiber den
Versuchsbeginn durch die Versuchsleitung kann somit a priori fiir die Reduktion der
Variabilitat von Freiwilligenversuchen eingesetzt werden und sollte demzufolge in kiinf-

tigen, dhnlich gestalteten Experimenten Anwendung finden.

Bei der Analyse des EMG-Ruhemuskeltonus vor und nach der Pendeltestreihe erwies
sich dieser als ein reproduzierbares Mafs der Untergrenze der EMG-Aktivitat. Im Me-
dian lag diese vor Beginn der Versuchsreihe bei 0,44 % bzw. 0,43 % bzw. 0,36 % des
EMG-Signals bei maximaler Muskelanspannung des M. rectus femoris bzw. M. vastus
lateralis bzw. M. biceps femoris. Die zur Maximalkraft ergéinzende Normalisierung der
EMG-Daten zum EMG-Ruhemuskeltonus lieferte nicht nur einen wertvollen Erkennt-

nisgewinn bei der Interpretation vorliegender, niedriger Muskelaktivitat; der EMG-
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Ruhemuskeltonus kénnte auch riickwirkend die im Rahmen des EU-Projekts SENIORS

ermittelten Validierungsdaten der numerischen Verwendbarkeit zufiihren.

Auf Basis der umfangreichen Kenntnis des experimentellen Datenmaterials konnten
erstmals elektromyographische Grenzwerte abgeleitet werden, die in kiinftigen ver-
gleichbaren Studien als erste zeitsparende Annaherung fiir die nachtragliche Identifika-
tion nahezu passiver Versuchsdurchgénge verstanden werden konnen. Im Fall der Héhe
der EMG-Reaktion lagen die Grenzwerte bei maximal 3 % der isometrischen Maximal-
kraft bzw. 800 % des EMG-Ruhemuskeltonus. Die Grenzwertmethodik konnte jedoch
nicht als gleichwertiger Ersatz fiir eine aufwéndige Einzelfallanalyse der EMG-Signale
standhalten.

Lediglich eine Erweiterung der Validierungsexperimente mit narkotisierten und mus-
kelrelaxierten Patienten kdnnte abschliefsend kldaren, ob absolut passives Verhalten im
Wachzustand messbar ist. Die regionale Validierung von FE Modellen ist letztlich als
Baustein zu verstehen, der dazu beitragen soll, den gesamten Korper biofidel abzubil-
den. Nur so kann das volle Potenzial von FE Menschmodellen im Sinne der Verlet-

zungspravention ausgeschopft werden.
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Abstract

Abstract

In trauma biomechanics research, computational simulations with Finite-Element (FE)
models representing the human body are carried out to represent kinematics and predict
mechanical failure of human tissue in traffic accidents [5]. To improve vehicle safety,
active human body models, where muscle tension is represented by controllers, are
being applied in scenarios where muscle activity plays a role in injury mechanisms,
i.e. before entering an accident (pre-crash) [315] and in low-severity collisions [58|.
The evaluation of a model’s prediction accuracy by comparison with experimentally
determined behaviour in reality (validation) is essential in gaining trust in simulation
results [8].

In the course of data analysis of experimental sled tests run within the European Union
financed project SENIORS, where volunteers were exposed to controlled deceleration,
certain issues limiting the applicability of the data for validation purposes were iden-
tified. First, measured maximum values needed for normalization of electromyography
(EMG) data were not reliable. Second, the deceleration tests had not been performed
passively, i.e. without muscle contribution; EMG data showed relatively high within-

and between-subject variability in terms of muscle activity [109].

Based on the development of a suitable experimental study design allowing for both
the acquisition of validation data for FE models and the retrospective applicability
of SENIORS data, in the present thesis reactive [149] and passive [121], i.e. relaxed,
Wartenberg leg drop pendulum tests were conducted with nine volunteers [119]. The
initiation of a test run was announced partially with a verbal countdown. In addition
to the detailed analysis of lower extremity muscle activity at rest, before and during
leg drop and two-dimensional kinematics of the lower leg, a multifactorial approach for

ex post identification of passive trials based on EMG threshold values was taken.

Based on comprehensive individual case analyses, verifiably passive trials with volun-
teers whose kinematics stand out from non-passive trials were identified for the first
time. In the present study, nine out of 135 leg drop trials (6.7 %) from three volunteers
were carried out without an onset, global maximum and offset in the EMG-signal of
leg extension and flexion muscles. With 382 + 6 ms, both mean and standard deviation
of lower leg pendulum time at 65° knee angle of the nine identified test runs diverged
considerably from all 135 trials with 432 4+ 126 ms.

