
Biomechanische Analyse des Einflusses des
Fußballschuh-Stollendesigns auf die
Belastungen im vorderen Kreuzband

Dissertation

Zur Erlangung des akademischen Grades eines

Doktors der Naturwissenschaften

von

Thomas Grund

Referent: Prof. Dr. Karin Gruber

Koreferent: Prof. Dr. Veit Senner

Die Dissertation wurde am 05. November 2010 bei der Universität

Koblenz-Landau vorgelegt und am 13. Juli 2011 durch den

Fachbereich 3: Mathematik/Naturwissenschaften angenommen.





Meiner Mama





Danksagung

Eine Dissertation, betrifft und beschäftigt nicht nur den Verfasser selbst, sondern
auch viele Menschen im Umfeld. Das gilt umso mehr, wenn sich die Arbeit aus den
verschiedensten Gründen in die Länge zieht und mehrfach am seidenen Faden hängt.

Vor allem in solchen Phasen war ich darauf angewiesen, dass mich die Menschen in
meinem Umfeld unterstützten, mir zuhörten, mich berieten und mir gut zuredeten.
Jeder einzelne, der mir half und für mich da war, war wichtig und hat seinen Bei-
trag zum Gelingen dieser Arbeit geleistet und dafür möchte ich mich ganz herzlich
bedanken. Ausdrücklich „Danke“ sagen möchte ich:

Meiner Mama, ohne deren Unterstützung in allen Belangen ich diese Arbeit weder
hätte beginnen, noch beenden können. DANKE für alles! Du bist die Beste.

Meiner Lebensgefährtin Sandra, der ich gar nicht genug danken kann. Ohne ihre
Unterstützung und Hartnäckigkeit hätte ich mit großer Sicherheit die Arbeit nicht
beendet. Sie erdete mich immer wieder und sorgte mit einem abwechslungsreichen
Bespaßungsprogramm dafür, dass ich zwischenzeitlich etwas abschalten und neue
Kraft schöpfen konnte. Außerdem war sie eine gnadenlose und pedantische Lektorin
die half, meine langen Schachtelsätze auf ein erträgliches Maß zu reduzieren.

Den beiden Generationen von Mit-Aquariumsbewohnern, Christian und Isabella,
sowie Franz, Christin und Michaela. Ihr wart alle super Bürokollegen und seid gute
Freunde geworden. Danke für Eure Hilfe bei Problemen und allgemein für die tolle
Zeit, die anregenden Diskussionen und dafür, dass Ihr meine Tobsuchtsanfälle immer
gleichmütig ertragen habt. Michaela unterstützte mich außerdem tatkräftig bei den
experimentellen Messungen und hatte immer ein offenes Ohr für meine Probleme,
auch dafür vielen lieben Dank.

Max, meinem Trainingskumpan, Diskussionspartner und Leidensgenossen für die
harten, frühmorgendlichen Trainingssessions im Kraftraum, die nur von unseren
tiefschürfenden Diskussionen und regem Erfahrungsaustausch unterbrochen wurden.



Den übrigen Kollegen der ersten Generation des Fachgebiets Harald, Stefan, Cars-
ten und Frau Chiritescu-Kretsch, die vor allem die ersten beiden Jahre zu einer tollen
Zeit machten.

Meinen Diplomanden Ina, Linus und Andi, sowie den Studenten Nils und Lucie,
die mit ihren Arbeiten einen wichtigen Beitrag zum Gelingen meiner Arbeit leisteten.

Tron Krosshaug vom OSTRC. Er erklärte mir die Poser-Methode, zeigte mir Oslo
und half mir mit seiner Erfahrung immer bereitwillig und geduldig bei allen Fragen
rund um Poser und die biomechanische Interpretation der Ergebnisse. Thanks a lot,
man! Hope to see you again, soon.

Den Mitarbeiter der ZHS-Werkstatt Rudi und Sladdi sowie unserem Messtechni-
ker Klemens Burkhardt ohne deren tatkräftige Unterstützung der Aufbau des Trak-
Tester nicht möglich gewesen wäre.

An dieser Stelle darf natürlich auch ein Dank an Rico, den Therapie-Hund nicht
fehlen, der immer dann für lange Spaziergänge (nicht selten am späten Abend)
herhalten musste, wenn gar nichts mehr ging. Nachdem er mittlerweile zwei Disser-
tationen überlebt hat darf er sich nun mit Fug und Recht Dr. Hund nennen.

Last but not least gebührt mein Dank natürlich auch den beiden Professoren,
ohne die die Arbeit nicht möglich gewesen wäre:

• Frau Prof. Karin Gruber, die sich unkompliziert und unbürokratisch bereit
erklärte, diese Arbeit als Erstgutachterin an der Universität Koblenz-Landau
zu betreuen und die mich vor allem in der letzten Phase tatkräftig unterstützte
aber auch unbarmherzig antrieb, die Arbeit doch noch zu einem guten Ende
zu bringen.

• Prof. Veit Senner - der die Arbeit initiierte und maßgeblich beeinflusste - zum
einen dafür, dass er mir als FH-Absolvent sein Vertrauen schenkte und die
Möglichkeit gab zu promovieren. Zum anderen bin ich ihm für die Betreu-
ung und seine stets kreativen Lösungsvorschläge bei Problemen zu Dank ver-
pflichtet. Außerdem ermöglichte er es mir durch die gewährten Freiheiten viele
wertvolle Erfahrungen zu sammeln.



Abstract
Non-Contact anterior cruciate ligament (ACL) injuries are a major problem in mod-
ern football (soccer). The stud design of the football shoes is suspected to be one
important risk factor for ACL injuries. The aim of this thesis was therefore to
investigate whether or not the football shoe stud design corresponds to the loads
occurring in the ACL.

As direct measurements as well as subject tests (ethical reasons) are not possible,
mechanical tests of the shoe-surface interaction are the only way to answer the
research question. Hereby the realistic loading of the football shoes during the
experimental tests is of major importance in order to get reliable and meaningful
measurement results. Therefore the kinematics and ground reaction forces of real
ACL injury situations were determined by means of the Poser method and the
resulting joint moments were calculated via computer simulation using an inverse
dynamics approach. The results of the Poser analysis and the computer simulation
were the basic condition for the experimental setup comparing four different stud
designs using a novel pneumatic driven test device called TrakTester.

The measurement data showed significant differences of the measured forces and
torques between the different stud designs. In order to estimate the influence of the
stud design on the loading of the ACL risk potentials were derived from the mea-
surement data for each loading scenario considering also medical and biomechan-
ical knowledge. These risk potentials lead to the conclusion that the stud design
influences the loading of the ACL. But they depend substantially on the specific
boundary conditions and the loading scenario. This thesis basically contradicts the
assumption that the use of football shoes with bladed studs causes a higher risk for
the ACL compared to shoes with conventional round studs.

In summary the new method developed during this thesis enables in combination
with the TrakTester a considerably more realistic investigation of the shoe-surface
interaction than approaches used up to now. Beside their role as boundary condi-
tions for the experimental setup the results of the Poser analysis and the computer
simulation provide furthermore a lot of biomechanical perceptions regarding the
injury mechanism of non-contact ACL-injuries.





Zusammenfassung
Verletzungen des vorderen Kreuzbands (vKB) ohne aktive Einwirkung eines Ge-
genspielers sind ein großes Problem im Fußball. Als möglicher Risikofaktor wird in
diesem Zusammenhang oft das Stollendesign der Fußballschuhe genannt. Ziel der
Arbeit war daher die Untersuchung der Frage, ob es einen Zusammenhang zwischen
dem Stollendesign der Fußballschuhe und den Belastungen im vorderen Kreuzband
gibt, oder nicht.

Da Messungen während Fußballspielen nicht möglich sind und Probanden aus
ethischen Gründen nicht akuter Verletzungsgefahr ausgesetzt werden dürfen, ist die
einzige Möglichkeit zur Untersuchung der Problemstellung die Verwendung mechani-
scher Tests. Um hiermit aussagekräftige Daten ermitteln zu können ist eine möglichst
realistische Belastung der Fußballschuhe während der experimentellen Tests von ele-
mentarer Bedeutung. Hierfür wurde in der vorliegenden Arbeit die Kinematik und
die Bodenreaktionskraft realer Verletzungssituationen mittels der Poser-Methode
bestimmt und über eine anschließende invers-dynamische Computersimulation die
resultierenden Gelenkmomente berechnet. Diese Daten definierten die Randbedin-
gungen für den experimentellen Vergleich von vier unterschiedlichen Stollendesigns
mit dem neu entwickelten mechanischen Testgerät TrakTester.

Bei den durchgeführten Vergleichsmessungen zeigten sich aussagekräftige Unter-
schiede bei den gemessenen Kräften und Momenten zwischen den Stollendesigns.
Zur Abschätzung des Einflusses des Stollendesigns auf die Belastungen des vKB
wurden aus den Messwerten, unter Berücksichtigung biomechanischer und medizi-
nischer Erkenntnisse, Gefährdungspotentiale für jedes Stollendesign bei jedem un-
tersuchten Lastfall bestimmt. Diese Gefährdungspotentiale lassen den Schluss zu,
dass das Stollendesign die Kräfte im vKB beeinflusst. Wie groß der Einfluss genau
ist, hängt allerdings erheblich von den exakten Randbedingungen ab. Grundsätzlich
bestätigt die vorliegende Arbeit die Annahme, dass von lamellenförmigen Stollen
pauschal eine größere Gefahr für das vKB ausgeht, nicht.

Zusammenfassend ist festzustellen, dass die entwickelte Vorgehensweise in Ver-
bindung mit dem TrakTester die Untersuchung der Schuh-Boden-Interaktion unter
realistischen Belastungen ermöglicht. Neben den Randbedingungen für die Durch-
führung der mechanischen Tests lieferten die Poser-Analyse und die Computersi-
mulation umfangreiche biomechanische Erkenntnisse für das Verständnis der Verlet-
zungsmechanismen von Kreuzbandverletzungen ohne Gegnereinwirkung im Fußball.
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Kapitel 1

Einleitung und Problemstellung

In der heutigen Gesellschaft spielt Sport eine zentrale Rolle. Trotz immer neuer
Angebote im Sportsektor ist Fußball nach wie vor eine der beliebtesten Sportarten
[50]. Laut einer umfassenden Erhebung des Fußball-Weltverbandes (FIFA) von 2006
gibt es in Deutschland ca. 16,3 Millionen aktive Spielerinnen und Spieler, wovon etwa
6,3 Millionnen in Vereinen organisiert sind. Weltweit beläuft sich die Zahl aktiver
Fußballer(innen) auf 265 Millionen [75; 143].

1.1 Hintergrund

Gerade beim Fußball gibt es jedoch eine erhebliche Verletzungsgefahr [86; 179; 210].
Die Mehrheit der Verletzungen beim Fußball betreffen in erster Linie die unteren
Extremitäten [57; 86; 116; 122; 258], wobei das Knie überproportional stark in Mit-
leidenschaft gezogen wird [10; 86; 179; 258]. Beispielsweise kann der Riss des vorderen
Kreuzbands für einen Spieler weitreichende Konsequenzen bis hin zum Abschied vom
aktiven Fußball haben [68; 213], weshalb diese Verletzungsart besondere Beachtung
findet.

In Deutschland sind alle Profifußballer bei der Verwaltungs-Berufsgenossenschaft
(VBG) pflichtkrankenversichert. Die in Abb. 1.1 dargestellte Statistik der VBG zeigt,
dass in den Jahren 1999 bis 2003 ein prozentualer Anstieg der Knieverletzungen, re-
lativ zur Gesamtzahl der Verletzungen im Profifußball in Deutschland, zu verzeich-
nen ist. Seitdem stabilisiert sich der Anteil der Knieverletzungen auf einem deutlich
höheren Niveau (ca. 20%) als das Ende der Neunziger Jahre (ca. 15%) der Fall war.

Darüber hinaus steigen die absoluten Zahlen in der ersten Fußball-Bundesliga in
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Deutschland von 4 bis 12 Kreuzbandrissen in den Jahren 1992 bis 2001 auf 15 und
16 in den Jahren bis 2006 [19]. Noch dramatischer ist die Zunahme im spanischen
Profifußball. Dort erhöhte sich die Zahl der Kreuzbandrisse binnen eines Jahres von
105 in der Saison 2003/ 2004 um ein Viertel auf 131 in der darauf folgenden Saison
2004/ 2005 [46].

Sowohl in den Medien als auch in der wissenschaftlichen Literatur werden Vermu-
tungen über die Gründe der Zunahme von Kreuzbandverletzungen diskutiert. Oft
wird die Ansicht vertreten, dass Kreuzbandrisse mit mit dem geänderten Stollende-
sign der aktuellen Fußballschuhmodelle (siehe Abschnitt 2.4.2) in Ver-

bindung stehen [141; 144; 243]. Da

Abb. 1.1: Prozentualer Anteil der Knieverletzun-
gen an den Gesamtverletzungen im
deutschen Profifußball [255].

eine Kreuzbandverletzung oft ver-
einfacht durch das „Hängen blei-
ben im Rasen“ beschrieben wird
[19; 219] und der Fußballschuh mit
seinen Stollen bzw. Noppen die ein-
zige Verbindung zwischen Spieler
und Boden darstellt, erscheint dies
auf den ersten Blick zwar plausi-
bel, ist bislang jedoch nicht stich-
haltig durch wissenschaftliche
Untersuchungen belegbar.

1.2 Problemstellung

Beim Fußball benötigen die Spieler einerseits ein Maximum an Bodenhaftung
(= Traktion), um schnelle Richtungsänderungen sowie kurze Start- und Stopp-Be-
wegungen ausführen zu können. Je mehr Traktion dem Spieler zur Verfügung steht,
umso größer ist seine Chance, sich einen Vorteil gegenüber dem Gegenspieler ver-
schaffen zu können. Andererseits belasten die schnellen Bewegungen die Muskeln,
Sehnen, Bänder und Gelenke der Spieler sehr stark. Die Belastungen können un-
ter Umständen so hoch sein, dass beispielsweise das vordere Kreuzband ohne jede
Einwirkung eines Gegenspielers reißt.

Da der Schuh die einzige Verbindung zwischen dem Spieler und dem Boden ist,
können auch nur dort die Kräfte generiert werden, die schlussendlich zum Riss des
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Kreuzbands führen, unabhängig davon, ob noch andere Faktoren mit hineinspielen.
Je niedriger die an dieser Schnittstelle generierten „Haltekräfte“ bzw. „Traktions-
kräfte“ sind, desto geringer sind die auf den Körper wirkenden äußeren Kräfte und
dementsprechend sinkt die Wahrscheinlichkeit eines Kreuzbandsrisses.

Die Untersuchung der Zusammenhänge der Schuh-Boden-Interaktion gestaltet
sich allerdings schwierig. Nach Nigg (1990) können objektive und belastbare Ergeb-
nisse nur mit Tests ermittelt werden, die die Realität hinreichend genau abbilden und
die tatsächlichen Komponenten Schuh(-sohle) und Spielfläche im Zusammenspiel un-
tersuchen [181]. Um Erkenntnisse über einen möglichen Einfluss des Stollendesigns
auf Kreuzbandrisse gewinnen zu können, müssen die Schuhe demzufolge unter den
entsprechenden (hohen) Belastungen getestet werden. Aus ethischen Gründen dür-
fen Probanden allerdings nicht wissentlich in Situationen gebracht werden, in denen
eine akute Verletzungsgefahr besteht. Deshalb sind mechanische Tests die einzige
Möglichkeit, diese Problemstellung zu untersuchen.

1.3 Fragestellung

Vor dem Hintergrund der dargestellten Problematik soll die vorliegende Arbeit die
Frage beantworten, ob es einen Zusammenhang zwischen dem Stollendesign aktueller
Fußballschuhe und den auftretenden Kräften im Kniegelenk und somit der Gefahr
von Kreuzbandrissen gibt oder nicht.

1.4 Entwicklung der Methode

Aus der wissenschaftlichen Literatur geht eindeutig hervor, dass Verletzungen des
vorderen Kreuzbands ohne Einwirkung eines Gegenspielers sehr häufig bei bestimm-
ten Bewegungen auftreten (siehe Abschnitt 2.2.1). Bei Ball- und Teamsportarten
sind dies schnelle Richtungsänderungen auf einem Bein, sogenannte „cutting“ - oder
„plant-and-cut“ - Bewegungen sowie die Landung auf einem Bein nach einem Sprung.
Eine hierbei häufig auftretende Kinematik der unteren Extremität ist in Abb. 1.2
schematisch dargestellt. Dabei ist der Fuß in der Regel in vollständigem Kontakt mit
dem Boden. Im Fall des Fußballsports bedeutet diese Tatsache, dass die Stollen der
Fußballschuhe vollständig mit dem Boden verbunden sind und der Fuß des Spielers
folglich im Rasen „verblockt“ ist.
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Abb. 1.2: Darstellung eines typischen Verletzungsmechanismus für einen Riss des vorderen Kreuz-
bands [274]. Der Fuß ist fest am Boden fixiert, der Unterschenkel nach innen geneigt
und das Knie leicht gebeugt, während sich der Spieler nach innen (links) dreht.

Im Gegensatz zu den bisher verwendeten Testverfahren soll das Traktionsverhal-
ten von Fußballschuhen mit unterschiedlichem Stollendesign1 mit einem selbstentwi-
ckelten mechanischen Testgerät unter Randbedingungen untersucht werden, wie sie
in Spielsituationen auftreten, in denen sich nachweislich Verletzungen des vorderen
Kreuzbands ereigneten.

Für die Entwicklung eines Testgeräts, welches in der Lage ist, einen Schuh entspre-
chend zu belasten (siehe Kapitel 5), ist die Kenntnis der auftretenden Kinematik, der
Bodenreaktionskraft und des Drehmoments um die Tibia-Längsachse erforderlich.

1Im weiteren Verlauf der Arbeit wird der Begriff „Stollen“ verwendet und nicht zwischen Stollen
und Nocken unterschieden. Zur Erklärung: Stollen sind 12 mm bis maximal 19 mm lang, in der
Regel aus Keramik oder Alu (selten aus Hartgummi oder Leder) gefertigt, auswechselbar und
werden bei Schuhen für weiche Böden verwendet. Nocken sind in die Schuhsohle integriert, aus
Kunststoff, weicher und kürzer als Stollen und kommen bei Schuhen für trockenen Rasen sowie
Hartplatz und Kunstrasen zum Einsatz.
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Die Ermittlung all dieser mechanischen Größen ist bei Verletzungssituationen sehr
schwierig, da eine standardmäßige Bewegungsanalyse für die Kinematik und die Mes-
sung der auftretenden Bodenreaktionskraft nicht möglich ist. Die einzige Alternative
stellt eine nachträgliche Bestimmung der Kinematik aus TV-Bildern dar. Dies kann
mit Hilfe einer modellbasierten Rekonstruktionsmethode (Poser-Methode, siehe Ka-
pitel 3) erfolgen, mit der verlässliche kinematische Werte aus Fernsehaufnahmen
bestimmbar sind [133; 137; 140]. Dabei wird durch die nachträgliche Kalibrierung
der TV-Bilder die Bewegung dreidimensional analysiert und daraus Gelenkwinkel
und Bodenreaktionskräfte ermittelt.

Von diesen Daten auf innere Belastungsgrößen, wie übertragene Kräfte und Mo-
mente zu schließen, ist nur auf dem Weg der Computersimulation realisierbar (siehe
Kapitel 4). Die Verwendung eines Computermodells als Berechnungsmethode stellt
die einzige Möglichkeit dar, nicht-invasiv innere Belastungsgrößen zu bestimmen. In
der vorliegenden Arbeit wird ein einfaches, dreidimensionales Ganzkörpermodell des
Menschen (HANAVAN-Modell [98]) verwendet, um resultierende Gelenkmomente im
Knie- und Sprunggelenk während der Verletzungssituationen zu berechnen.

Auf Basis der aus der Poser-Analyse und der Computersimulation bestimmten
kinematischen Daten und Belastungsgrößen erfolgt die Entwicklung einer neuen me-
chanischen Testeinrichtung, die einen Fußballschuh in der entsprechenden Position
mit den ermittelten Kräften und Momenten belasten kann.

Die Poser-Analyse und die Computersimulation sind die Voraussetzung dafür,
das Traktionsverhalten der Fußballschuhe unter solchen Belastungen zu testen, wie
sie während realer Spielsituationen, die zum Riss des vorderen Kreuzbands führten,
auftreten.

In Abb. 1.3 ist die zur Beantwortung der Fragestellung entwickelte Vorgehensweise
grafisch dargestellt.
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Analyse von TV-Aufnahmen realer 

Verletzungen des vorderen Kreuzbands

Kinematik und Bodenreaktionskraft
der Verletzungssituationen

Simulation der Verletzungssituationen 
mit einem Ganzkörpermodell des Menschen

Berechnung der resultierenden 
Gelenkmomente im Knie- und Sprunggelenk 

Entwicklung einer
mechanischen Testeinrichtung

Experimenteller Vergleich des 
Fußballschuh-Stollendesigns

unter spielrelevanten Belastungen

Resultierende Kräfte an der Tibia in 
Abhängigkeit vom Stollendesign

Rückschlüsse auf Belastungen 
im Kniegelenk und vorderen Kreuzband

Abb. 1.3: Entwickelte Vorgehensweise zu Beantwortung der Fragestellung, ob das Stollendesign
der Fußballschuhe einen Einfluss auf Verletzungen des vorderen Kreuzbands hat.



Kapitel 2

Stand der Forschung

In diesem Kapitel wird der Stand der Forschung zu den Themengebieten dargestellt,
die für die vorliegende Arbeit relevant sind (siehe Kapitel 1 und Abb. 1.3). Es werden
hierzu die Bereiche Kreuzbandverletzungen im Fußball, Analyse von Verletzungsme-
chanismen, biomechanische Computersimulation sowie das Traktionsverhalten von
Fußballschuhen und dessen experimentelle Ermittlung behandelt.

2.1 Das vordere Kreuzband

2.1.1 Anatomie und Funktion

Das vordere Kreuzband ist der zentrale Pfeiler des Kniegelenks [198; 214; 236] (siehe
Abb. 2.1) und hat eine wichtige Funktion für dessen Funktionalität und Stabilität
[207; 263]. Es besteht aus mehreren unterschiedlich dicken Faserbündeln, die ineinan-
der verdreht sind [24; 129; 154; 271] und die in Abhängigkeit der wirkenden äußeren
Kräfte unterschiedlich stark belastet werden (vgl. Abschnitt A.1 im Anhang). Durch
seine Verlaufsrichtung überschneidet sich das vordere mit dem hinteren Kreuzband
[129].

Das vordere Kreuzband hat in erster Linie die Aufgabe, eine Vorwärtstrans-
lation der Tibia relativ zum Femurknochen zu verhindern. Nach Butler et al. (1980)
nimmt es etwa 90% der nach anterior gerichteten Schubkräfte auf [36]. Sekundäre
Funktionen sind die Stabilisierung des Knies bei Tibiarotation, die Hemmung der
(Hyper-)Extensions- sowie der Adduktions-/ Abduktionsbewegung [129; 147; 263].
Es verhindert nicht die Kompression im Kniegelenk, dafür aber sehr stark die Dis-
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Abb. 2.1: Anatomische Darstellung der wichtigsten Strukturen des rechten Kniegelenks nach Wil-
son (1994) [263]. Das vordere Kreuzband (rot eingefärbt) verläuft im Zentrum des
Kniegelenks, von der hinteren Oberschenkelrolle zum Unterschenkelplateau und ist zu-
sammen mit dem hinteren Kreuzband für die Stabilität des Kniegelenks verantwortlich.

traktion (Entfernung) von Tibia und Femur [215]. Drehbewegungen werden von Bän-
dern weniger verhindert als Zugbewegungen, da hierbei der Knochen um das Band
rotieren kann. Aufgrund des schrägen Verlaufs der Kreuzbänder sind jedoch bei je-
der Bewegung, auch bei der Tibiarotation, Zugbewegungen im Band vorhanden, die
dieses belasten. Bei der Innenrotation wickeln sich die beiden Bänder umeinander
und hemmen so die Drehbewegung [129]. Die Außenrotation wird von den Kreuzbän-
dern dagegen weitgehend freigegeben (Bänder wickeln sich dabei voneinander ab)
und eine maximale Außenrotation wird nur vom vorderen Kreuzband verhindert.
Ansonsten begrenzen die Kollateralbänder diese Drehung [263].

Weitere Details zum anatomischen Aufbau des Kniegelenks und zur Funktion des
vorderen Kreuzbands sind im Anhang in Abschnitt A.1 zusammengestellt.
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2.1.2 Verletzung des vorderen Kreuzbands im Fußball

Den positiven gesundheitlichen Effekten des Fußballs steht eine hohe Verletzungsge-
fahr gegenüber. Die Verletzungshäufigkeit beläuft sich bei Erwachsenen auf 6,2 bis
12,47 Verletzungen pro 1000 Stunden Exposition (Fußball spielen) [101; 173; 201],
wobei 61 bis 93% der Verletzungen dabei die unteren Extremitäten betreffen [110;
116; 258].

Der Anteil von Knieverletzungen an schweren Verletzungen, d.h. an Verletzungen
die mit mehr als 21 Tagen Sportpause verbunden sind, ist mit 20% bis 58% über-
proportional hoch [10; 43; 69; 111; 178; 213]. Nach Chomiak et al. (2000) sind 24%
der schweren Knieverletzungen teilweise bzw. vollständige Rupturen des vorderen
Kreuzbands [43].

Ein Riss des vorderen Kreuzbands bedeutet einen massiven Stabilitätsverlust und
dadurch eine lange Pause vom Sport [7; 28; 34; 43; 67; 68; 87; 146]. Zudem sind Fol-
geschäden und -verletzungen vorprogrammiert, beispielsweise ein erhöhtes Arthrose-
risiko [82; 146; 153; 175; 199; 208; 212; 214], eine Gelenkinstabilität und Funktions-
einschränkung [82; 199; 214] sowie eine größere Wahrscheinlichkeit von Folgeverlet-
zungen wie Meniskus- und Knorpelläsionen [82; 214]. Zusätzlich besteht ein deutlich
erhöhtes Risiko sich erneut am vorderen Kreuzband zu verletzen [69; 76; 191; 259].

2.1.3 Einflussfaktoren auf die Belastung im vorderen Kreuz-

band

Die Abschätzung auftretender Belastungen im Körper ist ohne realistische Zahlen-
werte nicht möglich. Deshalb wird versucht, die Faktoren, die zu einer Belastung
des vorderen Kreuzbands während sportlicher Bewegungen führen, über Labor- und
Kadaverstudien sowie mittels klinischer Untersuchungen zu ermitteln. Das Ziel von
Kadaverstudien ist es, mechanische Kennwerte menschlicher Gewebearten und Be-
lastungen in einzelnen Strukturen zu ermitteln. Für die vorliegende Arbeit wird
das Hauptaugenmerk auf Untersuchungen gelegt, die die Belastung des vorderen
Kreuzbands ermitteln [54; 154; 209; 270–272].

Es ist erwiesen, dass das vordere Kreuzband bei einer Überstreckung (Hyper-
extension), einer leichten Beugung des Kniegelenks (bis ca. 20-30◦) sowie bei sehr
tiefer Beugung (> 100◦) am Stärksten gespannt ist [3; 24; 154; 156]. Das Wirken
einer Kraft des M. quadriceps femoris [8; 23; 48; 54; 156; 209] bzw. eines Exten-
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sionsmoments im Kniegelenk [77] erhöht bei geringer Flexion des Kniegelenks die
Spannung im vorderen Kreuzband, da die Kraft des M. quadriceps femoris über die
Patella so auf den Tibiakopf wirkt, dass eine Translation der Tibia nach vorne (an-
terior) stattfindet [48], die wiederum zur Spannung des vorderen Kreuzbands führt.
Das Vorhandensein einer Kraft der hinteren Oberschenkelmuskulatur ist dagegen in
der Lage, die Belastung im vorderen Kreuzband zu reduzieren [148; 155].

Das Einleiten eines Varusmoments [156] oder eines Valgusmoments [108; 156]
führt ebenso zu einem Anstieg der Kraft im vorderen Kreuzband wie ein Innen-
rotationsmoment [156; 169] oder ein Außenrotationsmoment [156]. Dabei bewirkt
ein Innenrotationsmoment im Vergleich zu einem Außenrotationsmoment die höhe-
ren Kräfte [156; 230]. Daneben führt auch eine nach anterior wirkende Kraft am
Tibiakopf [36; 271] zu einer höheren Spannung im vorderen Kreuzband. Meyer et
al. (2008) ermitteln in ihrer Untersuchung, dass eine starke Kompression von Ti-
bia bezüglich Femur ebenfalls zum Versagen des vorderen Kreuzbands führen kann
[169].

Treten mehrere dieser Belastungen in Kombination auf erhöht das die Spannung
des vorderen Kreuzbands nochmals erheblich [230]. Aus diesem Grund konzentrieren
sich viele Studien auf die Untersuchung kombinierter Lastfälle [230]. Besonders kri-
tisch werden die Kombination aus Innenrotationsmoment und einer (hohen) Kraft
des M. quadriceps femoris [8; 77; 157] sowie aus einem starken Valgus- und Innen-
rotationsmoment bewertet [54; 128], letzteres vor allem dann, wenn das Knie fast
gestreckt ist. Dieselben Kombinationen nur mit einem Außen- statt einem Innen-
rotationsmoment erhöhen die Spannung im Kreuzband ebenfalls, allerdings nicht
so stark [128; 230]. Aber auch andere kombinierte Belastungen, beispielsweise ei-
ne nach vorne gerichtete Schubkraft am Tibiakopf („anterior shear force“) mit mit
einem Varus- oder einem Valgusmoment erhöhen die Spannung im vorderen Kreuz-
band [20; 155] ebenso wie die Kombination eines Valgusmoments mit einer hohen
Kraft des M. quadriceps femoris [8; 77]. Die Kombination eines Valgusmoments und
einer Außenrotationsbewegung bzw. einem -moment kann zu einem sogenannten
„Impingement“, dem Aufprall des vorderen Kreuzbands an der femoralen Kondylle
(intercondylar notch), führen und ist daher auch nicht als Verltzungsmechanismus
auszuschließen, obwohl sie tendenziell geringere Kräfte im vorderen Kreuzband her-
vorruft als Innenrotationen [80; 230].
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2.2 Analyse von Verletzungssituationen

Um geeignete Präventionsmaßnahmen entwickeln und damit Verletzungen wirksam
vorbeugen zu können, ist die Kenntnis des genauen Verletzungsmechanismus notwen-
dig. Dazu gibt es vier verschiedene Ansätze, mit denen reale Verletzungssituationen
untersucht werden [2; 136; 230], nämlich Video-Studien von TV-Bildern, die Verlet-
zungssituationen zeigen [4; 5; 29; 31; 59; 139; 187; 242; 280], die Befragung des ver-
letzten Spielers zum Unfallhergang [28; 29; 60; 71; 163; 176; 177; 187], die Befragung
der betreuenden Physiotherapeuten und behandelnden Ärzte [57; 124; 125; 127] so-
wie die Auswertung medizinischer Daten(-banken) von Patienten mit Rupturen des
vorderen Kreuzbands [1; 7; 28; 211].

All diese Methoden liefern retrospektiv Informationen für eine Beschreibung des
Verletzungsmechanismus. Videoanalysen und Interviews geben Aufschluss über die
konkrete Spielsituation, Bodenverhältnisse, Verhalten des Spielers und des Gegners,
sowie den Verletzungshergang allgemein. Weiterhin sind ungefähre Angaben über
die Gelenkkinematik (Knie durchgestreckt, leicht gebeugt etc.), die Biomechanik des
ganzen Körpers vor und während der Verletzung [29; 59; 163; 187; 242] und äußere
Risikofaktoren möglich. Rückschlüsse auf den genauen Zeitpunkt der Verletzung
oder quantitative Angaben zur Gelenkkinematik sind aus der bloßen Betrachtung
des Unfallhergangs kaum möglich [230].

Ausnahmen hinsichtlich der quantitativen Ergebnisse sind äußerst seltene Unfall-
situationen bei denen sich Probanden während einer Messung verletzen [14; 78; 282].
Solche Unfälle sind aus wissenschaftlicher Sicht von großem Wert, da es Messdaten
(z.B. EMG, Bodenreaktionskraft) und Kameraaufnahmen gibt, die sehr genaue Aus-
sagen über einen Verletzungshergang ermöglichen.

Eine Sonderform der Videoanalyse stellt die sogenannte Poser-Mehtode dar, die
von Krosshaug & Bahr (2005) erstmals beschrieben wird [137]. Diese modellbasierte
Rekonstruktionsmethode (Poser-Methode, siehe Kapitel 3) eröffnet die Möglichkeit,
nachträglich verlässliche kinematische Werte aus Fernsehaufnahmen zu ermitteln,
sofern eine Szene aus mehreren unterschiedlichen Kameraperspektiven sichtbar ist
[133; 137; 140]. Dabei kann durch die nachträgliche Kalibrierung der TV-Bilder die
Bewegung dreidimensional analysiert und daraus Gelenkwinkel und Bodenreakti-
onskräfte ermittelt werden.
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2.2.1 Verletzungsmechanismen

Je nachdem ob eine Verletzung aus biomechanischer, medizinischer oder epidemio-
logischer Sicht untersucht wird, ändert sich das Verständnis vom Verletzungsmecha-
nismus. Unabhängig davon welches Modell zur Beschreibung des Zusammenwirkens
der einzelnen kausalen Faktoren verwendet wird, ist eine möglichst präzise Beschrei-
bung des auslösenden Ereignisses entscheidend [12; 95].

Im Allgemeinen werden Verletzungsmechanismen in Spielsportarten zunächst da-
nach unterteilt ob ein Kontakt zu einem Gegen- oder Mitspieler vorliegt („contact“)
oder nicht („non-contact“) [29; 47].

Contact Verletzungsmechanismen

Für die „contact“-Verletzungsmechanismen beschreiben Boden et al. (2000a) vier ty-
pische Spielsituationen. Es erfolgt dabei entweder ein Schlag auf die äußere Seite des
Beines der ein Einknicken in eine Valgusstellung zur Folge hat oder ein Schlag auf die
innere Seite, der zu einem Wegknicken in eine Varusstellung führt. Weiterhin wird
ein Schlag von vorne auf das Schienbein genannt, der ein Hyperextensionstrauma
verursacht oder eine Körperberührung zweier Spieler während eines Richtungswech-
sels [29].

Bjordal et al. (1997) gehen von „Tackling von der Seite“ als Hauptursache für
Kreuzbandverletzungen mit Gegnerkontakt im Fußball aus [28]. Faunø et al. (2006)
zählen auch den Körperkontakt unmittelbar vor der Verletzung zu den Kontaktver-
letzungen und geben die Landung nach einem Kopfballduell mit direktem Körper-
kontakt in der Luft als Verletzungsmechanismus für Kreuzbandrisse an [71]. Zauner
(1995) ermittelt in seiner Analyse von Videoaufnahmen ein Hyperextensionstrauma
mit bzw. durch Kontakt mit einem Gegenspieler als hauptsächlichen Kontaktverlet-
zungsmechanismus [280].

Non-contact Verletzungsmechanismen

Entgegen früherer Annahmen belegen aktuelle Untersuchungen, dass 60% bis 82%
aller Verletzungen des vorderen Kreuzbands ohne direkten Kontakt zu einem Ge-
genspieler passieren [29; 47; 71; 195].

In der Literatur werden übereinstimmend zwei Spielsituationen angegeben, in
denen sich non-contact Verletzungen des vorderen Kreuzbands vorwiegend ereignen
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[2; 29; 59; 70; 71; 89; 139; 177; 187; 195; 226]. Zum einen eine schnelle Drehbewe-
gung bzw. Richtungswechsel während starkem Abbremsen (plant-and-cut/ side-step
cutting) auf einem Bein, zum anderen eine Einbeinlandung nach einem Sprung,
meist in Verbindung mit einer Drehbewegung (siehe Abb. 2.2). Seltener treten sie
auch bei schnellen Abbremsvorgägnen ohne Richtungsänderung [187] und bei reinen
Drehbewegungen mit vollständig aufgesetztem Fuß auf [2; 280].

Das Kniegelenk ist zum Zeitpunkt der Verletzung fast immer leicht gebeugt
(Flexion < 20-30◦) [2; 29; 163; 187; 195; 280]. Zusätzlich liegt meist eine (dyna-
mische) Valgus-Stellung in Verbindung mit einer Innen- oder Außenrotation der
Tibia vor [139; 163; 187; 280], wobei mehrheitlich eine Valgusstellung mit Innen-
rotation für eine Verletzung des vorderen Kreuzbands verantwortlich gemacht wird
[2; 59; 135]. Ebstub & Bojsen-Møller (2000) geben aber auch eine Varus-Stellung
in Verbindung mit einer Außenrotation des Femur als Verletzungsmechanismus an.
Die Hyperextension des Kniegelenks in Verbindung mit einer Rotation wird nur
vereinzelt ohne Gegnereinwirkung beschrieben [163]. Teitz (2001) weißt nach seiner
Videoauswertung zudem darauf hin, dass der Körperschwerpunkt bei den Abbrems-
aktionen hinter und seitlich versetzt von der Auflagefläche des Fußes liegt [242].
Das vollständige und flache Aufsetzen des Fußes auf dem Boden ist außerdem eine
Voraussetzung für das Zustandekommen einer Kreuzbandverletzung ohne Gegner-
kontakt [2; 71; 72; 280].

Abb. 2.2: Non-contact Verletzungsmechanismen nach Boden et al. (2000) [30].
A) Einbeinlandung nach Sprung; B) „plant-and-cut“-Bewegung.
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Oftmals liegt zwar zum (angenommenen) Verletzungszeitpunkt kein direkter Kör-
perkontakt vor, jedoch wird der Spieler unmittelbar vor der Verletzung häufig gezo-
gen oder gestoßen, was zu einer Störung des normalen Bewegungsmusters bzw. der
Körperkoordination führt [29; 71; 139]. Ebstrub & Bojsen-Møller (2000) beobach-
ten das Auftreten von Verletzungen in unkontrollierten Situationen und bei hohen
Geschwindigkeiten wenn Spieler versuchen Kollisionen zu vermeiden [59].

2.2.2 Risikofaktoren

Üblicherweise erfolgt die Unterscheidung von intrinsischen und extrinsischen Risi-
kofaktoren [7; 56; 117; 174; 191; 208]. Zusammen beeinflussen diese die Verletzungs-
anfälligkeit eines Spielers.

Intrinsische Risikofaktoren

Als intrinsische Risikofaktoren gelten alle individuellen biologischen oder psycholo-
gischen Eigenschaften einer Person [56], also alle Faktoren innerhalb des Körpers
[89; 174]. Alter [10; 43; 123; 151; 213; 238], Geschlecht [7; 28; 83; 202; 213; 227;
234; 276], Anthropometrie [56; 70; 191] und Anatomie der unteren Extremität [89]
werden in der Literatur ebenso genannt und untersucht, wie schlechter körperlicher
Fitnesszustand [9; 43], eingeschränkte Beweglichkeit [117], geringe Körperstabilität
[221], muskuläre Dysbalancen [29; 63; 221] und Gelenkinstabilität [9; 43; 64; 238]. Ei-
ne vorangegangene Verletzung stellt ebenso einen weiteren erheblichen intrinsischen
Risikofaktor dar [10; 43; 69; 76; 178; 191; 259], wie eine unzureichende Rehabilitation
nach einer Verletzung [43; 55; 117; 178]. Weiterhin spielen psychologische Faktoren
wie psychische Verfassung und Spielertyp [56], Einstellung des Spielers [117; 126],
sowie das individuelle Können [43; 56; 196] eine Rolle als intrinsische Risikofaktoren.

Extrinsische Risikofaktoren

Nach Renström (2000) sind extrinsische Risikofaktoren „Charakteristika der Um-
welt in welcher sich der Sportler bewegt“ [208], d.h. alle Faktoren, die außerhalb des
Körpers auftreten [89; 174]. Als „klassische“ extrinsische Risikofaktoren sind die Um-
gebungsbedingungen, also Witterung [63; 189–191; 246], Bodenart, -beschaffenheit
und -qualität [9; 28; 43; 66; 186; 188; 233] zu nennen.
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Zu den extrinsischen Risikofaktoren zählen aber auch alle sportartspezifischen
Faktoren, z.B. die Position des Spielers [5; 213], die konkrete Spielsituation [5; 28], die
Regularien und deren Einhaltung bzw. Verletzung (z.B. Foulspiel) [28; 43; 68; 196]
sowie ungenügende Aufwärmprogramme [56], die Spielklasse [28; 118; 123; 178; 196;
213] oder ähnliches.

Darüber hinaus gilt dem Schuhtyp und hier speziell dem Sohlen- und Stollende-
sign besondere Aufmerksamkeit [37; 144; 244; 248; 256], da übermäßige Traktion
oder ein auf dem Boden fixierter Fuß weitere, wesentliche Risikofaktoren für non-
contact Kreuzbandverletzungen darstellen [29; 63; 117; 144; 220; 233; 280].

2.3 Biomechanische Computersimulation

Das Ziel der biomechanischen Computersimulation ist es, eine möglichst gute und
realistische Bewegungsausführung des Modells zu erreichen um daraus aussagekräf-
tige innere Belastungsgrößen, wie übertragene Kräfte und Momente während der
Bewegungen zu ermitteln.

2.3.1 Computermodelle

Computermodelle sind eine Berechnungsmethode mit denen es es möglich ist, nicht-
invasiv innere Belastungsgrößen während sportlicher Bewegungen zu bestimmen.
In der Biomechanik ist dazu die mathematische Beschreibung des Menschen im
Gesamten bzw. der interessierenden Regionen (z.B. Schulter, untere Extremitäten,
etc.) notwendig.

Im Sinne der Mechanik kann der Mensch als Mehrkörpersystem2 betrachtet wer-
den [260]. Welche Strukturen ein Modell konkret enthalten muss, hängt von der
Fragestellung und vom geplanten Einsatz ab [194], weshalb in der Biomechanik die
Verwendung unterschiedlich komplexer Modelle üblich ist. In Abb. 2.3 sind exem-
plarisch verschiedene biomechanische Computermodelle dargestellt, die den unter-
schiedlichen Aufbau und Umfang je nach Fragestellung illustrieren.