Thus, the present doctoral thesis offers FE human body model developers unique new
experimental validation data basis on a regional body level. After validation of FE

model soft tissue’s passive stiffness parameters against the passive volunteer data, using
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muscle activation schemes, basic muscle activation level and level of muscle activity
during the reactive leg drop tests current FE controllers could be improved separately,
with subsequent validation against reactive lower leg kinematics. Hence, the distinct
separation of muscle mechanics’ contribution to kinematics from the numerical joint

and soft tissue stiffness’ could be retraced virtually for the first time.

In addition to the allocation of validation data, recommendations for the conduct of
similar future experiments were derived from the results of the present study, with an
emphasis on a more efficient experimental design and data evaluation as well as an

alternative way to normalize EMG data.

The comparison of results with and without a verbal countdown suggests muscle relaxa-
tion can be enhanced in regional experiments by providing volunteers with a temporal
cue. The presence of a countdown delayed the leg extensor muscles’” EMG median on-
set time by 26 ms (M. rectus femoris) and 24 ms (M. vastus lateralis), respectively.
Median EMG maximum reactions of trials with countdown were lower by 6.4 % ma-
ximum voluntary contraction (MVC) (M. rectus femoris) and 3.4 % MVC (M. vastus
lateralis), respectively, than trials without countdown prior to test start. Median pen-
dulum time at 65° knee angle with 384 ms with countdown were shorter compared
to trials without temporal cue with 437 ms. In summary, by supporting volunteers’
temporal awareness of the test start investigators proactively may be able to reduce
response magnitude and variability. Therefore, this intervention should be applied in

future similar experiments.

Analysing EMG muscle tone at rest before and after the test series the measure proved a
reproducible dimension to serve as lower threshold of EMG activity. Before testing, the
median EMG muscle tone values amounted to 0.44 % MVC for the M. rectus femoris,
0.43 % MVC for the M. vastus lateralis, and 0.36 % MVC in case of the M. biceps
femoris. Complementing EMG resting tone normalization to MVC normalization not
only provided a valuable gain of insights while interpreting EMG data at a low activity
level. Moreover, the EMG resting muscle tone could serve as an alternative measure to

make SENIORS validation data retrospectively suitable for numerical use.

Based on the thorough examination of the experimental data, several EMG threshold
values have been identified that may serve as a first rapid approach to narrowing down
future data sets to nearly passive trials. For instance, in the case of muscle reaction
magnitude, thresholds of almost passive behaviour were at a maximum EMG activity of
3 % MVC or 800 % of EMG resting muscle tone. However, the threshold approach could

not stand up to the results extracted from an elaborate individual case analysis.
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Abstract

Merely by extending the present validation study with patients who are clinically in-
duced anaesthetized and muscle relaxed, can it be terminally clarified whether truly
passive behaviour is measurable in the awake state. Ultimately, the validation of an
FE model at a regional level needs to be seen as a fundamental contribution to the
bigger picture of creating a biofidelic model of the human body as a whole, and thus,
being able to take full advantage of an FE human body model’s potential to prevent

injuries.
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Appendix A

Tabelle 6: Anthropometrische Mafe (cm), die an den Probanden erfasst wurden

Hohe Trochanter major,
stehend

Hohe Fibulakopf, stehend

Hohe lateraler Malleolus,
stehend

Fukldnge

Fufbreite

Umfang Unterschenkel
Umfang Oberschenkel
Hiiftumfang
Hiiftbreite
ASIS-ASIS-Distanz
Sitzhohe (Geséfs-Kopf)

Sitzhohe
Dornfortsatz C7)

(Geséfs-
Sitztiefe Trochanter major
- Patella

Sitztiefe Trochanter major
- Kniekehle

Sitztiefe Gesal - Patella

P08 P10 P12 P13 P14 P15 P16 P17 PI8

90,50 92,00 91,50 90,00 92,00 89,00 84,50 86,00 91,50

44,00 45,50 45,50 43,50 46,50 43,50 45,00 44,50 46,00

700 7,50 7,00 800 7,50 6,00 7,00 7,00 7,50

26,50 27,50 28,50 27,50 27,50 27,00 26,00 26,00 27,00
10,50 10,00 12,00 11,50 10,50 10,00 11,00 9,00 11,50
39,00 35,50 41,00 36,00 40,00 38,00 38,50 39,00 37,50
57,50 47,50 56,50 52,00 55,00 48,50 59,00 58,00 54,00
86,00 85,50 93,00 96,50 89,50 93,00 86,00 88,00 90,00
35,00 34,50 35,50 37,00 32,00 28,00 34,00 33,00 33,00
26,00 28,50 27,00 32,50 27,50 35,00 25,50 27,00 25,00
87,00 90,00 93,00 90,00 85,00 90,00 94,50 89,00 93,00