2Ein Mehrkörpersystem ist ein mechanisches System welches aus mehreren starren oder elas-
tischen Körpern besteht die gelenkig miteinander und mit der Umwelt verbunden sind. Diese
kinematische Kette steht unter dem Einfluss von Kräften die durch Kraftelemente repräsentiert
werden. Die mathematischen Gleichungen erlauben die Bewegung aller Körper und die auf sie
einwirkenden Kräfte und Momente zu berechnen [260].
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Arnold et al. (2009)

Bally et al. (1989)

Gerritsen et al. (1996) Gruber et al. (1998) Lehner (2007)

Zauner (2002)

A)

B)

C)

D)
F)

E)

Abb. 2.3: Exemplarische Auswahl biomechanischer Computermodelle unterschiedlicher Komple-
xität. A) Muskel-Skelett-Modell von Arnold et al. (2009) [11], B) Zwei-dimensionales
Skelettmodell eines Skifahrers mit Ski [81], C) Aus vier Körpern bestehendes Modell
für Impact-Berechnungen zur Ermittlung des Impulses auf das vordere Kreuzband [13],
D) 2D-Schwabbelmassenmodell nach Gruber et al. (1998) [92], E) RAMSIS-Modell in
Simpack nach Zauner (2002) [279], F) Mehrkörpersimulationsmodell des menschlichen
Knies von Lehner (2007) [147].

Die Bandbreite reicht vom 2D 3-Segmentmodell [49; 92] über Modelle der unteren
Extremitäten (z.B. [11; 85; 115; 160; 162]) und verschiedene Ganzkörpermodelle
(z.B. [81; 93; 98; 100; 261; 275; 279]) bis hin zu detaillierten Modellen von einzelnen
Körperregionen wie Knie [147; 228; 229; 231], verschiedenen Wirbelsäulenbereichen
[121; 147] und Schulter-Arm-Bereich [105; 147; 158].

Einige Anwendungsbeispiele in der Sportwissenschaft sind in Abschnitt 2.3.3 auf-
geführt.
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2.3.2 Methoden der Computersimulation

Die Computersimulation basiert auf der Lösung von Bewegungsgleichungen. Nach
Ruder et al. (1994) [216] lässt sie sich grundlegend in der Form

M(x) · ẍ+ C(x, ẋ) = F(x, ẋ) (2.1)

darstellen, wobei x der Vektor der generalisierten Koordinaten,M die Massenma-
trix, C der Vektor der Coriolis- und Zentrifugalkräfte und F der Vektor der auf jedes
Segment wirkenden Kräfte und Momente ist. Dabei ist es unerheblich ob es sich um
ein zwei- oder dreidimensionales Modell handelt oder wie viele Segmente es umfasst
[194; 216]. Grundsätzlich kommen für die Lösung der Bewegungsgleichungen die
Methoden der Statik und Dynamik in Frage [260]. Bei Simulation menschlicher Be-
wegung wird, abhängig von den vorhandenen Eingangsdaten und der Fragestellung,
entweder ein vorwärts dynamischer (Vorwärtssimulation) oder ein invers dynami-
scher Ansatz angewendet [216; 261].

Vorwärtssimulation

Bei der Vorwärtssimulation (vorwärts dynamischer Ansatz), wird auf Basis der ein-
geprägten (inneren) und äußeren Kräften berechnet, wie sich das Modell bei gegebe-
ner Startlage bewegt [224; 260]. Die Umsetzung der realen Bewegung erfolgt dabei
meist über Muskelkraftgesetze, die die Wirkung der Muskeln durch komplexe mathe-
matische Modelle annähern. Ein grundlegendes und weit verbreitetes Muskelmodell
stammt von Hill (1938) [112].

Nach Berücksichtigung sämtlicher kinematischer Zwangsbedingungen und Be-
schleunigungsgleichungen ergibt sich ein gemischtes System aus differential-alge-
braischen Gleichungen [84; 260], die mit kommerziellen Software-Paketen wie bei-
spielsweise ADAMS, DADS, SIMPACK oder Working Model gelöst werden [147;
224; 260].

Bei der Anwendung der Vorwärtssimulation ist die realistische Kontaktmodellie-
rung entscheidend für korrekte und aussagekräftige Ergebnisse [113], was mit großem
Aufwand verbunden ist. Dies gilt sowohl für den Kontakt des Menschmodells zur
Umgebung, z.B. zwischen Fuß und Boden [194], als auch für den Kontakt der ein-
zelnen Segmente (Gelenkflächen) innerhalb des Modells [147].

Komplexe und valide vorwärtsdynamische Modelle ermöglichen die unblutige Be-
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stimmung von inneren Kräften und Momenten die nicht direkt messbar sind. Au-
ßerdem können Parameter in großem Umfang variiert und ihr Einfluss auf das rest-
liche Modell überprüft werden [224]. Ihr Einsatz ist auch und gerade dort sinnvoll,
wo Extremsituationen untersucht werden sollen und Probandentests aus ethischen
Gründen nicht vertretbar sind.

Inverse Dynamik

Die zweite Möglichkeit zur Simulation menschlicher Bewegung ist die Anwendung
der inversen Dynamik. Als Eingangsdaten sind, neben den für die mathematische
Beschreibung des Modells notwendigen Größen (Massen, Schwerpunkte der einzel-
nen Segmente, Trägheitseigenschaften), die vollständigen kinematischen Angaben
aller Segmente und die wirkenden externen Kräfte und Momente notwendig [260].
In der Regel erfolgt dazu eine periphere Bewegungsanalyse mit deren Hilfe die Bewe-
gungstrajektorien der Segmente, die zugehörigen Gelenkwinkel und die auftretenden
Kräfte bestimmt werden. Durch zweimaliges Ableiten ergeben sich entsprechend die
zeitlichen Verläufe der Gelenkwinkelgeschwindigkeit und -beschleunigung, die eben-
falls als Eingangsdaten für die zu lösenden algebraischen Gleichungen benötigt wer-
den.

Mittels eines invers dynamischen Ansatzes können Bewegungen simuliert und
daraus die zur Ausführung der Bewegung notwendigen resultierenden Gelenkmo-
mente berechnet werden, ohne den Umweg über aufwändige Optimierungsverfahren
gehen zu müssen [224]. Da aber an jedem Gelenk mehrere Muskeln angreifen und
deren Kraftaufteilung mathematisch nicht eindeutig lösbar ist hat diese zur Bestim-
mung der tatsächlichen Gelenkkräfte im post-processing separat zu erfolgen, wozu
zusätzliche Nebenbedingungen notwendig sind [260].

Eine Schwäche des invers dynamischen Ansatzes stellt die Verwendung der zwei-
ten Ableitungen der Bewegungskoordinaten dar, da die numerische Ableitung zu
einem künstlich schwingenden Verhalten führt [216]. Sind die Bewegungstrajektori-
en auch nur leicht verrauscht, potenziert sich der Fehler beim zweimaligen Ableiten
und führt zwangsläufig zu fehlerhaften oder sogar unbrauchbaren Ergebnissen [224].

Ein Sonderfall der inversen Dynamik ist die Verwendung von Gelenkmoment-
Reglern [93; 261]. Dabei wird an allen (interessierenden) Gelenken ein Regler ange-
setzt, der den aktuellen Ist-Winkel des Modells möglichst schnell und genau an den
vorgegebenen Soll-Winkel anpasst. Der Vorteil dieser Vorgehensweise liegt darin,
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dass bei Verwendung eines geeigneten Reglers (z.B. PID-Regler, Kaskaden-Regler)
auch Dämpfungselemente vorhanden sind, die die Schwingungen aufgrund verrausch-
ter Ableitungen stark reduzieren [93; 261]. Eine Aufteilung in die einzelnen Muskel-
kräfte ist allerdings auch hier erst im Verlauf des post-processing möglich.

2.3.3 Anwendung in der Sportwissenschaft

In der Sportwissenschaft gibt es drei hauptsächliche Anwendungen für Computersi-
mulationen, wobei sich Beispiele quer durch fast alle Sportarten finden. Erstens sol-
len innere Kräfte und Momente während bestimmter Bewegungen ermittelt werden,
um Rückschlüsse auf Verletzungsmechanismen und -potentiale zu ziehen [21; 26; 94;
160; 232; 264]. Zweitens wird versucht, zur Leistungssteigerung der Sportler beizu-
tragen indem Computermodelle zur Technikanalyse und -optimierung, beispielsweise
im Eiskunstlauf oder Radsport [102; 114] oder zur Spielanalyse [132; 145; 197; 223]
eingesetzt werden. Drittens findet die Computersimulation vermehrt in der Entwick-
lung und Optimierung der Sportgeräte und -materialien Anwendung, z.B. beim alpi-
nen Skilauf [104; 147; 225] oder im Behindertensport [27]. Lehner (2007) stellt hierzu
in seiner Arbeit drei detaillierte Mehrkörpersimulationsmodelle der Halswirbelsäule,
des Knies und der Hand vor und ihre Anwendung in der Sportgeräteentwicklung
und der Verletzungsprävention dar [147].

Um Rückschlüsse auf Verletzungsmechanismen ziehen zu können erfolgt oftmals
die Simulation typischer Bewegungen, während denen Verletzungen auftreten kön-
nen, z.B. der Rückwärtssturz beim Skilauf [13; 262] die Landung nach einem Sprung
beim Skifahren [81] bzw. im Labor [231; 232] oder eine typische „cutting“-Bewegung
[160]. Über eine gezielte Parametervariationen besteht dann die Möglichkeit heraus-
zufinden, wann hohe und möglicherweise schädigende Belastungen auf bestimmte
Strukturen auftreten [81; 224; 262]. McLean et al. (2003) simulieren beispielsweise
mit ihrem validierten Muskel-Skelettmodell der unteren Extremitäten sogenannte
„side-step-cutting“-Bewegungen (vgl. Abschnitt 2.2.1) und berechnen damit Gelenk-
belastungen [162]. Mittels Variation der Modellparameter kommen sie zu dem Er-
gebnis, dass der Verletzungsmechanismus von Kreuzbandverletzungen nicht allein in
der Sagitallebene liegt, sondern bei den untersuchten Bewegungen hohe Valugsmo-
mente auftreten, die ein Gefährdungspotential beinhalten [159; 160]. Lehner (2007)
verwendet sein detailliertes und validiertes Mehrkörpersimulationsmodell des Knie-
gelenks zur Untersuchung von Kreuzbandverletzungen im alpinen Skisport [147].
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Sein Modell bietet dabei die Möglichkeit, direkt die wirkenden Kräfte im vorderen
Kreuzband zu berechnen. Als kritische Verletzungsfaktoren werden nach der Durch-
führung einer umfangreichen Parametervariation die Hyperflexion des Kniegelenks,
die Einleitung einer Innenrotation der Tibia sowie eine Valgus-Belastung bei ti-
bialer Außenrotation ermittelt [147]. Gerritsen et al. (1996) simulieren mit einem
zweidimensionalen Menschmodell die Landung nach einem Sprung beim Skifahren
im Hinblick auf den Verletzungsmechanismus von Rupturen des vorderen Kreuz-
bands. Sie kommen auf Basis ihrer Modellierung zu dem Schluss, dass in diesem Fall
die auftretende externe Bodenreaktionskraft der ausschlaggebende Faktor ist.

Bei der Simulation von im Labor untersuchten Bewegungen, die grundlegende
Ähnlichkeit mit realen Verletzungssituationen aufweisen ist allerdings zu berück-
sichtigen, dass sich sich die Kinematik, die während realer Verletzungssituationen
auftritt signifikant von derjenigen Kinematik unterscheidet, die bei verletzungsfreier
Bewegungsausführung gemessen wird [14]. Dies stellt die größte Herausforderung
bei der Übertragung der Simulationsergebnisse von Laborsituationen auf reale Ver-
letzungssituationen dar [136].

Die Untersuchung von realen Verletzungssituationen mittels Computersimulation
ist in der Sportwissenschaft bislang kaum umgesetzt. Ausnahmen stellen sehr seltene
Fälle dar, in denen sich Probanden während wissenschaftlichen Experimenten ver-
letzten [282]. Basierend auf den vorhandenen Datensätzen wird zumeist mittels eines
invers-dynamischen Ansatzes versucht, die auftretenden Gelenkkräfte und -momente
zu berechnen [282]. Die Simulation von realen Kreuzband-Verletzungssituationen
während Fußballspielen wurde bislang nicht realisiert.

2.4 Schuh-Boden-Interaktion von Fußballschuhen

Die Schuh-Boden-Interaktion umfasst die Vorgänge und Wechselwirkungen zwischen
Sportschuh (und damit dem Spieler) und Spielfeld. In der vorliegenden Arbeit liegt
der Fokus auf dem Traktionsverhalten von Fußballschuhen weshalb auf den Aspekt
der Dämpfung nicht näher eingegangen wird.

2.4.1 Traktion von Fußballschuhen

Die klassischen Coulomb’schen Reibungsgesetze beschreiben die komplexen Wech-
selwirkungen zwischen Sportschuh und Sportboden bzw. Spielfeld nicht in ausrei-
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chendem Maße [97; 233; 251; 252]. Es wird deshalb der Begriff „Traktion“ verwendet
um die reibungsähnlichen Wechselwirkungen zwischen (Fußball-)Schuh und Boden
wiederzugeben, auf die die klassischen Reibungsgesetze nicht zutreffen [233].

So ist beispielsweise der Traktionskoeffizient der (wie der Reibungskoeffizient)
das Verhältnis von Reibungs- zu Normalkraft beschreibt, keine einfache Material-
konstante sondern kann sich mit der Zeit, Normalkraft und dem Druck sowie der
Kontaktfläche und Gleitgeschwindigkeit verändern [233]. Ob der Zusammenhang
zwischen Traktion und Normalkraft linear [33; 152; 245] oder nicht-linear [18; 40; 254]
ist, ist umstritten.

Andréasson et al. (1986) geben außerdem eine Abhängigkeit der rotatorischen
Traktion vom Ort der Krafteinleitung an, d.h. wo die Normalkraft auf den Schuh
wirkt und wie sich dementsprechend die Hebelverhältnisse bei einer Drehung des
Schuhs verändert [6].

Analog zur technischen Beschreibung von Reibungseigenschaften wird bei der
Sportschuhtraktion zwischen Haft- und Gleitreibung unterschieden (static/ dynamic
traction) [51; 97].

Weiterhin wird grundsätzlich zwischen der Traktion in Längs- bzw. Querrichtung
zur Oberfläche (translatorische Traktion), welche das Rutschen des Schuhs über das
Spielfeld verhindert, und der Traktion bei Drehungen um eine Achse senkrecht zum
Untergrund (rotatorische Traktion) unterschieden [51; 167; 186; 252]. Möglichst viel
translatorische Traktion ist wichtig um beim Antreten, Abstoppen oder schnellen
Richtungsänderungen nicht auszurutschen [33; 44; 65; 144; 193; 233]. Übermäßige
rotatorische Traktion wird dagegen für Verletzungen des Knie- und Sprunggelenks
verantwortlich gemacht [6; 33; 37; 144; 186; 233; 244; 245; 280].

2.4.2 Aktuelle Stollendesigns von Fußballschuhen

Beim Stollendesign ist grundsätzlich zwischen den Einsatzbereichen der Schuhe zu
unterscheiden. Abhängig davon ob sie für trockenen Naturrasen („fair ground“, FG),
weichen Rasen („soft ground“, SG) oder für Hart- und Kunstrasenplätze („turf“, HG/
TF) vorgesehen sind besitzen die Schuhe gänzlich unterschiedliche Stollendesigns, -
anordnungen, -anzahlen und -längen. Seit Mitte der 1990er Jahre gibt es neben
den klassischen runden Stollen verbreitet auch sogenannte „lamellenförmige“ Stollen
(Abbildung 2.4), die den Spielern mehr Halt bieten sollen.
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Abb. 2.4: Überblick über Stollendesigns aktueller Fußballschuhe die den Einsatz auf Natur-
rasen vorgesehen sind. Die große Vielfalt von unterschiedlichen Stollenformen und
-anordnungen ist deutlich erkennbar.

Auf der Suche nach bestmöglichen Traktions- und Trageeigenschaften experimen-
tieren die Hersteller mit unterschiedlichsten Anordnungen und Formen. Aus diesem
Grund gibt es bei den aktuellen Fußballschuhmodellen viele verschiedene Stollende-
signs. Die größte Verbreitung in der Praxis haben dabei die Schuhe für trockenen
Naturrasen. In Abb. 2.4 ist exemplarisch eine Auswahl aktueller Fußballschuhe mit
unterschiedlichen Stollendesigns und -anordnungen dargestellt.

2.4.3 Untersuchungen zum Stollendesign

Seit den 1970er Jahren wird das Stollendesign von Fußball- und American-Football-
Schuhen untersucht [6; 32; 33; 37; 244; 245]. Die Ergebnisse zeigen allerdings bis
heute ein uneinheitliches Bild der Schuh-Boden-Wechselwirkung. Zudem erschwert
die Tatsache, dass sich die getesteten Böden und Schuhe bei fast allen Studien
unterscheiden die Vergleichbarkeit der Ergebnisse.

Einigkeit besteht über den Einfluss der Stollenlänge auf die Traktion. Je länger
die Stollen, desto größer sind die generierten Kräfte und die rotatorische Traktion,
v.a. auf Naturrasen [32; 97; 172; 240; 245]. Aufgrund der frühen Untersuchungen
von American-Football-Schuhen wurden in dieser Sportart beispielsweise die Regeln
geändert und aus Sicherheits- und Präventionsaspekten die maximale Stollenlän-
ge herabgesetzt [144]. Ebenso unbestritten beeinflusst das Material der Stollen die
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Traktion [6; 233; 249].
Über die Tatsache, dass die Form und die Anordnung der Stollen wichtige Pa-

rameter sind, besteht ebenfalls Einigkeit, nicht jedoch hinsichtlich der Frage welche
Art „besser“ ist bzw. ob es messbare Unterschiede zwischen verschiedenen Stollende-
signs gibt. Lambson et al. (1996) identifizieren das sog. „edge“- Design3 als dasjenige,
welches bei ihren Tests die höchste Rotationstraktion bietet und bringen es als Risi-
kofaktor bei Kreuzbandrissen ins Spiel [144]. Shorten et al. (2003) ermitteln ebenfalls
für „aggressive“ Stollendesigns, vergleichbar mit dem edge-Design, die höchsten Ro-
tationsmomente auf Natur- und neuen Kunstrasenfeldern mit Einstreugranulat und
raten dementsprechend von ihrem Gebrauch ab. In der Untersuchung von Nunome et
al. (2009) generieren lamellenförmige Stollen höhere Spitzenkräfte in vertikaler und
in medio-lateraler Richtung als konventionelle Stollendesigns und bei einem Proban-
denversuch von Müller et al. (2009a) wird ein Traktionsvorteil von Lamellenstollen
gegenüber konventionellen, runden Stollen verzeichnet [172]. Vachon (2004a) kann
dagegen nur auf Kunstrasen Unterschiede feststellen wobei Schuhe mit lamellen-
förmigem Stollen weniger Drehmoment erzielen als Schuhe mit runden Stollen. Auf
Naturrasen sind keine Traktionsunterschiede zwischen einzelnen Stollendesigns mess-
bar [248]. Auch einige weitere Untersuchungen können im Gegensatz zu den oben
genannten Studien keine Unterschiede hinsichtlich der Traktion zwischen verschie-
denen Stollendesigns feststellen [103; 237; 256]. Heidt et al. (1996) ermitteln extrem
hohe oder niedrige Traktionswerte bei denjenigen Schuh-Boden-Kombinationen, die
nicht aufeinander abgestimmt sind, z.B. ein Hallenschuh auf Naturrasen [103].

2.4.4 Bekannte mechanische Testeinrichtungen

Die genannten Abhängigkeiten der Traktion bei Stollenschuhen werden durch ver-
schiedene Autoren empirisch ermittelt [32; 250; 253; 254], weil aufgrund der Un-
abhängigkeit von den Coulomb-Gesetzen keine verlässliche Vorhersage möglich ist
[252]. Die Ermittlung der translatorischen Traktion erfolgt dabei in der Regel über
die Messung des Widerstandes gegen gleiten/ rutschen. Für die rotatorische Trak-
tion wird dagegen das (Dreh-) Moment bestimmt welches notwendig ist, um eine
Drehung des Schuhs gegenüber dem Boden auszuführen.

Für die Durchführung der Materialtests werden entweder bestehende Normprüf-
verfahren angewendet [53] oder neue Testgeräte entwickelt. In Tab. 2.1 sind bislang

3längere, ungleiche Stollen am Rand und mehrere kurze, runde Stollen in der Mitte der Sohle.



24 2 Stand der Forschung

verwendete Traktions-Testgeräte mit ihrem Funktionsprinzip aufgeführt, in Abb. 2.5
einige Testgeräte exemplarisch abgebildet. Der Aufbau ist sehr unterschiedlich und
reicht von einfachen, manuell zu bedienenden Geräten [32; 33; 144; 152; 245; 248;
254; 266] über semi-automatische Maschinen [6; 53; 97; 166; 233; 251] bis hin zu
computergesteuerten Prüfständen [16; 103; 217; 241; 256].