66,00 69,00 70,50 63,50 61,00 64,00 65,00 64,00 68,00

46,50 52,00 48,00 45,00 49,00 48,00 42,00 45,00 49,00

37,50 46,00 38,00 38,50 40,00 39,00 35,00 37,00 40,00

60,00 59,50 63,50 61,50 62,00 60,00 60,00 59,00 62,00
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Tabelle 7: Ubersicht iiber die (Gelenk-) Winkel, die in der Versuchshaltung von jedem der neun
Probanden erfasst wurden (rechte Korperhélfte)

a Trochanter major - Auge, zur Vertikalen
b Acromion - Trochanter major - lateraler Kniegelenkspalt
c Trochanter major - ASIS - lateraler Kniegelenkspalt

d ASIS - ASIS - Patella (rechts)

e Trochanter major - lateraler Kniegelenkspalt - lateraler Malleolus
f Lateraler Kniegelenkspalt - lateraler Malleolus - Os metatarsale V
g Oberschenkel, zur Horizontalen

h Unterschenkel, zur Horizontalen

i Sternum, zur Horizontalen

j Abweichung der Frankfurter Ebene von der Horizontalen

k Lateraler Malleolus - Os metatarsale V, zur Horizontalen

1 Lateraler Malleolus - Os metatarsale V, zur Vertikalen
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Tabelle 8: Initiale Sitzwinkel der Probanden (°); die Messstrecken beziehen sich auf Tabelle 7

P08 P10 P12 P13 P14 P15 P16 P17 P18
a 45,00 44,00 20,00 40,00 40,00 42,00 38,00 42,00 45,00
b 140,00 132,00 117,00 145,00 144,00 140,00 136,00 139,00 135,00
c 105,00 115,00 95,00 134,00 124,00 110,00 115,00 121,00 130,00
d 92,00 90,00 91,00 89,00 89,00 90,00 91,00 92,00 92,00
e 165,00 165,00 161,00 170,00 167,00 165,00 163,00 163,00 165,00
f 135,00 128,00 147,00 144,00 144,00 141,00 132,00 137,00 138,00
g 6,10 7,60 15,40 12,50 9,40 8,90 9,00 12,00 6,50
h 18,00 17,60 16,00 23,30 14,50 16,90 16,30 17,40 18,00
1 36,50 29,00 50,00 35,00 34,00 30,00 33,40 34,80 31,30
j 47,30 23,20 1,20 38,00 26,60 17,70 27,00 33,10 37,20
k 58,00 35,40 25,70 20,60 26,10 - 31,50 32,00 19,80

1 20,00 11,60 24,00 48,00 17,80 - 24,80 27,80 38,40
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Tabelle 9: Fotos der Probanden in Versuchsposition: laterale Ubersicht und frontale Fuiposition auf
der Fallklappe (Probanden 08-14)

Proband Lateral, Ubersicht Frontal

08

10

12

13

14
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Tabelle 10: Fotos der Probanden in Versuchsposition: laterale Ubersicht und frontale Fufposition
auf der Fallklappe (Probanden 15-18)

Proband

Lateral, Ubersicht

Frontal

15

16

17

18

185



Appendix B

Appendix B

Tabelle 11: Individuelle Referenzwerte der Elektromyographie (EMG)-Maximalkraft-(MVC-) bzw.
EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)-Messung des M. biceps femoris, die zur Normalisierung der EMG-
Signale der rechten unteren Extremitéit herangezogen wurden

Proband MVC (V)  EMG-RMT (V)
08 0,87 0,0035
10 0,72 0,0026
12 10,16 0,0037
13 17,16 0,0040
14 0,61 0,0035
15 1,08 0,0035
16 0,38 0,0038
17 0,32 0,0035
18 12,80 0,0014