A) B)

C) D) E)

F)
G)

Abb. 2.5: Exemplarische Darstellung bekannter Traktionstestgeräte von: A) Livesay et al. (2006)
[152], B) McNitt et al. (1997) [164–166], C) Vachon (2004) [248; 249], D) Barry &
Milburn (1999a) [15; 16; 18; 170], E) Lambson et al. (1996) [144], F) Villwock et al.
(2009) [256], G) Sabick et al. (2009) [217].



2.4 Schuh-Boden-Interaktion von Fußballschuhen 25

Unabhängig von ihrer Komplexität und davon, wann die Geräte konstruiert wur-
den gibt es zwei grundlegende Gemeinsamkeiten: Die Vorlast, die den Schuh auf den
Boden drückt, wird überall senkrecht von oben eingeleitet und bei den Untersuchun-
gen, die sowohl die translatorische als auch rotatorische Traktion mit einem Gerät
betrachten, erfolgen die entsprechenden Tests getrennt voneinander.

Alle anderen Einstellungen unterscheiden sich zum Teil erheblich und sind meist
nur lückenhaft dokumentiert. So variiert beispielsweise die Geschwindigkeit mit der
ein Schuh auf dem Boden gedreht wird von der manuellen Einleitung mit einem
Drehmomentschlüssel [144; 152; 233; 245; 248; 249] bis hin zur schlagartigen Dre-
hung beim Aufprall eines belasteten Pendels [32; 254]. Ebenso gibt es große Unter-
schiede zwischen den Studien bei der Einleitung der Translation. Oftmals erfolgt sie
durch einfaches manuelles Ziehen [33; 248; 266] während eine andere Gruppe eine
schlagartige translatorische Belastung generiert [254]. Neuere Geräte erzeugen die
Translation wiederum durch elektrische (Schritt-)Motoren [16; 97; 233] bzw. durch
hydraulische [166; 241] oder pneumatische Zylinder [40; 103; 217; 251].

Ebenso bestehen erhebliche Unterschiede bei den verwendeten Vorlasten von 108N
bis 1000N (siehe Tabelle 2.1). Studien mit höheren Vorlasten sind bislang nicht
veröffentlicht.

Daneben werden auch verschiedene Messprinzipien zur Erfassung der Kräfte und
Drehmomente verwendet. Instrumentierte Drehmomentschlüssel [144; 245; 248] und
die Anzeige an einer Federwaage [248] sind ebenso zu finden, wie Mehrachsen-
Kraftmessplatten [15; 40] und -messzellen [97; 103; 152; 256]. Entsprechend variieren
die Orte an denen gemessen wird und damit auch die gemessenen Kräfte von Bo-
denreaktionskräften [15; 40] über die Kräfte an der Tibia [32; 103] bis zu Zugkräften
bei Feldmessungen [33; 248].
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Kapitel 3

Analyse von Verletzungen des

vorderen Kreuzbands im Fußball

mittels der Poser-Methode

Bislang beruhte die Analyse von Verletzungshergängen zumeist auf den Aussagen
von Experten, die nach intensivem Videostudium Angaben über die ungefähre Ge-
lenkkinematik machten [4; 5; 29; 31; 59; 139; 187; 242; 280]. Zur Überprüfung der
Genauigkeit solcher Angaben führten Krosshaug et al. (2007c) einen Vergleich zwi-
schen Expertenaussagen basierend auf Videoaufnahmen und den Daten einer opti-
schen Bewegungsanalyse durch [138]. Die Experten versuchten dabei aus den Vi-
deoaufnahmen kinematische Daten, z.B. Gelenkwinkel im Knie, abzuschätzen. Ihre
Einschätzungen wichen jedoch erheblich (bis zu 20◦) von den tatsächlichen, mittels
Bewegungsanalyse bestimmten Gelenkwinkeln ab. Zudem gab es eine beträchtliche
Streuung zwischen den Ergebnissen der einzelnen Experten [138].

3.1 Vorgehensweise Poser-Analyse

Bei der Poser-Methode (Krosshaug & Bahr, 2005, [137]) handelt es sich um ei-
ne Vorgehensweise, die auf einer kommerziell erhältlichen 3D Modellierungs- und
Animationssoftware4 basiert. Die Computersoftware ermöglicht dreidimensionales
Gestalten und die realitätsgetreue Animation von menschlichen und tierischen Cha-
rakteren. Sie findet unter anderem Anwendung zur Erstellung von 3D-Figuren in

4Poser R© 4 mit der Erweiterung Poser R© Pro Pack, Curious Labs, Inc., Santa Cruz, CA, USA



28 3 Poser-Analyse

hochtechnisierten Animationsfilmen und Computerspielen.
Die Poser-Methode beruht auf der Anpassung („Matchen“) eines Skelettmodells

an den verletzten Spieler, so dass das Modell die Bewegung des Spielers während der
Verletzungssituation abbildet und dadurch die Kinematik genau wiedergibt (siehe
Abb. 3.2). Dafür wird das Video der Verletzungssituation als Hintergrund in Poser
geladen und dann die Anpassung vorgenommen.

Diese Videos bzw. TV-Bilder der Verletzungssituationen müssen für die Analy-
se eine Reihe von Anforderungen erfüllen. Der gesamte Verletzungshergang sollte
aus mindestens drei unterschiedlichen Kameraperspektiven sichtbar sein, von denen
wenigstens eine Einstellung den verletzten Spieler in Großaufnahme zeigt. Im Rah-
men einer umfangreichen Bearbeitung (siehe Abschnitt 3.1.1) werden die Videos so
aufbereitet, dass alle vorhandenen Kameraperspektiven zeitsynchron in einem Bild
dargestellt sind (siehe Abb. 3.1).

3.1.1 Videobearbeitung

Die Videos werden zunächst digitalisiert, in einzelne Bilder zerlegt und nach den ver-
schiedenen Kameraperspektiven geordnet. Im Programm Adobe Photoshop5 erfolgt
die Trennung der einzelnen Fernsehbilder mittels eines so genannten „de-interlacing“-
Filters. Die dadurch entstehenden Halbbilder werden interpoliert, so dass Vollbilder
entstehen. Dies führt zu einer Verdopplung der effektiven Bildfrequenz auf 50 Hz
(bei einzelnen Zeitlupenkameras bis zu 300 Hz) und zur Erhöhung der Bildqualität
(Vermeidung von Kammeffekten).

Die Korrektur der auftretenden Linsenverzerrungen erfolgt im Programm Photo-
shop mittels eines geeigneten Filters6. Im Programm Adobe After Effects7 werden
abschließend aus den Einzelbildern die Videosequenzen für die Analyse erstellt. Da-
bei müssen die vorhandenen drei bzw. vier Kameraperspektiven zeitsynchron in ei-
nem Bild sichtbar sein (siehe Abb. 3.1). Die Synchronisation erfolgt manuell anhand
charakteristischer Merkmale die in allen Kameraperspektiven eindeutig identifizier-
bar waren, wie beispielsweise ein definierter Bodenkontakt des Spielers oder des
Balls.

5Adobe Photoshop, Version 5.0, Adobe Systems Inc., San Jose, CA, USA
6Andromeda LensDoc als Plug-In in Adobe Photoshop, Andromeda Software, Thousand Oaks,

CA, USA
7Adobe After Effects, Version 7.0, Adobe Systems Inc., San Jose, CA, USA
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Abb. 3.1: Verletzungsfall Nr. 4. Die vier vorhandenen Kameraperspektiven sind zeitsynchron in
einem Bild dargestellt. Kamera 1 zeigt die Situation aus großer Entfernung, die Kameras
2 und 4 in Nahaufnahme, allerdings aus entgegengesetzten Richtungen, und Kamera 3
zeigt eine Detailaufnahme des Kniegelenks während der Verletzung.

3.1.2 Matching-Prozess

Für das „Matchen“ wird das Zygote-Skelettmodell8, siehe Abb. 3.2 verwendet. Es ist
ein hierarchisch aufgebautes Modell bestehend aus insgesamt 57 Segmenten, deren
Größe einzeln verändert werden können. Dies ermöglicht eine individuelle Anpassung
des Modells an die anthropometrischen Gegebenheiten der verletzten Spieler. Für die
Analyse von Verletzungssituationen ist die detaillierte Darstellung der Hände und
Füße nicht erforderlich, wodurch sich die Anzahl der anzupassenden Segmente auf
21 reduziert. Alle Segmente sind durch Kugelgelenke (3 Freiheitsgrade) miteinander
verbunden. Das Becken (Pelvis) verfügt als zentrales Element des Skeletts über sechs
Freiheitsgrade zur freien Positionierung im Raum.

Nach der Anpassung des Zygote-Skelettmodells an die Anthropometrie des ver-
letzten Spielers erfolgt die Kalibrierung der Videos. Dazu wird aus den in Poser zur
Verfügung stehenden geometrischen Objekten die Umgebung virtuell nachgebildet,
wobei deren exakte Maße bekannt sein müssen. Ohne die exakte Abbildung der Um-
gebung ist eine Berechnung der Koordinaten des Körperschwerpunkts (KSP) und

8Zygote Media group Inc., Pravo, UT, USA
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Abb. 3.2: Links: Zygote-Skelettmodell, das für die Poser-Analyse verwendet wird.
Rechts: Beispiel für das Anpassen („Matchen“) des Skeletts an einen Spieler. Das Modell
ist in dieser Ansicht vollständig an den verletzten Spieler im Verletzungsfall Nr. 1
angepasst und führt dessen Bewegung aus.

daraus die Ermittlung der Geschwindigkeiten und Beschleunigungen nicht möglich
[140].

Die Kalibrierung der Videoaufnahmen erfolgt über die Einstellung der verschie-
denen Kameraperspektiven in Poser. Dabei werden diese so lange verändert, bis
die im Hintergrundvideo sichtbaren charakteristischen Umgebungsdetails, z.B. die
Spielfeldmarkierungen oder Tore, in jedem Bild mit dem virtuellen Spielfeld über-
einstimmen.

Nach Abschluss der Kalibrierung erfolgt die Rekonstruktion der Verletzungssi-
tuation durch das Skelettmodell. Dies läuft ähnlich wie die Kalibrierung ab, wobei
die Kameraeinstellungen unverändert bleiben und stattdessen die Körperhaltung
des Skelettmodells verändert wird. Zunächst erfolgt die Positionierung der Hüfte
und dann iterativ die Anpassung von Ober- und Unterschenkel sowie Mittel- und
Vorderfuß. Entsprechend wird sukzessiv beim Matchen des Torsos bzw. der oberen
Extremitäten vorgegangen. Ein wichtiges Kriterium bei der Anpassung stellt die
Einhaltung der anatomisch vorgegebenen Bewegungsmöglichkeiten dar, um unrea-
listische Gelenkstellungen zu vermeiden.
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3.1.3 Direkte Ergebnisse der Analyse und Berechnungsmög-

lichkeiten

Direkte Ergebnisse der Rekonstruktion mit dem Programm Poser sind die 3D-
Koordinaten der Gelenkzentren sowie die Größe der Gelenkwinkel während der ana-
lysierten Verletzung. Aus den Koordinaten der Gelenkpunkte können unter Zugrun-
delegung eines geeigneten Massenverteilungsmodells des menschlichen Körpers die
Lage der Schwerpunkte der einzelnen Segemente sowie der zeitiche Verlauf der Ko-
ordinaten des KSP berechnet werden.

In Abhängigkeit von den jeweils zur Verfügung stehenden anthropometrischen
Eingangsdaten wird das Modell von Zatsiorsky [277; 278] (Eingangsdaten: Kör-
pergröße und Gewicht) oder das Modell von Yeadon [275] (genaue anthropome-
trische Daten) verwendet. Durch differenzieren der Daten nach der Zeit kann der
Geschwindigkeits- sowie der Beschleunigungsverlauf des KSP dreidimensional be-
rechnet werden.

Da die Bodenreaktionskraft die äußere Kraft auf den KSP darstellt, ist um-
gekehrt über das zweite Newton’sche Axiom auch der Rückschluss von der KSP-
Beschleunigung auf die wirkende Bodenreaktionskraft möglich, sofern das Körper-
gewicht der betreffenden Person bekannt ist. Für eine gute Abschätzung der auf-
tretenden Bodenreaktionskraft FBoden erfolgt die Berechnung der ersten und zwei-
ten Ableitung der KSP-Bahnkurve mittels des „Generalized Cross Validation Spline
Package“ von Woltring (1986) [267]. Dies bewirkt die Glättung der durch die Ablei-
tung aufgerauten Daten mit einer kritischen Frequenz von 7 Hz.

Darüber hinaus kann auch die Richtungsänderung (Cut-Winkel) während der
Verletzung, d.h. des Winkels zwischen ursprünglicher und neuer Hauptbewegungs-
richtung, angegeben werden. Hierfür wird der Winkel zwischen den (horinzontalen)
Geschwindigkeitsvektoren des KSP vor dem ersten Bodenkontakt und nach dem
Bodenkontakt bestimmt.

3.1.4 Validität und Genauigkeit der Poser-Methode

Im Rahmen der Erstveröffentlichung der Rekonstruktionsmethode (Poser-Methode)
validierten Krosshaug & Bahr (2005a) [137] diese durch den Vergleich mit einer
marker-basierten Bewegungsanalyse. Hierfür wurde eine „side-step-cutting“-Bewe-
gung eines männlichen Probanden im Labor mit drei Videokameras gefilmt, die je-
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weils im rechten Winkel zueinander angeordnet waren. Die Videoaufnahmen dienten
als Basis für die Durchführung der Poser-Analyse (siehe Abb. 3.3). Zugleich er-
folgte eine optische, markerbasierte Bewegungsanalyse der Bewegung mittels sieben
Infrarot-Kameras zur Bestimmung der exakten Kinematik. Zusätzlich wurde eine
Messung der Bodenreaktionskraft über zwei Kraftmessplatten mit einer Aufnahme-
frequenz von 960 Hz durchgeführt.

Bei drei vorhandenen Kameraperspektiven konnten grundsätzlich mit beiden Ver-
fahren verlässliche Ergebnisse erzielt werden [137]. Qualitativ waren die ermittelten
Gelenkwinkelverläufe von Poser- und Bewegungsanalyse sehr ähnlich. Die KSP-Ge-
schwindigkeit und -Beschleunigung wurden in diesem Setup mit hinreichender Ge-
nauigkeit bestimmt.

Bei der hochfrequenten Messung von FBoden mit Kraftmessplatten (960 Hz) tritt
bei der vertikalen Komponente (vgl. Abb. 3.10) bei Bewegungen wie Laufen, Sprin-
gen oder „side-step-cutting“ während der ersten 30 ms nach dem Bodenkontakt zu-
nächst ein erstes Maximum auf. Die Kraft nimmt danach kurzzeitig ab und steigt
im weiteren Verlauf nochmals an (siehe Abb. 3.4). Bei dem (hochfrequenten) ersten

Abb. 3.3: Valdierungsstudie zur Poser-Methode im Labor. Eine „side-step-cutting“-Bewegung
wurde von drei Videokameras (rote Markierungen rechts unten) für die Poser-Methode
gefilmt. Gleichzeitig erfolgte die Durchführung einer Bewegungsanalyse und die Mes-
sung der Bodenreaktionskraft mittels zweier Kraftmessplatten [137].
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Peak handelt es sich um den sogenannten Impact-Peak [38; 180], der beim Aufprall
des Körpers durch die schnelle Abbremsung des Fußes beim Aufsetzen auf den Bo-
den entsteht und die schlagartige Einknick-Bewegung des Sklettsystems einleitet.
Da in dieser Phase keine zusätzliche muskuläre Abbremsung möglich ist, wird sie
auch als passive Phase bezeichnet. Die Muskulatur benötigt aufgrund der neuro-
nalen Leitungsgeschwindigkeit eine gewisse Zeitspanne (etwa 30 ms) um aktiv auf
die äußere Belastung reagieren und ihren Spannungszustand verändern zu können
[180; 184]. Erst mit dieser Verzögerung bringt die Muskulatur eine aktive Kraft auf
den Boden, die für die weitere Abbremsbewegung verantwortlich ist [180; 184].

In Abb. 3.4 ist der Vergleich der bei der Validierungsstudie gemessenen Boden-
reaktionskraft (Strich-Punkt-Linie) mit der berechneten Kraft basierend auf den
Poser-Daten (durchgezogene Linie) abgebildet. Es zeigte sich bei den Untersuchun-
gen von Krosshaug & Bahr (2005a), dass bei der Messung der Bodenreaktionskraft
bei FBoden(vertikal) etwa 20 ms nach tKontakt der Impact-Peak auftrat und nach etwa
50 ms die aktive Kraftkomponente einsetzte. Bei der berechneten Bodenreaktions-
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Abb. 3.4: Vergleich der berechneten Bodenreaktionskraft aus Poser (durchgezogene Linie) mit
den Messwerten aus der Validierungsstudie (Strich-Punkt Linie) [137]. Die im Dia-
gramm verwendeten Abkürzungen bezeichnen die Wirkrichtung der einzelnen Kräfte.
AP: anterior-posterior; ML: medial-lateral (siehe auch Abb. 3.10).
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kraft war dieser erste Impact-Peak nicht ermittelbar, was an der niedrigen Bildfre-
quenz der für die Rekonstruktion verwendeten Videoaufnahmen lag [137]. Ähnliche
Beobachtungen wurden für die beiden anderen Komponenten der Bodenreaktions-
kraft gemacht.

Auch wenn der erste Impact-Peak der Bodenreaktionskraft bei der Poser-Methode
nicht ermittelt werden konnte, lagen die absoluten Werte der KSP-Beschleunigung
und der Bodenreaktionskraft auf einem ähnlichen Niveau wie die direkt gemessenen
Werte (siehe Abb. 3.4). Damit konnte nachgewiesen werden, dass bei Verwendung
von geeignetem Videomaterial aus Beschleunigungswerten des KSP, die mittels der
Poser-Methode gewonnen wurden, auf den grundsätzlichen Verlauf der Bodenreak-
tionskraft geschlossen werden kann [137].

3.2 Untersuchte Verletzungsfälle im Fußball

3.2.1 Eingangsdaten

Es wurden vier Situationen für die Analyse ausgewählt. Drei Verletzungen ereigne-
ten sich in der 1. Fußballbundesliga in Deutschland in den Jahren 2004 (VF 1) und
2005 (VF 2 und VF 3) sowie eine (VF 4) während eines Vorrundenspiels der Fuß-
ballweltmeisterschaft 2006 in Deutschland. Die originalen TV-Aufnahmen wurden
über die Deutsche Fußballliga bzw. die FIFA bezogen und lagen im MPEG2-Format
vor. Ihre Auflösung betrug 720 x 576 Pixel für die Verletzungsfälle Nr. 1 bis 3 und
1024 x 576 Pixel für den VF 4.

Die Verletzungsfälle Nr. 1 (VF 1) und Nr. 4 (VF 4, siehe Abb. 3.1) waren aus vier
Blickwinkeln sichtbar, wobei hier jeweils eine Nahaufnahme des verletzten Beines in
Superzeitlupe vorlag. Für die Verletzungsfälle Nr. 2 (VF 2) und Nr. 3 (VF 3) waren
je drei Perspektiven vorhanden.

Eine detaillierte Beschreibung des Verletzungshergänge sowie ergänzende Abbil-
dungen zum besseren Verständnis der Situationen sind im Anhang E zusammenge-
stellt. In Tab. 3.1 ist die Fläche des Spielers im Verhältnis zum gesamten Bildaus-
schnitt für die einzelnen Verletzungsfälle und Kameraperspektiven aufgeführt. Je
größer der Spieler im Bild sichtbar war, desto besser konnte das Skelett angepasst
werden.
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VF 1 VF 2 VF 3 VF 4
Kamera 1 0,3 0,4 0,7 0,2
Kamera 2 0,4 1,1 2,6 3,5
Kamera 3 19,4 10,6 18,9 19,7
Kamera 4 0,4 - - 3,4

Tab. 3.1: Übersicht über die relative sichtbare Größe des verletzten Spielers im Verhältnis zum
Gesamtbild [%].

Verletzungsfall Nr. 1

Für die Analyse der ersten Verletzungssituation lagen vier unterschiedlichen Kame-
raperspektiven vor, darunter eine Zeitlupenkamera (Kamera 3) mit einer Aufnah-
mefrequenz von 75 Hz.

Die Positionierung der Kameras im Stadion ist in Abb. 3.5 schematisch dar-

gestellt. Kamera 1 befand sich an der

Abb. 3.5: Anordnung der Kameras im Sta-
dion und ihr Winkel bezüglich des
verletzten Spielers im Verletzungs-
fall Nr. 1.

Mittellinie, Kamera 2 auf Höhe der Straf-
raumgrenze und Kamera 4 hinter dem
Tor. Kamera 3 filmte von der Seitenaus-
line des gegenüberliegenden Strafraums
diagonal über das Spielfeld und zeig-
te die Situation in Großaufnahme und
Superzeitlupe. Das verletzte Bein war
stets aus mindestens drei Richtungen oh-
ne Einschränkung sichtbar.