Tabelle 12: Individuelle Referenzwerte der Elektromyographie (EMG)-Maximalkraft-(MVC-) bzw.
EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)-Messung des M. gastrocnemius, die zur Normalisierung der EMG-
Signale der rechten unteren Extremitéit herangezogen wurden

Proband MVC (V)  EMG-RMT (V)
08 0,85 0,0034
10 0,34 0,0026
12 0,53 0,0037
13 10,15 0,0038
14 11,14 0,0038
15 11,56 0,0038
16 11,92 0,0039
17 0,80 0,0041
18 0,71 0,0041
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Tabelle 13: Individuelle Referenzwerte der Elektromyographie (EMG)-Maximalkraft-(MVC-) bzw.
EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)-Messung des M. rectus femoris, die zur Normalisierung der EMG-
Signale der rechten unteren Extremitét herangezogen wurden

Proband MVC (V)  EMG-RMT (V)
08 0,83 0,0036
10 0,35 0,0025
12 0,77 0,0041
13 15,59 0,0038
14 0,43 0,0038
15 0,98 0,0035
16 0,93 0,0036
17 0,87 0,0040
18 14,44 0,0038

Tabelle 14: Individuelle Referenzwerte der Elektromyographie (EMG)-Maximalkraft-(MVC-) bzw.
EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)-Messung des M. tibialis anterior, die zur Normalisierung der EMG-
Signale der rechten unteren Extremitét herangezogen wurden

Proband MVC (V)  EMG-RMT (V)
08 0,85 0,0047
10 13,11 0,0025
12 0,51 0,0034
13 13,71 0,0034
14 14,73 0,0035
15 0,99 0,0034
16 0,36 0,0035
17 14,80 0,0039
18 10,27 0,0037

Tabelle 15: Individuelle Referenzwerte der Elektromyographie (EMG)-Maximalkraft-(MVC-) bzw.
EMG-Ruhemuskeltonus (RMT)-Messung des M. vastus lateralis, die zur Normalisierung der EMG-
Signale der rechten unteren Extremitét herangezogen wurden

Proband MVC (V)  EMG-RMT (V)
08 0,03 0,0037
10 0,97 0,0022
12 0,98 0,0015
13 0,53 0,0039
14 0,46 0,0036
15 0,81 0,0035
16 0,67 0,0039
17 13,50 0,0039
18 1,49 0,0037
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Tabelle 16: Minimum, Maximum, Anzahl (n) und 25., 50. und 75. Perzentil der Boxplot-Verteilungen
der Pendeldauer des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel, Niveau der Elektromyographie (EMG)-
Aktivitdt vor und nach to (% EMG-Maximalkraft (MVC) bzw. % EMG-Ruhemuskeltonus (RMT))
und Onset, Zeitpunkt des Maximums, Dauer bis Maximum und Gesamtdauer, jeweils mit bzw. ohne
Countdown (BF: M. biceps femoris; RF: M. rectus femoris; VL: M. vastus lateralis)