Die effektive Bildrate für die Ana-
lyse betrug nach der Videobearbeitung
50 Hz für die Kameras 1, 2 und 4, bzw.
150 Hz für Kamera 3. Diese ungleiche
Bildrate wurde bei den betroffenen Ka-
meras im Rahmen der Videobearbeitung
durch das Einfügen von jeweils zwei lee-
ren Einzelbildern ausgeglichen.
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Verletzungsfall Nr. 2

Der zweite Verletzungsfall war aus drei verschiedenen Perspektiven sichtbar. Die
Kameras 1 und 3 befanden sich beide auf Höhe der Mittellinie, wobei Kamera 3
die Situation in Nahaufnahme zeigte (siehe Abb. 3.12). Beide lieferten zu jedem
Zeitpunkt einen uneingeschränkten Blick auf den verletzten Spieler. Die dritte vor-
handene Perspektive zeigte den Verletzungshergang vom gegenüberliegenden Tor
aus. Allerdings war der Spieler während der Bodenkontaktphase in dieser Ansicht
größtenteils durch einen Gegenspieler verdeckt. Die Anordnung der drei Kameras im
Stadion sowie der Ort der Verletzung ist in Abb. 3.6 (links) schematisch dargestellt.

Alle Kameras zeigten qualitativ hochwertige und klare Bilder mit einer effektiven
Bildfrequenz von 50 Hz nach der Bearbeitung.

Verletzungsfall Nr. 3

Für den VF 3 gab es drei unterschiedliche Perspektiven, siehe Abb. 3.6 (rechts).
Positioniert waren die Kameras auf Höhe der Mittellinie (Kamera 1), hinter dem
gegenüberliegenden Tor (Kamera 2) sowie an der Seitenauslinie in Strafraumnä-
he (Kamera 3, Nahaufnahme). In Kamera 2 war der verletzte Spieler während der

Abb. 3.6: Anordnung der Kameras im Stadion und ihr Winkel bezüglich des verletzten Spielers
bei den Verletzungsfällen Nr. 2 und Nr. 3.
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Kontaktphase größtenteils durch einen Gegenspieler verborgen. Die beiden ande-
ren Einstellungen hatten während des Bodenkontakts dagegen gute Sicht auf das
betroffene rechte Bein und den Fuß.

Nach der Videobearbeitung lagen die Videos aller Kameras mit einer effektiven
Bildfrequenz von 50 Hz in sehr guter Qualität vor.

Verletzungsfall Nr. 4

Verletzungsfall Nr. 4 wurde aus vier verschiedenen Blickwinkeln aufgenommen (siehe
Abb. 3.1 und Abb. 3.7). Aus allen Perspektiven war zu jeder Zeit eine ungestörte
Sicht auf den verletzten Spieler möglich. Die Fernsehbilder lagen in HD-Qualität
im Format 16:9 vor und genügten qualitativ höchsten Ansprüchen. Sie zeigten alle
Details des verletzten Spielers ohne Unschärfe.

Kamera 2 war eine Zeitlupenkamera mit einer Aufnahmefrequenz von 50 Hz
und Kamera 4 eine Super-Zeitlupenkamera (Highspeed-Kamera) mit 150 Hz. Trotz
großer Entfernung filmte diese die Verletzung in Nahaufnahme mit dem Fokus auf
die unteren Extremitäten (siehe Abb. 3.1, links unten). Im Rahmen der Nachbear-
beitung ergaben sich effektive Bildraten von 50 Hz für die Kameras 1 und 4, 100
Hz für Kamera 2 und 300 Hz für Kamera 3. Der Ausgleich der unterschiedlichen
Bildfrequenzen erfolgte analog zum VF 1.

Abb. 3.7: Anordnung der Kameras im Stadion und ihr Winkel bezüglich des verletzten Spielers
beim Verletzungsfall Nr. 4.
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3.2.2 Vorgehensweise

Videobearbeitung und Poser-Analyse erfolgten an einem IBM kompatiblen PC mit
drei Monitoren (siehe Abb. 3.8).

Zur Kalibrierung der vorhandenen Videos wurde in Poser aus den zur Verfügung
stehenden geometrischen Objekten ein virtuelles Fußballfeld mit den Abmessungen
eines FIFA-Spielfeldes9 erstellt. Die Kalibrierung erfolgte wie in Abschnitt 3.1.2
beschrieben.

Für die hier untersuchten Fälle standen für die Skalierung die Körpergröße, das
Körpergewicht und die Schuhgröße zur Verfügung. Allerdings waren die exakten an-
thropometrischen Daten nicht bekannt. Daher erfolgte eine gleichmäßige Skalierung
von Beinen, Torso und Armen, so dass die Skelettgröße mit der des untersuchten
Spieler übereinstimmte.

Bei allen Verletzungsfällen wurde die axiale Rotation des Unterschenkels durch
die gleichmäßige Verteilung auf Knie- und Sprunggelenk eingestellt, da die genaue
axiale Rotation des Unterschenkels nicht ermittelt werden konnte. Analog zum Vor-
gehen von Krosshaug et al. (2007a) [140] diente dabei die Orientierung des Fußes
als Anhaltspunkt.

Abb. 3.8: PC-Arbeitsplatz für die Videobearbeitung und die Durchführung der Poser-Analyse.
Die beiden rechten 20′′-TFT-Monitore ermöglichen die gleichzeitige Darstellung von
bis zu vier Kameraperspektiven in der Originalauflösung von bis zu 1024x768 Pixeln je
Kameraeinstellung.

9Gemäß des offiziellen Regelwerks der FIFA ist das Spielfeld in Stadien in denen A-Länderspiele
stattfinden 105 m lang und 68 m breit.
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3.2.3 Auswertung

Die Auswertung und Aufbereitung der Ergebnisse der Poser-Analyse und die Be-
rechnung der Bodenreaktionskraft erfolgte mit dem Programm Matlab10.

Der Zeitpunkt des ersten Bodenkontakts tKontakt wurde mittels des ersten Bildes,
bei dem der Fuß vor der Verletzung den Boden berührte, definiert.

Die Gelenkwinkel des Zygote-Skelettes sowie die Lage der Gelenkzentren wurden
mit einem quintic-spline Algorithmus geglättet und die Winkel in Transformations-
Matrizen für die weitere Verarbeitung überführt. Um die Ergebnisse unter medizini-
schen bzw. biomechanischen Gesichtspunkten auswerten zu können, war die Neuaus-
richtung der Gelenk-Koordinatensysteme erforderlich. Dazu wurden diese so gelegt,
dass die vertikale Achse jeweils durch das proximale und distale Gelenkzentrum ver-
lief. Die Berechnung der Kniegelenkwinkel basierte gemäß der Empfehlung der In-
ternational Society of Biomechanics auf der Konvention von Grood & Suntay (1983)
[90].

Körpergröße und -gewicht der verletzten Spieler waren bekannt. Aufgrund der un-
bekannten anthropometrischen Daten der untersuchten Spieler erfolgte die Berech-
nung des KSP und der Segmentschwerpunkte mit Hilfe des mathematischen Modells
von Zatsiorsky [277; 278]. Nach der Glättung der berechneten KSP-Geschwindigkeit
und -Beschleunigung wurde über das zweite Newtonsche Axiom die Bodenreaktions-
kraft berechnet. Zur besseren Vergleichbarkeit erfolgte anschließend die Normierung
auf das jeweilige Körpergewicht des verletzten Spielers (G).

3.3 Ergebnisse der Poser-Analyse

Aus Gründen der Verständlichkeit gilt für alle analysierten Fälle, unabhängig ob
das rechte oder linke Bein von der Verletzung betroffen ist, durchgängig die in Abb.
3.9 dargestellte (Vorzeichen-) Konvention für die Gelenkwinkel. Sie beschreibt beim
Knie die Bewegung bzw. Stellung des Unterschenkels bezüglich des Oberschenkels
und beim Sprunggelenk die Bewegung des Fußes gegenüber dem Unterschenkel.

Bei der Angabe der berechneten Bodenreaktionskraft FBoden werden in den Er-
gebnisdiagrammen und im Text durchgängig die in Abb. 3.10 dargestellten Bezeich-
nungen für die einzelnen Komponenten von FBoden verwendet.

10Matlab, Version R2006b, The Mathworks Inc., Natick, MA, USA
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Flexion (+)
(FE)

Valgus (+) - Varus (-)
(VV)

Innenrotation (+)
(IR)

0°

0°

0°

Pronation (-) - Supination (+)
(SP)

0°

Außenrotation (-) - Innenrotation (+)
(IR)

Plantarflexion (-) - Dorsalflexion (+)
(DF)

+

-

+

+

+

++- -

-

anterior

vorwärts

posterior

rückwärts

medial

nach innen

lateral

nach außen
vertikal

Abb. 3.9: Definitionen der Gelenkwinkel des Knie- und Sprunggelenks. Die angegebenen Abkür-
zungen beziehen sich auf die Darstellung der Gelenkwinkelverläufe in den Abb. 3.11,
3.13, 3.14 und 3.17.

Für jeden analysierten Verletzungsfall erfolgt zunächst die Darstellung der ermit-
telten Gelenkwinkel des Knie- und Sprunggelenks. Anschließend werden Details zur
berechneten Bodenreaktionskraft angegeben. Die Auswertung beginnt dabei jeweils
mit dem Zeitpunkt des ersten Bodenkontakts.
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FBoden(vertikal)

FBoden(AP)

FBoden(ML)

anterior
(+)

posterior
(-)

medial
(+)

lateral
(-)

Abb. 3.10: Orientierung der einzelnen Kraftkomponenten der Bodenreaktionskraft. FBoden(AP)
entspricht der in bzw. entgegen der Bewegungsrichtung wirkenden Kraft, FBoden(ML)
entspricht der seitwärts orientierten Kraftkomponente. Die Kräfte in Richtung anterior
bzw. medial werden als positive Werte angegeben.

3.3.1 Verletzungsfall Nr. 1

Die Rekonstruktion der Bewegung erfolgt anhand einer Videosequenz mit 49 Bildern
und einer Gesamtdauer von 320 ms. Die Auswertung ergibt eine Bodenkontaktzeit
von 186,7 ms, wobei für 100 ms ein vollständiger Bodenkontakt11 des verletzten
linken Beines besteht. Vor tKontakt ist der Spieler vollständig in der Luft, während
der Kontaktphase hat ausschließlich der linke Fuß Kontakt zum Boden, das Gewicht
des Spielers lastet somit zu 100% auf dem verletzten Bein.

Zum Zeitpunkt des ersten Bodenkontakts beträgt die horizontale Geschwindigkeit
des KSP 5,7 m/s, die sich auf 4,4 m/s zum Ende der Kontaktphase verringert. Die
Berechnung des Cut-Winkels für die Verletzungssituation ergibt ca. 12◦.

11Während dieser Zeit befand sich der Fuß mit seiner gesamten Fläche in Kontakt mit dem
Spielfeld
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Abb. 3.11 zeigt die ermittelten Gelenkwinkel, den Verlauf der KSP-Geschwindigkeit
sowie die Abschätzung der Bodenreaktionskraft für VF 1.

Gelenkwinkel

Die Flexion des Kniegelenks beträgt bei tKontakt 28◦, die Valgusstellung ca. 6◦ und
die Innenrotation etwa 4◦. Das Sprunggelenk weist zum selben Zeitpunkt 3◦ Dorsal-
flexion, 7◦ Supination und 18◦ Innenrotation auf.

Auffallend ist der schnelle Wechsel zwischen Varus und Valgus im Kniegelenk
während der ersten etwa 150 ms. Zwischen 0 ms und 40 ms kann zunächst bei
konstanter, leichter Innenrotation eine schnelle Varus-Bewegung um 13◦ beobachtet
werden, bevor im Verlauf der folgenden 60 ms wieder eine schnelle Valgus-Bewegung
um 16◦ auftritt, die mit einer leichten Außenrotation einhergeht. Bei den Winkeln
im Sprunggelenk sind dagegen keine schnellen Änderungen der Bewegungsrichtung
erkennbar.

Bodenreaktionskraft

Die Abschätzung der auftretenden Bodenreaktionskraft FBoden zeigt, dass alle Kom-
ponenten innerhalb der ersten 100 ms nach tKontakt ihre Höchstwerte erreichen. Wäh-
rend FBoden(vertikal) einen stetigen Verlauf hat (Maximalwert 3,8 G nach 66,7 ms),
ändert die Seitwärtskomponente FBoden(ML) nach ca. 60 ms ihre Richtung. Über
den gesamten Zeitraum des Bodenkontakts liegt eine der Bewegung entgegengesetzt
gerichtete Kraft FBoden(AP) vor, die ihr Maximum nach 33,3 ms erreicht.

Genauigkeit und Qualität der Rekonstruktion

Die Poser-Rekonstruktion erzielt sowohl eine gute Übereinstimmung des Skelett-
Modells mit dem verletzten Spieler, als auch des virtuellen Spielfelds mit den sichtba-
ren Spielfeldmarkierungen in allen vier Perspektiven, auch bei Schwenkbewegungen
der Kameras. Da der Spieler in drei der vier Kameraeinstellungen sehr klein sichtbar
ist (relative Größe bezüglich des Bildauschnitts 0,3% bzw. 0,4%, vgl. Tab. 3.1), hat
Kamera 3 für die Rekonstruktion und deren Qualität entscheidende Bedeutung.
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Abb. 3.11: Zeitverläufe der Knie- und Sprunggelenkwinkel des verletzten (linken) Beins sowie der
KSP-Geschwindigkeit und der auf das Köpergewicht G normierten Bodenreaktions-
kraft für den VF 1. Die durchgezogenen vertikalen Linien markieren den Beginn (a)
und das Ende (e) des Bodenkontakts. Die gepunkteten vertikalen Linien markieren
die Zeitpunkte 33,3 ms (b), 66,7 ms (c) und 100 ms (d), zu denen die einzelnen Kom-
ponenten von FBoden maximal bzw. minimal sind. Die verwendeten Abkürzungen sind
in Abb. 3.9 und 3.10 erklärt.
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Die Gelenkwinkel weisen während des Bodenkontakts weder für das Knie- noch
für das Sprunggelenk Unstetigkeiten auf. Die Genauigkeit wird allerdings durch die
temporäre Verdeckung des Spielers in den Perspektiven von Kamera 1 und Kamera 2
während des Bodenkontakts beeinträchtigt. Da die rasche Veränderung des Kniewin-
kels in der Frontalebene großen Einfluss auf die Belastungen im Knie haben könnte,
sind die Unsicherheiten bei der Rekonstruktion in dieser Ebene zu berücksichtigen.

Die tiefe Lage von Kamera 3 verbunden mit der hohen Aufnahmefrequenz er-
möglicht eine gute Abschätzung der vertikalen Bodenreaktionskraft-Komponente.
Allerdings ist trotz der hohen Frequenz von 150 Hz die Detektierung des ersten
Impacts nicht möglich. Auch für die beiden anderen Komponenten von FBoden sind
geeignete Perspektiven vorhanden (Kamera 2 bzw. 4), weshalb diese Werte aussa-
gekräftig sind.

Biomechanische Interpretation

Beim VF 1 fällt der schnelle Wechsel zwischen Varus- (0 ms bis 40 ms) und Valgus-
Bewegung (40 ms bis 100 ms) bei geringer Tibia-Rotation und stetig steigender
Flexion des Kniegelenks während der ersten 100 ms auf. Verglichen mit den Litera-
turwerten der beiden früheren Poser-Untersuchungen [133; 140] findet die Valgus-
Bewegung hier deutlich später statt. Der Flexionswinkel zum Zeitpunkt des ersten
Bodenkontakts (28◦) und sein Anstieg während der ersten 40 ms liegen dagegen im
gleichen Bereich.

Bei der Suche nach einer Erklärung für das spätere Auftreten der Valgusbewegung
sind hier die äußeren Umstände zu berücksichtigen, unter denen sich die Verletzung
ereignet. Der verletzte Spieler befindet sich im Gegensatz zu den in der Literatur
untersuchten Situationen in einer Abwehr- und nicht in einer Angriffssituation. Da
der Spieler in der Defensive auf die Aktion seines Gegegenspielers reagieren muss,
ist eine Zeitverzögerung bei der Bewegungsdurchführung gegenüber einer geplanten,
aktiven Bewegung grundsätzlich plausibel. Weiterhin kommt im vorliegenden Fall
hinzu, dass sich die Spielsituation unmittelbar vor dem Bodenkontakt des verletzten
Spielers verändert, da sich der Stürmer den Ball zu weit vorgelegt. Möglicherwei-
se führt der Verletzte auch deshalb die Cutting-Bewegung verlangsamt bzw. leicht
verzögert aus, da plötzlich keine unmittelbare Gefahr mehr besteht. Deshalb hat
er eventuell auch bereits „im Kopf abgeschaltet“ wodurch die unmittelbar folgende
Bewegung nicht mehr völlig kontrolliert ausgeführt wird.
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Die Belastung im Knie kommt wahrscheinlich zum einen in der Sagittalebene
durch die Kontraktion des M. quadriceps femoris beim Abbremsen (mit entspre-
chender „anterior shear force“) und zum anderen durch die Valgus-Bewegung in der
Frontalebene zustande. Nach Withrow et al. (2006) kann diese Kombination hohe
Lasten im vorderen Kreuzband hervorrufen [265]. Auch Koga et al. (2010a) spe-
kulieren, dass eine der von ihnen untersuchten Verletzungen durch einen ähnlichen
Lastfall ausgelöst wurde [133].

3.3.2 Verletzungsfall Nr. 2

Die Analyse der Bewegung erfolgt anhand einer Videosequenz mit 22 Bildern und
einer Gesamtdauer von 420 ms. Die Auswertung ergibt eine Bodenkontaktzeit von
240 ms, wobei der linke Fuß für die Dauer von 80 ms vollständigen Bodenkontakt
hat. Vor tKontakt befindet sich der Spieler in der Luft, während der Kontaktphase hat
ausschließlich der linke Fuß Kontakt zum Boden. Das Gewicht des Spielers lastet
somit zu 100% auf dem verletzten Bein (siehe Abb. 3.12).

Zum Zeitpunkt des ersten Bodenkontakts beträgt die horizontale Geschwindigkeit
des KSP 6,1 m/s, die er bis auf 4,5 m/s bei Ende der Kontaktphase abbremst. Die
Berechnung des Cut-Winkels für die Verletzungssituation ergibt 8◦.

Abb. 3.13 zeigt die ermittelten Gelenkwinkel, den Verlauf der KSP-Geschwindigkeit
sowie die Abschätzung der Bodenreaktionskraft für VF 2.

Gelenkwinkel

Bei tKontakt befindet sich das Kniegelenk in 54◦ Flexion, 1◦ Valgus und 0◦ Innenro-
tation, das Sprunggelenk in 10◦ Dorsalflexion ohne Supination und Innenrotation.

Während des Bodenkontakts findet in beiden Gelenken hauptsächlich eine Be-
wegung in der Sagittalebene (Flexion/ Extension) statt. Auffällig ist dabei, dass
unmittelbar nach tKontakt in Knie- und Sprunggelenk zunächst eine Streckbewegung
auftritt, wobei die Knieflexion bis auf 36◦ abnimmt und im Sprunggelenk eine Plan-
tarflexion von 15◦ vorliegt. Erst nach ca. 60 ms beginnen die Flexionsbewegungen.
Das Knie befindet sich dabei in einer leichten Valgusstellung (bis 2◦) in Verbindung
mit einer geringen Außenrotation des Unterschenkels bezüglich des Oberschenkels.
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Abb. 3.12: Vollständig an den verletzten Spieler angepasstes Skelettmodell. Die Bildsequenz zeigt
die Bodenkontaktphase während der Verletzungssituation Nr. 2.

Bodenreaktionskraft

Die Abschätzung der Bodenreaktionskraft für den VF 2 zeigt einen kontinuierlichen
Anstieg von FBoden(vertikal) bis zum Maximalwert von 2,5 G, 140 ms nach dem ers-
ten Bodenkontakt. Bei FBoden(AP) tritt mit Beginn der Kontaktphase zunächst eine
nach vorne gerichtete, beschleunigende Kraft auf, die ihr Maximum (1,5 G) bereits
20 ms nach tKontakt erreicht. Erst nach etwa 40 ms wirkt diese Kraftkomponente der
Bewegung entgegen, um den KSP abzubremsen.

Auch bei der Seitwärts-Komponente FBoden(ML) ist eine Änderung der Richtung
zu beobachten. Nach dem Bodenkontakt wirkt die Kraft zuerst in lateraler Richtung
(nach außen), ab 140 ms in medialer Richtung.

Genauigkeit und Qualität der Rekonstruktion

Die Poser-Rekonstruktion erzielt eine gute Übereinstimmung aller Segmente des
Skelett-Modells mit dem verletzten Spieler in den drei vorhandenen Perspektiven.
Dabei können die Gelenkpositionen und die Segmente relativ zum Spieler stabil
gehalten werden.

Es besteht bei der Anpassung des Beckens jedoch das Problem, dass der Spieler
das Trikot nicht in der Hose trägt, was die Positionierung erschwert. Fehler an dieser
Stelle haben jedoch wenig Einfluss auf die Knie- und Sprunggelenkwinkel, sondern
verändern mehr die Winkel der Hüfte und des unteren Rückens [137].

Entsprechend sind bei den Kniegelenkwinkeln keine Auffälligkeiten zu beobach-
ten. Beim Sprunggelenk fällt dagegen ein sehr abruptes Ende der Plantarflexion
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Abb. 3.13: Zeitverläufe der Gelenkwinkel des Knie- und Sprunggelenks des verletzten (linken)
Beins sowie der KSP-Geschwindigkeit und der auf das Köpergewicht G normierten
Bodenreaktionskraft für den VF 2. Die durchgezogenen vertikalen Linien markieren
den Beginn (a) und das Ende (f) des Bodenkontakts. Die gepunkteten vertikalen Linien
markieren die Zeitpunkte 20 ms (b), 60 ms (c), 100 ms (d) und 140 ms (e) nach dem
ersten Bodenkontakt, zu denen die einzelnen Komponenten von FBoden maximal bzw.
minimal sind. Die verwendeten Abkürzungen sind in Abb. 3.9 und 3.10 erklärt.
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60 ms nach tKontakt auf, obwohl keine Abweichungen zwischen Skelettmodell und
Video erkennbar sind. Das kann nur auf die niedrige Bildfrequenz von 50 Hz zu-
rückgeführt werden, da sich die Beinstellung zwischen zwei Bildern aufgrund der
schnellen Bewegung des Spielers erheblich verändert.

Durch gute Übereinstimmung des Skeletts mit den Videoaufnahmen in allen Per-
spektiven kann der zeitliche Verlauf der Koordinaten des KSP ebenfalls mit guter
Genauigkeit bestimmt werden und liefert die Voraussetzung für eine aussagekräftige
Berechnung von FBoden. Eine gewisse Unsicherheit ist durch die Positionierung der
Kameras im Stadion bedingt, da alle vorliegenden Kameraperspektiven die Verlet-
zung aus erhöhter Position zeigen. Die dadurch entstehenden Bildverzerrungen ver-
fälschen wahrscheinlich die Abschätzung von FBoden(vertikal) leicht. Außerdem ist
keine Ansicht vorhanden, die den verletzten Spieler frontal zeigt, was einen Einfluss
auf die Seitwärtskomponente von FBoden haben könnte. Die gute Übereinstimmung
des Skeletts mit dem verletzten Spieler in den vorhandenen Kameraperspektiven
legt aber grundsätzlich eine gute Abschätzung der Bodenreaktionskraft nahe.

Biomechanische Interpretation

Im VF 2 findet zunächst eine Extensionsbewegung im Kniegelenk statt, bevor es
zur Flexion kommt. Dies und das Fehlen ausgeprägter Winkeländerungen außer-
halb der Sagittalebene im Knie- und Sprunggelenk lassen darauf schließen, dass der
Spieler keine Richtungsänderung beabsichtigt, sondern es sich um ein starkes Ab-
bremsmanöver handelt. Der Verletzungsmechanismus sollte deshalb vorwiegend in
der Sagittalebene liegen.

Dies macht das Auftreten eines sog. „quadriceps drawer“ plausibel. Dabei erzeugt
der M. quadriceps femoris durch eine plötzliche, starke Kontraktion (wie sie beim
schnellen Abbremsen auftritt) über die Umlenkung der Patella eine starke „ante-
rior shear force“, die unter Umständen zum Riss des vorderen Kreuzbands führen
kann [48; 276]. Möglicherweise tritt bei der Landung durch den Impact-Peak zu-
sätzlich eine tibiofemurale Kompression auf, was eine zusätzliche Belastung für das
vordere Kreuzband dargestellten würde [169]. Gegen die Theorie des „quadriceps
drawer“ spricht, dass der Flexionswinkel des Kniegelenks stets größer als 36◦ ist und
bei tKontakt sogar 54◦ beträgt. Bei größeren Flexionswinkeln befindet sich die Patel-
la jedoch nicht mehr anterior bezüglich der Tibiaachse, weshalb die Kraft des M.
quadriceps femoris das vordere Kreuzband nicht unmittelbar gefährdet [159].
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Die Kraftkomponente FBoden(AP) wirkt zu Beginn des Bodenkontakts in Bewe-
gungsrichtung. Das bedeutet, dass der Spieler erst noch beschleunigt bevor er wäh-
rend des Bodenkontakts plötzlich stark abbremst. In diesem Fall würde es sich um
ein ungeplantes Manöver handeln, was das Gleichgewicht aus internen und externen
Kräften stört. Eine solche Störung wird in der Literatur als ein Einflussfaktor für
Verletzungen des vorderen Kreuzbands genannt [29; 71].

3.3.3 Verletzungsfall Nr. 3

Die Rekonstruktion der Bewegung erfolgt anhand einer 39 Bilder umfassenden Vi-
deosequenz mit einer Gesamtdauer von 760 ms. Die Auswertung ergibt eine Bo-
denkontaktzeit von 380 ms. Das rechte Bein befindet sich für die Dauer von 50 ms
in vollständigem Kontakt mit dem Boden. Während der restlichen Zeit haben nur
der Vorderfuß oder nur die Ferse Bodenkontakt. Vor dem Aufsetzen des verletz-
ten rechten Fußes landet der Spieler auf seinem linken Bein (siehe Abb. 3.15 sowie
die detaillierte Beschreibung in Abschnitt B.1 des Anhangs). Er führt einen großen
Ausfallschritt als Ausgleichsbewegung mit dem rechten Bein aus. Im Verlauf dieser
Bewegung berührt der linke Fuß zwar den Boden, in den TV-Bildern war jedoch zu
erkennen, dass dieser ohne Belastung mit der Innenseite über den Boden gezogen
wird.

Zum Zeitpunkt des ersten Bodenkontakts des verletzten Fußes beträgt die hori-
zontale Geschwindigkeit des KSP 4,8 m/s, am Ende der Videosequenz 4,0 m/s. Die
Berechnung des Cut-Winkels ergibt 29◦.

Abb. 3.14 zeigt die ermittelten Gelenkwinkel, den Verlauf der KSP-Geschwindig-
keit sowie die Abschätzung der Bodenreaktionskraft für VF 3.

Gelenkwinkel

Das Kniegelenk weist zu Beginn der Kontaktphase eine leichte Flexion (27◦) und
Varusstellung (4◦) ohne Rotation auf. Während der Verletzungssituation steigt die
Knieflexion zunächst bis 260 ms nach tKontakt kontinuierlich auf 86◦ an. Ab ca.
140 ms nach tKontakt erhöht sich die Außenrotation des Unterschenkels auf bis zu
16◦ (320 ms) und geht bis zum Ende der Bodenberührung wieder fast auf 0◦ zu-
rück. Mit der zunehmenden Rotation der Tibia verringert sich die Varusstellung im
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Abb. 3.14: Zeitverläufe der Gelenkwinkel des Knie- und Sprunggelenks des verletzten (rechten)
Beins sowie der KSP-Geschwindigkeit und der normierten Bodenreaktionskraft für den
VF 3. Die durchgezogenen vertikalen Linien markieren den Beginn (a) und das Ende
(f) des Bodenkontakts. Die gepunkteten vertikalen Linien markieren die Zeitpunkte
60 ms (b), 80 ms (c), 100 ms (d) und 140 ms (e) nach dem ersten Bodenkontakt,
zu denen die einzelnen Komponenten der Bodenreaktionskraft maximal bzw. minimal
sind. Die verwendeten Abkürzungen sind in Abb. 3.9 und 3.10 erklärt.
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Kniegelenk von zuvor konstant 4◦ auf 0◦. Im Sprunggelenk geht die Dorsalflexion
zwischen 140 ms und 260 ms in eine Plantarflexion über, die dann bis zum Ende
der Verletzungssituation gleich bleibt. Die Supination nimmt zwischen 140 ms und
300 ms von 15◦ auf 12◦ ab und steigt danach auf 16◦ an.

Bodenreaktionskraft

Die vertikale Komponente von FBoden steigt ab tKontakt bis zum Maximalwert von
3,4 G nach 80 ms an, fällt danach bis auf Null ab und steigt dann nochmals kurz-
zeitig zum Ende der Kontaktphase hin an. Bei FBoden(ML) ändert sich die Richtung
mehrfach sehr schnell. Es wirken nach 60 ms 1,9 G in lateraler Richtung und nach
140 ms 2 G in medialer Richtung. Die Komponente FBoden(AP) ist überwiegend der
Bewegung entgegengesetzt gerichtet.

1 2

3 4
Abb. 3.15: Bildfolge des Verletzungshergangs des VF 3 aus dem Blickwinkel der Kamera 3. Der

Spieler landet erst auf dem linken Bein und versucht in der Folge mit dem rechten
Bein (verletztes Bein) die unkontrollierte Landung abzufangen.
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3.3.3.1 Genauigkeit und Qualität der Rekonstruktion

Das Skelettmodell kann während der Poser-Analyse gut an den verletzten Spieler
angepasst und konstant gehalten werden. Auch in dieser Situation trägt der ver-
letzte Spieler sein Trikot nicht in der Hose, was die Erkennung der Beckenposition
erschwert. In den Zeitverläufen der Gelenkwinkel sowie der KSP-Geschwindigkeit
sind aber keine Unstetigkeiten erkennbar. Die zeitweise Verdeckung des Spielers in
Kamera 2 (Frontalansicht) während des Bodenkontakts erschwert der Rekonstrukti-
on in der Frontalebene. Das bedeutet für den Varus-/ Valgus-Winkel im Knie sowie
den Pronations-/ Supinations-Winkel im Sprunggelenk eine gewisse Unsicherheit.
Da die Lage des Skeletts relativ zum verletzten Spieler über den gesamten Zeitraum
stabil bleibt, liefert die Rekonstruktion insgesamt genaue Angaben der Kinematik.

Im VF 3 ist die Aufnahme einer sehr tief platzierten Kamera (Kamera 3) vorhan-
den. Das wirkt sich positiv auf die Genauigkeit von FBoden(vertikal) aus. Eine Er-
fassung des ersten Impact-Peaks ist allerdings aufgrund der Bildfrequenz von 50 Hz
nicht möglich.

3.3.3.2 Biomechanische Interpretation

Beim dritten Verletzungsfall ist ein Rückschluss auf den Verletzungsmechanismus
schwierig, da es sich um eine ungewöhnliche Bewegung handelt (siehe Abbildung
3.15 und die Situationsbeschreibung im Anhang B.1). Nach den TV-Bildern dreht
sich der Körper des Spielers bei feststehendem Fuß weiter, wobei nur zwischen 20 ms
und 120 ms eine Verblockung des gesamten Fußes zu beobachten ist. Die Bewegung
kann in gewisser Weise mit einem Sturz beim Skifahren verglichen werden, bei dem
der Skifahrer nach hinten absitzt und dessen Körper sich weiter dreht („phantom
foot“), während der Fuß über die Bindung am Ski fixiert ist und so die Drehung des
Körpers nicht ausführen kann.

Es fällt auf, dass sich im Knie- und Sprunggelenk während der ersten ca. 150 ms
jeweils nur die Flexion verändert, wobei dies auch der Verdeckung des Spielers in der
Frontalansicht geschuldet sein könnte. Die Hauptbewegung findet nicht im Kniege-
lenk sondern im Hüftgelenk statt (siehe Abb. B.3 im Anhang). Während der ersten
60 ms nach tKontakt tritt eine schnelle Innenrotation und Adduktion des Oberschen-
kels auf. Möglicherweise versucht der Spieler, durch die Anspannung des M. quadri-
ceps femoris einen Sturz zu vermeiden. Der Flexionswinkel verändert sich während
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der ersten 60 ms innerhalb eines Bereichs von 30◦ wodurch eine hohe Belastung des
vorderen Kreuzbands prinzipiell möglich ist [48; 276].

Die vertikale Komponente der Bodenreaktionskraft erreicht nach ca. 80 ms ihr
Maximum. Allerdings zeigen Krosshaug & Bahr in ihrer Validierungsstudie, dass
der vertikale Höchstwert erst mit einer leichten Verzögerung bestimmt werden kann
[137]. Somit tritt die maximale Bodenreaktionskraft FBoden(vertikal) vermutlich be-
reits während der ersten 60 ms auf, was in diesem Fall bei der geringen Knieflexion
zu einer hohen Belastung des vorderen Kreuzbands führt [41]. Die zum Ende des Bo-
denkontakts hin auftretende Außenrotation der Tibia könnte eine Folge des bereits
gerissenen Kreuzbands sein [169].

Aufgrund der Daten und der TV-Bilder scheint eine „anterior shear force“ und
eine Drehbewegung des Körpers bei zunehmender Knieflexion und ansonsten gleich
bleibenden Kniewinkeln vorzuliegen. Außerdem erfolgt die Bewegung allem Anschein
nach unkontrolliert, was einen zusätzlichen Faktor darstellen würde [29].

3.3.4 Verletzungsfall Nr. 4

Die Rekonstruktion der Bewegung erfolgt anhand einer Videosequenz aus 157 Bil-
dern mit einer Gesamtdauer von 523 ms. Die Auswertung ergibt eine Bodenkontakt-
zeit von 250 ms. Der verletzte Fuß setzt dabei für die Dauer von 140 ms komplett
auf dem Boden auf. Vor tKontakt passt der Spieler den Ball mit dem später verletzten
Fuß weiter. Der linke Fuß berührt vor und während der Verletzungssituation mit
der Fußspitze leicht den Boden, eine abstützende oder entlastende Bewegung ist auf
den TV-Bildern jedoch nicht zu erkennen.

Zwischen ca. 190 ms und 260 ms nach tKontakt ist in 21 Einzelbildern der Kamera 3
eine Relativbewegung des Oberschenkels zum Unterschenkel erkennbar (siehe Abb.
3.16). Mit dem standardmäßigen Kugelgelenk im Knie des Skelettmodells kann in
diesem Zeitbereich die Anpassung nur mit starken Abweichungen beim gesamten
rechten Bein sowie mit Sprüngen von einem Bild zum Nächsten erreicht werden.

Da das menschliche Knie kein reines Kugelgelenk ist, sondern in geringem Um-
fang auch translatorische Bewegungen ausführen kann [169; 270] werden auch beim
Skelettmodell translatorische Freiheitsgrade hinzugefügt. Somit kann die Relativbe-
wegung des Unterschenkels bezüglich des Oberschenkels nach nach vorne (anterior)
ebenso rekonstruiert werden, wie die Annäherung der beiden Knochen Tibia und Fe-
mur (tibiofemurale Kompression), siehe Abb. 3.16. Dadurch wird eine deutlich ver-



54 3 Poser-Analyse

0 50 100 150 200 250 300
0

2

4

6

8

10

12

14

16

18

20

Tr
an

sl
at

io
n

[m
m

]

Zeit [ms]

Translation im Kniegelenk

Translation der Tibia nach anterior
Tibiofemurale Kompression

Abb. 3.16: Links: Im TV-Bild der Kamera 3 während 21 Bildern (70 ms) erkennbare Translation
des Unterschenkels bezüglich des Oberschenkels.
Rechts: Mittels der Rekonstruktion ermittelte Tibiatranslation nach anterior sowie
tibiofemurale Kompression für diesen Verletzungsfall.

besserte Genauigkeit der Rekonstruktion erreicht und die Abweichungen zwischen
Skelett und Video während der gesamten Sequenz auf ein Minimum reduziert.

Zum Zeitpunkt tKontakt beträgt die horizontale Geschwindigkeit des KSP 2,9 m/s,
nach dem Ende des Bodenkontakts 0,7 m/s. Die Berechnung des Cut-Winkels wäh-
rend der Bewegung ergibt 54◦. Abbildung 3.17 zeigt die ermittelten Gelenkwinkel,
den Verlauf der KSP-Geschwindigkeit sowie die Abschätzung der Bodenreaktions-
kraft für VF 4.

Gelenkwinkel

Zu Beginn des Bodenkontakts befindet sich das Kniegelenk in 34◦ Flexion, 11◦ Val-
gus und 13◦ Innenrotation. Ab diesem Zeitpunkt steigt die Flexion kontinuierlich
bis zum Ende des Bodenkontakts an. Auch die Valgusstellung nimmt bis 156 ms
zu und reduziert sich erst zum Ende der Verletzungssituation wieder auf ca. 26◦.
Bei der Innenrotation zeigt sich nach 63,3 ms das Maximum von 23◦. Danach dreht
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Abb. 3.17: Zeitverläufe der Gelenkwinkel des Knie- und Sprunggelenks des verletzten (rechten)
Beins sowie der KSP-Geschwindigkeit und der normierten Bodenreaktionskraft für den
VF 4. Die durchgezogenen vertikalen Linien markieren den Beginn (a) und das Ende
(e) des Bodenkontakts. Die gepunkteten vertikalen Linien markieren die Zeitpunkte
60 ms (b), 63,3 ms (c) und 113,3 ms (d) nach dem ersten Bodenkontakt, zu denen
die einzelnen Komponenten der Bodenreaktionskraft maximal bzw. minimal sind. Die
verwendeten Abkürzungen sind in Abb. 3.9 und 3.10 erklärt.
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sich der Unterschenkel nach außen und erreicht zum Ende des Bodenkontakts eine
Außenrotation bezüglich des Oberschenkels von 17◦. Mittels der zusätzlichen Frei-
heitsgrade im rechten Kniegelenk wird im Zeitraum zwischen 190 ms und 260 ms
eine maximale Translation der Tibia nach vorne von 17 mm, sowie eine maximale
tibiofemorale Kompression von 10 mm ermittelt (siehe Abb. 3.16).

Beim Sprunggelenk verändern sich alle Gelenkwinkel nur wenig. Sie liegen alle-
samt in anatomisch unkritischen Bereichen und zeigen keine Auffälligkeiten.

Bodenreaktionskraft

Die Abschätzung der Bodenreaktionskraft zeigt, dass zunächst FBoden(AP) 60 ms
nach dem ersten Bodenkontakt ihren Höchstwert von -4,2 G erreicht, d.h. der Bewe-
gung entgegen wirkt. Unmittelbar danach (63,3 ms) tritt auch auch bei der Seitwärts-
Komponente die maximale Kraft auf. Zu diesen beiden Zeitpunkten beträgt die ver-
tikale Bodenreaktionskraft ca. 1 G. Diese erreicht erst nach 113,3 ms ihren Höchst-
wert.

3.3.4.1 Genauigkeit und Qualität der Rekonstruktion

Die Aufnahmen des VF 4 stellen bzgl. des Videomaterials augenblicklich das best-
mögliche Szenario dar, da die Bilder im hochauflösenden High-Definition-Format
(HDTV) vorliegen und der Spieler zu keinem Zeitpunkt verdeckt ist. Zwei der Ka-
meras (2 und 3) filmen mit deutlich höheren Frequenzen als die standardmäßigen
Aufnahmegeräte. Dadurch kann sogar in Ansätzen der erste Impact-Peak rekonstru-
iert werden, siehe Abb. 3.17. Für die Einrichtung der Kameras kann auf die genauen
Pläne des WM-Stadions zugegriffen werden. Lediglich die Position von Kamera 4
ist daraus nicht zu entnehmen, da es sich bei ihr um eine am Spielfeldrand bewegte
Kamera handelt.

Die sehr unterschiedlichen Kameerapositionen, die große Darstellung des Spielers
und die hervorragende Qualität der TV-Bilder ermöglichen eine sehr exakte und
stabile Positionierung des Skeletts in allen Raumrichtungen.

Die Freischaltung der translatorischen Freiheitsgrade im rechten Kniegelenk er-
möglicht die Rekonstruktion der Tibiatranslation nach vorne (anterior), was die
Qualität des Matchings im Vergleich zu dem ohne Translation deutlich erhöht. Ihr
Ausmaß bewegt sich mit maximal 17 mm in einem größeren Bereich als bei einem
intaktem vorderen Kreuzband [169].
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Die tiefe Lage von Kamera 3 ermöglicht in Verbindung mit der sehr hohen Auf-
nahmefrequenz eine gute Abschätzung der vertikalen Komponente der Bodenreak-
tionkraft. Der Zeitverlauf der vertikalen Bodenreaktionskraft (Abbildung 3.17) zeigt
ein kleines erstes Maximum nach ca. 20 ms vor dem Anstieg zum Höchstwert. Dieses
gibt ansatzweise den ersten Impact-Peak wieder. Aufgrund der weiteren vorhande-
nen Ansichten sind auch die Werte der beiden übrigen Komponenten von FBoden als
mindestens genauso gut einzuschätzen, wie diejenigen die Krosshaug & Bahr (2005)
[137] in ihrem Laborversuch ermittelten.

3.3.4.2 Biomechanische Interpretation

Im Verlauf des VF 4 gelingt es erstmals neben den Winkeln auch die Translation
im Kniegelenk zu bestimmen. Zwischen 20 ms und 90 ms erfolgt eine starke Valgus-
Bewegung und zwischen 10 ms und 60 ms eine erhebliche Innenrotation der Tibia. Im
Zeitraum um 60 ms sind zudem die horizontalen Bodenreaktionskraft-Komponenten
maximal. Der vertikale Höchstwert wird allerdings erst später ermittelt.

Die kinematischen Daten dieser Verletzung bestätigen weitgehend die Ergebnisse
der beiden früheren Poser-Studien aus der Literatur [133; 140]. So kann auch hier
nach tKontakt eine schnelle Valgus-Bewegung gekoppelt mit einer Innenrotation der
Tibia beobachtet werden, die von einer Außenrotation gefolgt wird [133]. Aufgrund
der großen Tibia-Translation müssen Kräfte in anteriorer Richtung am proximalen
Ende der Tibia wirken, die diese Bewegung verursachen. Die auftretende Valgus-
Belastung könnte zusammen mit der ebenfalls ermittelten tibiofemuralen Kompres-
sion und der Tibia-Translation ebenso zur Verletzung beitragen wie ein „quadriceps
drawer“-Mechanismus. Dieser kann wegen des relativ geringen Kniewinkels zu Be-
ginn der Verletzungssituation vermutet werden.