Muskel Countdown Min 25.\% 50.\% 75.\% Max n
EMG-Aktivitat vor Bf ja 0,24 0,3882 0,6055 1,01 1,63 71
dem Versuch (% RF ja 0,30 0,4999 0,6360 0,8914 594 30
MVC) VL ja 0,29 0,3597 0,5030 0,9954 23,10 44
BF nein 0,26 0,4374 0,6223 1,01 1,62 50
RF nein 0,26 0,4376 0,5474 1,08 7,07 51
VL nein 0,25 0,3818 0,5777 0,0971 18,25 46
EMG-Aktivitat vor BF ja 95,00 119,35 134,43 149,72 405,00 71
dem Versuch (% RF ja 105,00 121,98 135,66 152,86 1113,00 30
EMG-RMT) VL ja 106,00 125,52 142,51 22500 573,00 44
BF nein 98,00 123,74 138,02 162,77 410,00 50
RF nein 101,00 123,06 131,26 147,75 1326,00 51
VL nein 96,00 118,89 126,00 192,98 1148,00 46
Muskelonset (ms) BF ja 80,00 106,50 114,00 186,5 339,00 71
RF ja -60,00 47,13 102,50 131,00 269,00 30
VL ja -7,00 96,38 112,95 125,88 346,00 44
BF nein 58,00 93,38 128,75 162,00 381,00 50
RF nein 18,00 67,00 76,5 98,5 163,00 51
VL nein 6,00 71,5 87,75 109,38 250,00 46
Maximum (ms)  BF ja 122,00 141,00 167,00 333,50 444,00 71
RF ja 0,00 131,00 164,75 206,00 331,00 30
VL ja 26,00 142,5 160,50 257,5 375,00 44
BF nein 111,00 155,38 201,00 3435 537,00 50
RF nein 98,00 99,5 107,5 151,00 337,00 51
VL nein 89,00 110,5 123,25 175,00 429,00 46
Dauer Onsetbis  gp ja 23,00 31,00 44,00 1115 327,00 71
Maximum (ms)  gp ja 8,00 28,63 37,50 100,63 245,00 30
VL ja 20,00 29,13 41,50 100,25 296,00 44
BF nein 6,00 31,88 49,25 107,38 459,00 50
RF nein 11,00 26,00 31,00 4300 236,00 51
VL nein 11,00 27,88 35,25 58,63 355,00 46
Dauer Onset bis  BF ja 43,00 70,5 118,00 241,00 394,00 71
Offset (ms) RF ja 43,00 76,63 131,50 205,63 358,00 30
VL ja 46,00 80,13 123,75 17425 327,00 44
BF nein 37,00 96,25 150,75 205,75 502,00 50
RF nein 37,00 61,00 73,00 102,00 290,00 51
VL nein 25,00 54,75 80,5 134,13 443,00 46
Maximale BF ja 1,00 2,92 7,34 14,70 77,00 71
Aktivitat (% MVC) RF ja 1,00 1,49 2,20 4,26 14,00 30
VL ja 1,00 1,38 2,13 3,91 203,00 44
BF nein 1,00 3,44 7,32 21,28 66,00 50
RF nein 1,00 3,36 8,61 18,36 46,00 51
VL nein 1,00 2,26 5,51 17,41 229,00 46
Maximale BF ja 314,00 875,00 1714,29 2976,92 17071,00 71
Aktivitat (% EMG- RF ja 192,00 324,38 470,37 84792 2546,00 30
RMT) VL ja 73,00 491,15 693,18 956,27 2467,00 44
BF nein 297,00 947,53 1921,15 4189,85 10143,00 50
RF nein 310,00 722,22 2152,00 3972,22 10003,00 51
VL nein 272,00 618,99 1275,86 2905,91 30267,00 46
Pendeldauer /ja 351 377 384 395 475 90
" nein 375 398 437 544 1441 45
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Abbildung 117: Boxplots des Elektromyographie (EMG)-Maximums nach ty (% EMG-Maximalkraft
(MVQ)) der folgenden Muskeln in Abhéngigkeit eines Countdowns: M. biceps femoris (rot) (n = 71
(Countdown ja) bzw. n = 50 (Countdown nein)), M. rectus femoris (hellblau) (n = 30 (Countdown
ja) bzw. n = 51 (Countdown nein)), M. vastus lateralis (dunkelblau) (n = 44 (Countdown ja) bzw. n
= 46 (Countdown nein))
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Abbildung 118:
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Boxplots des Elektromyographie (EMG)-Maximums nach tg

(% EMG-

Ruhemuskeltonus (RMT)) der folgenden Muskeln in Abhéngigkeit eines Countdowns: M. biceps fe-
moris (rot) (n = 71 (Countdown ja) bzw. n = 50 (Countdown nein)), M. rectus femoris (hellblau)
(n = 30 (Countdown ja) bzw. n = 51 (Countdown nein)), M. vastus lateralis (dunkelblau) (n = 44
(Countdown ja) bzw. n = 46 (Countdown nein))
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Abbildung 119: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers auf Basis von allen Versuchen (links,
n=135) bzw. Versuchen von Proband 08 (rechts, n=15) {iber die ersten 500 ms der Pendelbewegung
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Abbildung 120: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers auf Basis von Versuchen von Proband
10 (links, n=15) bzw. Proband 12 (rechts, n=15) iiber die ersten 500 ms der Pendelbewegung
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Abbildung 121: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers auf Basis von Versuchen von Proband
13 (links, n=15) bzw. Proband 14 (rechts, n=15) iiber die ersten 500 ms der Pendelbewegung
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Abbildung 122: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers auf Basis von Versuchen von Proband
15 (links, n=15) bzw. Proband 16 (rechts, n=15) {iber die ersten 500 ms der Pendelbewegung
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Abbildung 123: Kinematischer Korridor des Malleolusmarkers auf Basis von Versuchen von Proband
17 (links, n=15) bzw. Proband 18 (rechts, n=15) iiber die ersten 500 ms der Pendelbewegung