3.4 Zusammenfassung und Fazit der Poser-Analyse

Die Qualität der Videos aller vier Verletzungsfälle ist sehr gut, da es sich um offi-
zielle TV-Aufnahmen von Bundesligaspielen (VF 1, VF 2, VF 3) bzw. der Fußball-
Weltmeisterschaft (VF 4) handelt, die mit professionellem Personal und Equipment
aufgenommen wurden. Für jede Situation sind Videos aus mindestens drei Kamera-
perspektiven vorhanden. Diese zeigen in ausreichendem Maße Orientierungspunkte
in der Umgebung des Spielers (z.B. Spielfeldmarkierungen) für die Kalibrierung. Da-
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durch konnte der zeitliche Verlauf der Koordinaten des KSP bestimmt und somit
eine verlässliche Abschätzung der Bodenreaktionskraft vorgenommen werden.

Da der Prozess des „Matchens“ ein subjektiver Vorgang ist, bewerteten zwei au-
ßenstehende Experten jede Rekonstruktion hinsichtlich ihrer Qualität und Genauig-
keit. Ihre Aussagen dienten der Optimierung der Ergebnisse. Systematische Fehler
durch die Subjektivität der ausführenden Person konnten somit minimiert werden.

Das Einfügen des Skelettmodells in die Fernsehbilder hilft, die Vorgänge besser
dreidimensional erfassen zu können [140]. Außerdem ermöglichen neue Perspekti-
ven genauere Ansichten der Verletzungssituation [207]. Nach der Ausblendung der
TV-Bilder bleibt nur noch das Skelettmodell ohne störende Einflüsse, beispielswei-
se Gegenspieler, übrig. Auch in den TV-Bildern teilweise verdeckte Körperpartien
können so detailliert betrachtet werden (siehe Abb. 3.18).

Jedoch ist selbst bei diesen sehr guten Voraussetzungen die Ermittlung des exakten
Verletzungszeitpunkts nicht möglich. Dieser kann auf Basis der kinematischen Er-
gebnisse eingegrenzt, nicht aber genau bestimmt werden. Das liegt vor allem daran,
dass sich die untersuchten Verletzungen des vorderen Kreuzbands ohne Gegnerkon-
takt ereigneten und visuell somit nicht eindeutig erkennbar sind. In den seltenen
Fällen, in denen eine offensichtliche Veränderung im Kniegelenk zu sehen ist (z.B.

Abb. 3.18: Das Ausblenden des Hintergrundes ermöglichte die ungestörte Sicht auf die Verlet-
zungssituation (rechts) im Vergleich zur TV-Ansicht (links), dargestellt an einer Szene
aus dem Verletzungsfall Nr. 3.
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in VF 4) geschieht diese infolge des plötzlichen Stabilitätsverlustes im Gelenk, d.h.
die Verletzung ereignete sich höchstwahrscheinlich schon zuvor.

Hinsichtlich der Verletzungsmechanismen kann zusammenfassend festgestellt wer-
den, dass die vorliegende Analyse das Auftreten von Verletzungen des vorderen
Kreuzbands ohne Gegnereinwirkung während komplexer mehrdimensionaler Gelenk-
belastungen bestätigt [203]. Die Einflussfaktoren der Sagittalebene scheinen eine
wichtige Rolle zu spielen [276]. Bei Cutting-Bewegungen ist zusätzlich die Wirkung
einer Valgus-Last, teilweise gekoppelt mit einer Innenrotation der Tibia, wahrschein-
lich.

Der von Koga et al. (2010a) [133] vorgeschlagene Verletzungsmechanismus (schnel-
le Valgus-Bewegung gekoppelt mit einer Innenrotation der Tibia bei leichter Flexion)
und der geschätzte Verletzungszeitpunkt von ca. 40 ms nach dem ersten Bodenkon-
takt kann nur bei VF 4 beobachtet werden. Im VF 1 tritt eine ähnliche Kinematik
auf, allerdings leicht verzögert. Bei den beiden anderen Verletzungen müssen dage-
gen andere Verletzungsmechanismen angenommen werden.

Verglichen mit den Daten der Poser-Studien von Krosshaug et al. (2007a) [140]
und Koga et al. (2010a) [133] treten im VF 2 und VF 3 deutlich geringere Valgus-
Positionen auf. Dies könnte daran liegen, dass die anderen Autoren bislang, mit
einer Ausnahme, nur Verletzungen von Frauen untersuchten. Eine Reihe von Un-
tersuchungen zeigt jedoch, dass Frauen im Vergleich zu Männern bei sportlichen
Aktionen größere Valgusbewegungen und -momente erzeugen [108; 161; 203; 234].
Die deutlich geringere Ausprägung der Valgus-Positionen in den hier untersuchten
Fußballfällen könnte daher mit diesem Unterschied zwischen den Geschlechtern zu-
sammenhängen.

Insofern liefert die vorliegende Analyse von Kreuzbandverletzungen bei Männern
neue Erkenntnisse, die zum Verständnis der Verletzungsmechanismen im Allgemei-
nen beitragen. Aufgrund der qualitativ hochwertigen Eingangsdaten und der guten
Genauigkeit der Rekonstruktionen konnten sehr gute kinematische Daten ermittelt
und aussagekräftige Abschätzungen der Bodenreaktionskräfte berechnet werden. So-
mit sind alle Voraussetzungen erfüllt, um die gewonnenen Daten für eine Compu-
tersimulation der Verletzungfälle verwenden zu können.





Kapitel 4

Berechnung innerer Gelenkmomente

mittels Computermodellierung

Mittels der Poser-Analyse wurde die Kinematik von vier Situationen während Fuß-
ballspielen ermittelt, in denen eine Verletzung des vorderen Kreuzbands ohne Ein-
wirkung eines Gegenspielers stattfand. Zudem konnte aus dem zeitlichen Verlauf der
KSP-Koordinaten über deren Differentiation die KSP-Beschleunigung ermittelt und
daraus die Bodenreaktionskraft während der Verletzungsfälle berechnet werden.

Eine Möglichkeit, um aus diesen Daten auf resultierend übertragenen Kräfte und
Drehmomente im Kniegelenk zu schließen, ist der Einsatz eines geeigneten Compu-
termodells als Berechnungsmethode. Sind die kinematischen Größen, beispielsweise
in Form der Gelenkwinkel und die Bodenreaktionskraft bekannt kann nach dem
Grundgesetz der Mechanik F = m ∗ a prinzipiell auf die verursachenden Kräfte und
Momente geschlossen werden (inverse Dynamik).

Neben den Belastungen im Kniegelenk können auch die Kräfte und Momente
bestimmt werden, die an einem Schnitt zwischen Tibia und Fuß auftreten. Von be-
sonderem Interesse ist hierbei in der vorliegenden Arbeit das übertragene Drehmo-
ment um die Längsachse der Tibia, welches auf den Fuß wirkt. Die Kenntnis dieses
Drehmoments ist neben der schon ermittelten Kinematik (Winkel zwischen Tibia
und Fuß) und der Bodenreaktionskraft als Randbedingung für den experimentellen
Vergleich von Fußballschuhen mit unterschiedlichem Stollendesign erforderlich.
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Die Erstellung des Computermodells erfolgte imMehrkörpersimulationsprogramm
Simpack12. Damit konnte die Bewegung simuliert und an den interessierenden Schnit-
ten die resultierenden Drehmomente berechnet werden. Das Pre- und Post-Processing
der Daten erfolgte im Programm Matlab.

4.1 Modellbildung und Vorgehensweise

Nach Keppler (2003) ist ein Modell per Definition nicht mit dem real Gegebenen
gleichzusetzen, jedoch muss es die relevanten Eigenschaften innerhalb gewisser Gren-
zen abbilden [130] und gleichzeitig eine geeignete Komplexität aufweisen. Grund-
sätzlich sollte ein Modell so einfach wie möglich aber so komplex wie nötig sein, um
eine vorliegende Fragestellung beantworten zu können [130; 183; 260]. Je einfacher
das Modell aufgebaut ist, desto globaler sind die berechneten Größen. Je feinstruk-
turierter die Modellierung, umso genauer sind die Aussagen, die mit dem Modell
gemacht werden können. Allerdings müssen dann die physikalischen Eigenschaften
und Parameter der biologischen Materialien bekannt sein.

4.1.1 HANAVAN Ganzkörpermodell des Menschen

Für die Simulation der Verletzungsfälle wurde das HANAVAN-Modell [98] ausge-
wählt. Dieses ist bereits in verschiedenen Konfigurationen als Simpack-Modell vor-
handen und fand bisher bei der Umsetzung von sportlichen Bewegungen Anwen-
dung [26; 93; 94; 261; 279]. Es stellt unter Berücksichtigung des eingangs genannten
Grundsatzes einen guten Kompromiss zwischen einfachem Aufbau und Aussagekraft
dar.

Das HANAVAN-Modell besteht aus insgesamt 16 starren, rotationssymmetri-
schen Teilkörpern13 die durch Kugelgelenke (drei rotatorische Freiheitsgrade) mit-
einander verbunden sind, siehe Abb. 4.1.

Sein vollständig parametrisierter Aufbau erlaubt die Anpassung an die unter-
schiedlichen Körpergeometrien der untersuchten Spieler. Basierend auf 25 anthropo-
metrischen Daten erfolgt automatisiert die Berechnung der für die Simulation erfor-

12Simpack v8.803, Simpack AG, Wessling, Deutschland
13Es gibt verschiedene Versionen von HANAVAN-Modellen mit 14 - 16 Segmenten, wobei die

Unterschiede in der Modellierung des Oberkörpers liegen. Im einfachsten Fall besteht dieser aus
einem einzigen, in der Regel aus zwei oder drei gegeneinander beweglichen Teilkörpern, die abhängig
von der Fragestellung konfiguriert sind [93].



4.1 Modellbildung und Vorgehensweise 63

Abb. 4.1: HANAVAN-Menschmodell, dessen Teilkörper bis auf den Kopf als Kegelstümpfe mo-
delliert sind. Links: Prinzipskizze [98] mit 15 Körpern. Rechts: Simpack-Modell mit 16
Teilkörpern [26; 93; 261].

derlichen Parameter, beispielsweise Segmentlängen, Gelenkpunkte sowie die Massen
der Teilkörper und deren Trägheitseigenschaften.

Für die Anpassung des Menschmodells an die jeweilige Anthropometrie des ana-
lysierten Spielers wurden die benötigten Maße des Zygote-Skelettmodells für die
korrespondierenden anthropometrischen Parameter des HANAVAN-Modells über-
nommen. Dazu wurde das Zygote-Skelett im Programm Poser in eine neutrale (auf-
rechte) Position gebracht, die Maße, z.B. die Höhe des Trochanter major oder der
Schulter über dem Boden, ausgelesen und auf das HANAVAN-Modell in Simpack
übertragen.

Die Gelenkwinkel aus der Poser-Analyse wurden an den Gelenken des HANAVAN-
Modells als Zeitfunktionen eingegeben, damit die Bewegung simuliert und gleich-
zeitig die resultierenden Gelenkmomente berechnet. Für die Ermittlung korrekter
Gelenkmomente war es daher wichtig, dass die Gelenkpositionen des HANAVAN-
Modells mit denen des Zygote-Skeletts aus Poser übereinstimmten. Da in Simpack
die Gelenkpositionen über sogenannte „Gelenkmarker“ festgelegt waren, mussten de-
ren Position im HANAVAN-Modell korrekt sein.
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Die Unterteilung des Torso in drei Segmente entsprach der des Zygote-Skelettes,
so dass hierfür die direkte Übernahme der entsprechenden Winkelangaben aus Po-
ser möglich war. Am Sprunggelenk mussten dagegen einige Änderungen am origi-
nal HANAVAN-Modell vorgenommen werden, um die Kompatibilität zum Zygote-
Skelettmodell herzustellen (siehe Abb. 4.2).

Die erste Modifikation betraf die Position des Sprunggelenks. Ursprünglich befand
sich die Verbindung von Unterschenkel zum Fuß in der Mitte des Teilkörpers Fuß,
direkt oberhalb des Fuß-Mittelpunktes (siehe Abb. 4.2). Dies stimmte jedoch nicht
mit dem Zygote-Skelettmodell überein, weshalb der Gelenkmarker am Fuß nach
hinten versetzt wurde. Das Gelenk teilte so den Fuß im Verhältnis 3/4 zu 1/4 analog
zum Zygote-Skelettmodell (siehe Abb. 4.2).

Die zweite Änderung bezog sich auf die Null-Position des Sprunggelenks. Wäh-
rend im original HANAVAN-Modell der Fuß in Neutralstellung einen Winkel von 0◦

mit der Tibia-Achse einschloss, anatomisch gesehen also gestreckt war, betrug der
neue Ausgangswinkel wie beim Skelettmodell 90◦.

Fuß-Mittelpunkt

neuer
Gelenkmarker

alter
Gelenkmarker

Abb. 4.2: Alter und neuer Gelenkmarker am Fuß-Körper sowie der Fuß-Schwerpunkt des
HANAVAN-Modells in Simpack.
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4.1.2 Berechnung der resultierenden Gelenkmomente

Die resultierenden Gelenkmomente im Knie- und Sprunggelenk wurden jeweils mit-
tels eines Reglers bestimmt.

Es handelt sich dabei um eine Vorgehensweise, die auf dem Prinzip der inversen
Dynamik basiert. Der Regler sorgt dafür, dass der aktuelle Ist-Winkel des Modells
möglichst schnell und exakt an den vorgegebenen Soll-Winkel, der aus der Poser-
Analyse bekannt ist, angepasst wird [93]. Das hierfür notwendige Drehmoment ent-
spricht dem resultierenden Gelenkmoment.

Bei dem verwendeten Regler handelt es sich um einen Kaskadenregler der Form

Mres = Kp(ϕsoll − ϕist)−Kv ˙ϕist (4.1)

Als Eingabegrößen sind neben dem zeitlichen Verlauf des Soll-Winkels ϕsoll, die
Reglerparameter Kp und Kv sowie die Ist-Winkelgeschwindigkeit ˙ϕist notwendig.

Alle Gelenkwinkel-Zeitverläufe aus der Poser-Analyse wurden in Matlab mit ei-
nem „weighted average“ Filter geglättet. In Simpack erfolgte die automatische Auf-
bereitung der Input-Daten mittels einer cubic-spline Interpolation für die kontinu-
ierliche Berechnung und die Ermittlung der für die Simulation erforderlichen Win-
kelgeschwindigkeiten und -beschleunigungen.

Nach Eingabe der kinematischen Anfangsbedingungen aus der Poser-Analyse in
das Modell und Start der Integration der Bewegungsgleichungen wurden die aktuel-
len Ist-Winkel für jeden Integrationsschritt aus dem Modell ausgelesen. Durch deren
Ableitung erfolgte die Berechnung der aktuellen Ist-Winkelgeschwindigkeiten. Der
Regler berechnete dann iterativ die resultierenden Gelenkmomente, die notwendig
waren, um die Bewegung des Modells zu simulieren. Bei den berechneten Gelenk-
momenten handelte es sich um Drehmomente, die durch die an der Gelenkbewegung
beteiligten Muskeln erzeugt wurden (muskuläres Moment).

Die Verwendung der Winkelgeschwindigkeit führte allerdings zu oszillierenden
Gelenkmomenten, da die Gelenkwinkel-Zeitverläufe durch die Ableitung aufgeraut
wurden. Durch die zusätzliche Implementierung eines Dämpfungselements (siehe
Gleichung 4.2) konnten die Oszillationen beim berechneten resultierenden Gelenk-
moment stark reduziert werden [93; 261].

Mres = Kp(ϕsoll − ϕist)−Kvϕ̇ist +Kd(ϕ̇soll − ϕ̇ist) (4.2)
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Da der originale Regler nur für die Anwendung in zweidimensionalen Proble-
men vorgesehen war, erfolgte die Erweiterung für den Einsatz in dreidimensionalen
(Kugel-)Gelenken.


M(α)

M(β)

M(γ)


res

= Kp


∆α

∆β

∆γ

−Kv


α̇ist

β̇ist

γ̇ist

 +Kd


∆α̇

∆β̇

∆γ̇

 (4.3)

mit
∆α = αsoll − αist , ∆β = βsoll − βist , ∆γ = γsoll − γist (4.4)

und

∆α̇ = α̇soll − α̇ist , ∆β̇ = β̇soll − β̇ist , ∆γ̇ = γ̇soll − γ̇ist (4.5)

Die Soll-Winkel αsoll, βsoll und γsoll entsprachen den Gelenkwinkeln, die mittels
der Poser-Analyse für die Verletzungsfälle bestimmt worden waren. Der Gelenk-
moment-Regler wurde als User-Routine in der Programmiersprache Fortran 90 pro-
grammiert und in Simpack eingebunden.

4.1.3 Simulation der Bewegung im Modell

Zur Simulation der Bewegung mit dem HANAVAN-Modell erfolgte die Implemen-
tierung des beschriebenen Reglers als Kraftelement in Knie- und Sprunggelenk des
verletzten Beines. Die Werte für die drei Regelparameter Kv, Kd und Kp wurden
empirisch ermittelt und für alle Simulationsläufe konstant gehalten.

Die übrigen Gelenke des HANAVAN-Modells wurden über so genannte „rheono-
mic joints“ realisiert14. Die Vorgabe der Bewegung erfolgte über sogenannte Input-
Funktionen, die die Zeitverläufe der Gelenkwinkel aus der Poser-Analyse beinhalte-
ten.

Das Inertialsystem in Simpack wurde so gelegt, dass die Orientierung mit demje-
nigen in der Poser-Analyse übereinstimmte und die korrekte Datenübernahme je-
derzeit gewährleistet war. Die Positionierung des gesamten Modells bezüglich des

14Dieser Gelenktyp führt eine, über Input-Funktionen vorgegebene Bewegung unmittelbar und
exakt aus, ohne Rücksicht darauf, wie hoch die dafür notwendigen Kräfte bzw. Momente sind. Er
sorgt also für die Zwangsumsetzung einer Bewegung.
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Inertialsystems sowie dessen Bewegung erfolgte ebenfalls über ein rheonomes Ge-
lenk. Eingangsdaten für die Input-Funktionen waren der zeitliche Verlauf des KSP
sowie dessen Drehungen um die drei Achsen des Inertialsystems. Translatorische und
rotatorische Beschleunigungen wurden automatisch in Simpack aus den cubic-spline
interpolierten Input-Funktionen berechnet.

4.1.4 Einleitung der Bodenreaktionskraft

Die Zeitfunktion der Bodenreaktionskraft FBoden(t) war ebenfalls aus der Poser-
Analyse bekannt. Diese wurde als Input-Funktion in Simpack eingelesen, so dass die
Bodenreaktionskraft mittels eines Kraftelements auf das HANAVAN-Modell wirkte.

Der Kraftangriffspunkt (−→r Angriff ) ist allerdings in der Realität kein fester Punkt,
sondern bewegt sich beim Gehen während des Abrollvorgangs über die Fußsohle
[38; 39; 185; 206] (siehe Abb. 4.3). Beim Aufsetzen des Fußes mit der Ferse wirkt
die Bodenreaktionskraft etwa auf die Mitte der Ferse. Mit dem Abrollen des Fu-
ßes verschiebt sich der Kraftangriffspunkt weiter nach vorne, bis er schließlich beim
Abdruck im Bereich des Fußballens liegt. Der Verlauf des Kraftangriffspunktes ist
individuell sehr unterschiedlich [39; 185], hängt von der exakten Bewegung ab und
kann zudem durch den Schuh [61; 62; 106] und mittels Einlegesohlen erheblich ver-
ändert werden [185].

Deshalb wurde −→r Angriff nicht als fester Marker-Punkt definiert, sondern als be-
wegter Marker realisiert. Die Bodenreaktionskraft wirkte vom Nullpunkt des Inertial-
systems zum Kraftangriffspunkt an der Fußsohle.

Aufsetzen

des Fußes

Abrollbewegung
Ende der

Kontaktphase

Abb. 4.3: Gemessener Verlauf des Kraftangriffspunkts während der Bodenkontaktphase bei einer
„plant-and-cut“-Bewegung nach Fong et al. (2009) [78].
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4.1.5 Post-Processing

Im Post-Processing wurden die Simulationsergebnisse im Programm Matlab mittels
eines gewichteten Mittelwertfilters (Gauß-Filter) geglättet und grafisch dargestellt.
Die Auswertung der Daten erfolgte deskriptiv. Neben dem optischen Vergleich der
simulierten Bewegung mit den vorliegenden Videos wurde als objektives Beurtei-
lungskriterium für die Qualität der Regelung der Gelenkmoment-Regler die Diffe-
renz zwischen dem vorgegebenen Soll- und dem tatsächlichem Ist-Winkel des Modells
∆ϕ = ϕsoll−ϕist und die mittlere quadratische Abweichung der beiden Zeitverläufe
berechnet.