Tabelle 17: Proband, Versuchsnummer und Pendeldauer des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel
der neun Versuche, in denen kein Elektromyographie (EMG)-Onset, - Maximum oder -Offset lokalisiert

wurde

Proband Versuchsnummer

10
10
13
15
15
15
15
15
15

3
11
12

11
13
16

Pendeldauer (ms)

390
370
377
387
384
382
383
381
384
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Tabelle 18: Proband, Versuchsnummer und Pendeldauer des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel
der 45 Versuche, in denen kein Elektromyographie (EMG)-Onset, - Maximum oder -Offset im M.
vastus lateralis lokalisiert wurde

Proband Versuchsnummer Pendeldauer (ms)

10 3 390
10 11 370
10 13 374
12 5 405
13 2 382
13 12 377
13 15 385
13 16 385
14 3 377
14 4 369
14 5 380
14 8 374
14 9 381
14 10 383
14 11 383
14 12 379
14 13 376
14 14 377
14 16 370
14 17 379
15 1 387
15 2 384
15 6 382
15 8 409
15 11 383
15 12 377
15 13 381
15 16 384
16 3 404
16 4 391
16 5 389
16 8 390
16 10 381
16 11 382
16 12 381
16 13 414
16 14 384
16 15 414
16 16 394
16 17 463
17 2 383
17 17 378
18 8 407
18 10 388
18 14 386
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Tabelle 19: Proband, Versuchsnummer und Pendeldauer des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel
der 25 Versuche, in denen die muskulédre Reaktion der Beinbeuger- und Streckermuskeln kleiner oder
gleich 3 % Elektromyographie-Maximalkraft (MVC) ist

Proband Versuchsnummer Pendeldauer (ms)

10 3 390
10 5 377
10 11 370
13 1 407
13 6 385
13 11 381
13 12 377
13 13 377
13 15 385
13 16 385
15 1 387
15 2 384
15 6 382
15 11 383
15 12 377
15 13 381
15 16 384
15 18 394
18 3 397
18 4 395
18 8 407
18 10 388
18 11 395
18 14 386
18 17 377
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Tabelle 20: Proband, Versuchsnummer und Pendeldauer des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel
der 22 Versuche, in denen die muskulidre Reaktion der Beinbeuger- und Streckermuskelnkleiner oder
gleich 800 % Elektromyographie-Ruhemuskeltonus (EMG-RMT) ist

Proband Versuchsnummer Pendeldauer (ms)

10 3 390
10 11 370
12 4 407
13 1 407
13 12 377
13 13 377
13 16 385
15 1 387
15 2 384
15 6 382
15 11 383
15 12 377
15 13 381
15 16 384
15 18 394
16 3 404
16 4 391
16 5 389
16 10 381
17 16 369
17 17 378
17 18 377
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Tabelle 21: Proband, Versuchsnummer und Pendeldauer des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel
der 37 Versuche, in denen die EMG-Aktivitdt von Beinbeuger- und Streckermuskeln vor ty kleiner
oder gleich 0,75 % Elektromyographie-Maximalkraft (MVC) ist

Proband Versuchsnummer Pendeldauer (ms)

12 1 044
12 3 409
12 4 407
12 8 622
12 10 376
12 11 376
12 13 399
15 1 387
15 2 384
15 3 443
15 5 422
15 6 382
15 8 409
15 10 384
15 11 383
15 12 377
15 13 381
15 14 438
15 15 404
15 16 384
15 17 417
15 18 394
18 2 207
18 3 397
18 4 395
18 5 391
18 6 389
18 8 407
18 9 951
18 10 388
18 11 395
18 12 383
18 13 387
18 14 386
18 15 896
18 16 358
18 17 377
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Abbildung 124: Individuelle Pendeldauern (ms) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel der Versu-
che mit reaktivem Elektromyographie (EMG)-Onsetzeitpunkt in Unterschenkelstrecker und -beuger,
in Abhéngigkeit eines Countdowns
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Abbildung 125: Individuelle Pendeldauern (ms) des Malleolusmarkers bei 65° Kniewinkel der Versu-

che mit reaktivem Elektromyographie (EMG)-Onsetzeitpunkt im M. vastus lateralis, in Abhéngigkeit
eines Countdowns
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