4.1.6 Direkte Ergebnisse aus der Computersimulation

Aus der Simulation der Bewegungen mit dem HANAVAN-Modell ergeben sich di-
rekt die resultierenden Gelenkmomente im Knie- und Sprunggelenk. Zur besseren
Verständlichkeit gilt für alle simulierten Fälle, unabhängig davon, ob das rechte
oder linke Bein betroffen war, durchgängig die in Abb. 4.4 dargestellte Vorzeichen-
Konvention für die Gelenkmomente. Die resultierenden Gelenkmomente wirken vom
Oberschenkel auf den Unterschenkel, bzw. vom Unterschenkel auf den Fuß. Ein Fle-
xionsmoment führt beispielsweise zu einer Beugung (Flexion) des Kniegelenks, wäh-
rend ein Extensionsmoment das Bein streckt.

4.2 Validierung des Computermodells

Unter der Validierung eines Modells ist allgemein „der Nachweis zu verstehen, dass
das Modell den Sinn erfüllt, für welchen es aufgebaut wurde“ [183], d.h. dass es die
Wirklichkeit innerhalb bestimmter Grenzen korrekt abbildet [224]. Dieser Nachweis
kann durch den Vergleich der mit dem Modell errechneten Daten mit experimentell
ermittelten Daten erfolgen. Stimmen die berechneten Werte innerhalb vorgegebener
Toleranzen mit den gemessenen Werten überein, so ist die Validität des Modells
nachgewiesen (direkte Valdidierung) [224].

In der Biomechanik kann die Validierung jedoch meist nicht direkt erfolgen, da
hierfür Messungen im Inneren des Menschen (in-vivo) notwendig wären, bzw. die in-
teressierenden Größen nicht messbar sind (z.B. Gelenkmomente). In solchen Fällen
wird die Möglichkeit genutzt, dass mit Modellen zusätzlich zu den interessierenden
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Größen weitere Parameter berechnet werden können, die auch messbar sind, bei-
spielsweise die Bodenreaktionskraft. Stimmen die errechneten Werte des Modells
mit den gemessenen Daten überein wird davon ausgegangen, dass auch die übri-
gen Größen (z.B. die Gelenkmomente) über das Modell richtig berechnet werden
(indirekte Validierung) [224].

Ist weder die direkte noch die indirekte Validierung möglich, sollte zumindest
die prinzipielle Richtigkeit des Modells überprüft und sichergestellt werden (Verifi-
zierung). Hierzu werden die interessierenden Größen sowohl mit dem verwendeten
Modell, als auch mit einem zweiten Modell und einer anderen Methode berechnet
und die Ergebnisse verglichen. Liegen die Ergebnisse beider Berechnungen in der sel-
ben Größenordnung kann davon ausgegangen werden, dass das verwendete Modell
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Abb. 4.4: Definition der resultierenden Gelenkmomente des Knie- und Sprunggelenks der Com-
putersimulation. Die angegebenen Abkürzungen beziehen sich auf die Darstellung der
resultierenden Gelenkmomente in den Abb. 4.6, 4.7, und 4.13 bis 4.16.
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korrekte Werte liefert.

Die direkte Validierung des HANAVAN-Modells in Simpack war im vorliegenden
Fall nicht möglich, da die resultierenden Gelenkmomente nicht messbar waren. Auch
eine indirekte Validierung konnte nicht durchgeführt werden, weil mit der zusätzlich
verwendeten, invers dynamischen Berechnungsmethode keine Bodenreaktionskräfte
ermittelt werden konnten. Deshalb wurde eine Verifizierung des HANAVAN-Modells
durchgeführt.

4.2.1 Verifizierung des Modells

Die Verifizierung erfolgte anhand des vollständigen Datensatzes (Gelenkwinkel-Zeit-
verläufe aus der Bewegungsanalyse sowie gemessene Bodenreaktionskraft) aus der
Validierungsstudie der Poser-Methode (vgl. Abschnitt 3.1.4). Für diese Bewegung
berechnete die Gruppe des Oslo Sports Trauma Research Center (OSTRC) die re-
sultierenden Gelenkmomente im Knie- und Sprunggelenk.

Sie verwendeten für ihre Berechnung das Menschmodell von Yeadon (1990) [134;
275], das insgesamt 95 verschiedene anthropometrische Daten des Probanden be-
nötigte. Die Berechnung der resultierenden Gelenkmomente erfolgte mittels des
Newton-Euler-Verfahrens [35; 45; 107; 134; 239; 257]. Dieses beruht auf der Überle-
gung, dass aufgrund der gelenkigen Verbindung der einzelnen Segmente die Kräfte
und Momente, die an einem Segment wirken, nach dem Prinzip „actio = reactio“ auf
das benachbarte Segment übertragen werden. Als Eingangsdaten für die Berechnung
sind die Daten der Teilkörper des Menschmodells (Masse des Teilkörpers, Postition
des Massenschwerpunkt und Trägheitstensor), sowie die Baumstruktur des Modells
und die wirkenden äußeren Kräfte und Momente erforderlich. Zur Simulation der
Bewegung werden die Bewegungsgleichungen erstellt und integriert.

Die dabei auftretenden Kräfte stehen in direktem Zusammenhang mit der Be-
schleunigung und der Masse eines Körpers. Die Berechnung startet am entferntes-
ten (distalen) Körper und bestimmt schrittweise die resultierenden Gelenkkräfte und
-momente des Nachbarkörpers. Das Verfahren gliedert sich dabei in zwei Rechen-
schritte. Im ersten Schritt erfolgt die Bestimmung der äußeren Kräfte und Momente,
die auf jeden einzelnen starren Körper wirken, im zweiten werden die gesuchten re-
sultierenden Gelenkmomente berechnet.

Mittels der beschriebenen Methode wurden am OSTRC die Zeitverläufe der re-
sultierenden Gelenkmomente berechnet. Der vollständige Datensatz stand für die
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Verifizierung des HANAVAN-Modells in Simpack zur Verfügung.

Vorgehensweise bei der Verifizierung des HANAVAN-Modells

In Simpack wurde ein HANAVAN-Modell des Probanden aus dem Laborversuch (sie-
he Abschnitt 3.1.4) mit dessen exakten anthropometrischen Daten aufgebaut. Be-
züglich der mathematischen Beschreibung des Menschen entsprach das HANAVAN-
Modell dem Yeadon-Modell, welches für die Berechnung mit dem Newton-Euler-
Ansatz verwendet worden war. Mit den zur Verfügung stehend kinematischen Da-
ten aus der Bewegungsanalyse des Laborversuchs sowie den exakten Messwerten der
Bodenreaktionskraft erfolgte die Simulation der Bewegung und die Berechnung der
resultierenden Gelenkmomente in Simpack.

Die Beurteilung der Genauigkeit der HANAVAN-Modells erfolgte über den Ver-
gleich der Simulationsergebnisse beider Verfahren. Neben dem deskriptiven Vergleich
der berechneten Gelenkmoment-Zeitverläufe wurde die Differenz Gelenkmomente
des Newton-Euler-Verfahrens MNE und des HANAVAN-Modells in Simpack MSimpack

∆M = MNE −MSimpack (4.6)

sowie die mittlere quadratische Abweichung (MQA) beider Werte berechnet.

Darüber hinaus erfolgte über die Bestimmung der Differenz zwischen den vorge-
gebenen Soll-Winkeln mit den erreichten Ist-Winkeln die Überprüfung, wie exakt die
beiden Gelenkmoment-Regler die Bewegung im Knie- und Sprunggelenk simulierten.
Hierfür wurde neben der Winkeldifferenz ∆ϕ

∆ϕ = ϕSoll − ϕIst (4.7)

die mittlere quadratische Abweichung zwischen beiden Winkeln für jede Dreh-
achse berechnet.

Ergebnisse der Verifizierung

Der Vergleich zwischen Soll- und Ist-Winkel ergibt sowohl für das Knie- als auch für
das Sprunggelenk nur geringe Abweichungen (siehe Abb. 4.5). Das bedeutet, dass
die Bewegung durch die Gelenkmomentregler (vgl. Gleichung 4.3) genau simuliert
werden kann. Niedrige Werte der mittleren quadratischen Abweichung bestätigen
dies.
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Abb. 4.5: Differenz zwischen Soll- und Ist-Winkel im Knie- und Sprunggelenk des HANAVAN-
Modells für die Simulation des Laborversuchs mit den exakten Messdaten. Die beiden
vertikalen Linien markieren die ersten 100 ms der Bodenkontaktphase.

Der Vergleich der Gelenkmomente des HANAVAN-Modells in Simpack mit den
Ergebnissen des Newton-Euler (NE) Ansatzes ist in den Abbildungen 4.6 und 4.7
dargestellt. Dabei zeigt sich, dass die Ergebnisse beider Berechnungsarten für alle
ermittelten Gelenkmomente in Knie- und Sprunggelenk in der gleichen Größenord-
nung liegen.

Das Flexionsmoment im Sprunggelenk setzt beim HANAVAN-Modell mit ca.
35 ms Verzögerung ein und steigt während der folgenden 30 ms parallel zur NE-
Kurve an. Im weiteren Verlauf der Bodenkontaktphase weist das Flexionsmoment
einen ähnlichen Verlauf wie NE auf, entwickelt jedoch etwa 60 Nm bis 100 Nm
geringere resultierende Gelenkmomente. Im Fall des Supinationsmoments sind die
Zeitverläufe qualitativ vergleichbar, wenngleich das HANAVAN-Modell während der
ersten 160 ms nach dem tKontakt höhere Werte liefert. Beim Rotationsmoment erge-
ben sich nur geringe Abweichungen während der ersten 100 ms. Allerdings generiert
Simpack bis 50 ms ein niedriges Innenrotationsmoment während der NE-Ansatz ein
geringes Außenrotationsmoment ermittelt.

Verglichen mit dem Sprunggelenk stimmen die Zeitverläufe der Kniegelenkmo-
mente während der ersten 100 ms nach tKontakt qualitativ besser überein.

Für das Flexions- /Extensionsmoment verlaufen beide Gelenkmomentkurven wäh-
rend der ersten 100 ms und ab 290 ms nahezu identisch, wobei das HANAVAN-
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Abb. 4.6: Resultierende Gelenkmomente im Sprunggelenk während des Laborversuchs. Es sind die
berechneten Zeitverläufe des Newton-Euler Verfahrens (blau), des HANAVAN-Modells
mit den gemessenen Werten als Eingangsdaten (grün) und des HANAVAN-Modells mit
den Eingangsdaten aus der Poser-Analyse (rot) dargestellt.
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Modell den kurzen Peak unmittelbar nach tKontakt beim Flexionsmoments nicht er-
mittelt. Zwischen 100 und 290 ms ist eine erhebliche Differenz zu beobachten. Das
Extensionsmoment nimmt beim HANAVAN-Modell sehr viel schneller ab und wird
ab ca. 160 ms zu einem Flexionsmoment, wohingegen mit dem NE-Ansatz durch-
gängig ein Extensionsmoment berechnet wird. Sowohl beim Valgus- als auch beim
Rotationsmoment tritt während der ersten 100 ms eine Zeitverschiebung von etwa
10 ms auf, die Charakteristiken der Kurvenverläufe sind jedoch sehr ähnlich.

Die vom HANAVAN-Modell berechneten Gelenkmomente liegen beim ersten Peak
jeweils unter dem des NE-Verfahrens. Der Valgus-Peak ist nur knapp halb so hoch,
der des Rotationsmoment etwa um ein Drittel niedriger als bei der NE-Berechnung.

Bewertung der Modell-Verifizierung

Beim Vergleich zweier sehr ähnlicher Berechnungsverfahren stellt sich die Frage,
welches Verfahren die „richtigeren“ Werte liefert. Hier gibt es allerdings keine an-
dere Möglichkeit, die Richtigkeit des HANAVAN-Modells in Simpack zu verifizie-
ren. Da die berechneten resultierenden Gelenkmomente beider Verfahren in der-
selben Größenordnung liegen und die Zeitverläufe der Gelenkmomente qualitativ
ähnlich sind, wird daraus geschlossen, dass das HANAVAN-Modell in Simpack mit
den Gelenkmoment-Reglern grundsätzlich korrekte Ergebnisse produziert.

Die mit dem HANAVAN-Modell in Simpack berechneten Zeitverläufe der resul-
tierenden Gelenkmomente stimmen für das Knie während der ersten 100 bis 150 ms
nach tKontakt sehr gut mit denen der Newton-Euler-Berechnung überein. Ein wesent-
licher Unterschied ist allerdings, dass das HANAVAN-Modell in Simpack den ersten
Impact-Peak bei der Flexion nicht und bei Valgus bzw. Rotation deutlich geringere
Peaks berechnet als das NE-Verfahren.

Die Ursachen für die auftretenden Abweichungen liegen vermutlich in dem ver-
wendeten Gelenkmoment-Regler begründet. So kann beispielsweise die Differenz
beim Plantarflexionsmoment im Sprunggelenk im Zeitraum zwischen 100 ms und
ca. 270 ms dadurch erklärt werden, dass der Regler versucht, die Differenz zwischen
Soll- und Ist-Winkel zu reduzieren. Die negativen Werte von ∆ϕ in diesem Zeitraum
(siehe Abb. 4.5) bedeuten, dass der aktuelle Ist-Winkel größer ist als der Soll-Winkel.
Der Regler versucht deshalb durch die Erzeugung eines geringeren Plantarflexions-
moments diese Abweichung zu beseitigen. Ähnliches gilt für die Abweichung beim
Flexionsmoment im Kniegelenk.
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 HANAVAN (Bewegungsanalyse)
 HANAVAN (Poser−Analyse)

Abb. 4.7: Resultierende Gelenkmomente im Kniegelenk während des Laborversuchs. Es sind die
berechneten Zeitverläufe des Newton-Euler Verfahrens (blau), des HANAVAN-Modells
mit den gemessenen Werten als Eingangsdaten (grün) und des HANAVAN-Modells mit
den Eingangsdaten aus der Poser-Analyse (rot) dargestellt.



76 4 Computersimulation der Verletzungssituationen

Die leichte Zeitverzögerung der Gelenkmomente im Knie beim HANAVAN-Modell
liegt vermutlich daran, dass der Regler auf eine Änderung des Gelenkwinkels und der
Winkeldifferenz reagiert. Beim Newton-Euler-Ansatz werden die Gelenkmomente
dagegen ausschließlich auf Basis der Soll-Winkel und Soll-Winkelgeschwindigkeiten
sowie der wirkenden Kräfte berechnet.

Zusammenfassend ist festzustellen, dass das HANAVAN-Modell mit Gelenkmoment-
Reglern in Simpack die Bewegung mit hoher Genauigkeit simuliert und die berech-
neten resultierenden Gelenkmomente in derselben Größenordnung liegen, wie dieje-
nigen, die mit einem iterativen Newton-Euler-Ansatz berechnet werden.

4.2.2 Einfluss der Eingangsdaten auf die resultierenden Ge-

lenkmomente

Neben der Sicherstellung, dass das Computermodell korrekte Ergebnisse produziert
ist es wichtig zu wissen, welche Eingangsdaten die interessierenden Größen stark be-
einflussen. Dies ist umso bedeutender, je unsicherer die verwendeten Eingangsdaten
für die Simulation sind, z.B. aufgrund von Messunsicherheiten oder Messfehlern.

Obwohl die Qualität der in der vorliegenden Arbeit verwendeten Eingangsdaten
aus der Poser-Analyse durchweg sehr hoch ist sind diese Daten nicht völlig fehler-
frei (vgl. Abschnitt 3.1.4). Zudem ist es mit der Poser-Analyse nicht möglich, den
exakten Verlauf des Angriffspunktes der Bodenreaktionskraft während der Kontakt-
phase zu bestimmen. Dies könnte jedoch die berechneten resultierenden Gelenkmo-
mente beeinflussen.

Deshalb wurde im Rahmen einer „Sensitivitätsanalyse“ des Computermodells zu-
sätzlich versucht, den Einfluss der Eingangsdaten auf die resultierenden Gelenkmo-
mente zu ermitteln. Für diese Untersuchung wurde, ebenso wie für die Verifizierung
des Modells, der Datensatz aus der Validierungsstudie der Poser-Methode im Labor
verwendet.

4.2.2.1 Eingangsdaten aus Laborstudie

Zunächst wurde ein HANAVAN-Modell in Simpack aufgebaut, welches ausschließlich
auf den Daten der Poser-Analyse basierte. Da der exakte Kraftangriffspunkt aus der
Poser-Analyse nicht bestimmt werden konnte, griff die Bodenreaktionskraft an einem
festen Punkt am Teilkörper Fuß an. Dieser wurde so gewählt, dass er senkrecht unter
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dem Schwerpunkt des Teilkörpers auf der Mittellinie des Fußes lag (siehe Abb. 4.8).

Durch das vorhandene HANAVAN-Modell, das auf den gemessenen Daten der La-
borstudie beruhte (vgl. Abschnitt 4.2.1) konnten die resultierenden Gelenkmomente
verglichen werden, die mit dem gleichen Menschmodell und gleicher Berechnungs-
methode, aber mit unterschiedlichen Eingangsdaten berechnet wurden und so deren
Einfluss abgeschätzt werden.

Ergebnisse

Die Zeitverläufe der berechneten resultierenden Gelenkmomente auf Basis der Ein-
gangsdaten aus der Poser-Analyse sind in Abb. 4.6 und 4.7 dargestellt (rote Strich-
punkt-Linie).

Sie liegen alle in derselben Größenordnung wie diejenigen, die mit den Ein-
gangsdaten aus der Bewegungsanalyse des Laborversuches berechnet worden waren.
Gleichwohl ergibt der Vergleich der Zeitverläufe Unterschiede. Diese äußern sich
vorwiegend in einer zeitlichen Verzögerung, mit der die Gelenkmomente des auf den
Poser-Daten basierenden HANAVAN-Modells generiert wurden. Die größten Abwei-
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Draufsicht auf die Fußfläche des linken Fußes
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Abb. 4.8: Vergleich der für die Verifizierung des Computermodells verwendete Kraftangriffs-
punkte in der Draufsicht auf die Fußfläche des linken Fußes des HANVAN-Modells.
Die grüne Linie illustriert den im Laborversuch gemessenen Zeitverlauf des Kraftan-
griffspunktes. Die beiden festen Kraftangriffspunkte sind als Kreuze dargestellt. Kraft-
angriffspunkt 1 (KAP 1, schwarz) liegt auf der gemessenen Kurve, Kraftangriffspunkt
2 (KAP 2, rot) liegt unter dem Mittelpunkt des Teilkörpers Fuß.
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chungen treten beim Flexionsmoment im Knie bis 150 ms nach tKontakt auf, wo ein
Zeitversatz von bis zu 90 ms beobachtbar ist. Für die Varus-/ Valgus-, Pronation-/
Supination-, sowie die Rotationsmomente in Knie- und Sprunggelenk betragen die
Zeitverschiebungen zwischen 40 ms und 70 ms.

Die einzige Ausnahme stellt diesbezüglich das Flexionsmoment im Sprungge-
lenk während der ersten 90 ms dar. Danach nimmt es allerdings kontinuierlich
ab, wodurch sich ein deutlich niedrigeres Plantarflexionsmoment ergibt als bei dem
HANAVAN-Modell mit den Eingangsdaten aus der Bewegungsanalyse des Labor-
versuches.

4.2.2.2 Systematische Variation der Eingangsdaten

In einem zweiten Schritt erfolgte die systematische Variation der Eingangsdaten, um
den Einfluss einzelner Parameter auf die resultierenden Gelenkmomente zu ermit-
teln. Ausgehend von den exakten, gemessenen Werten aus der Bewegungsanalyse
des Laborversuchs wurden schrittweise einzelne Größen durch die Ergebnisse aus
der Poser-Analyse ersetzt und jeweils die resultierenden Gelenkmomente berechnet.
Mittels des vorhandenen Datensatzes der Poser-Validierungsstudie im Labor (sie-
he Abschnitt 3.1.4) konnten die Faktoren Anthropometrie, Gelenkwinkel, äußeres
Moment15, Bodenreaktionskraft und Kraftangriffspunkt untersucht werden.

Für die Untersuchung des Einflusses der Gelenkwinkel auf die resultierenden Ge-
lenkmomente erfolgte beispielsweise eine Simulation mit den exakten Werten aus
der Bewegungsanalyse und eine Simulation mit den Werten aus der Poser-Analyse.
Zur Quantifizierung der Auswirkung, die ein ungenauer Kraftangriffspunkt auf die
Gelenkmomente hat, wurden zwei Simulationen durchgeführt, bei denen die Boden-
reaktionskraft jeweils an einem gleichbleibenden Punkt angriff. Dazu wurde aus den
Messdaten derjenige Kraftangriffspunkt ermittelt, der während des Bodenkontakts
am längsten konstant blieb. Bei der zweiten Simulation griff FBoden direkt unterhalb
des Mittelpunktes des Teilkörpers Fuß an, siehe Abb. 4.8.

Ergebnisse

Die Gelenkmoment-Zeitverläufe der Simulationen mit den systematisch variierten
Eingangsdaten sind in Abb. 4.9 dargestellt.

15Bei der vorliegenden Messung der Bodenreaktionskraft wurde neben den drei Komponenten
der Bodenreaktionskraft auch das äußere Moment auf den Körper um die vertikale Achse gemessen.
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Abb. 4.9: Einfluss variierten Eingangsdaten auf die Gelenkmomente im Sprung- und Kniegelenk.
Legende: blau dick = Modell mit Daten der Bewegungsanalyse, grün dick = Modell
mit Daten aus der Poser-Analyse, rot = Anthropometrie, hellblau = ohne äußeres
Moment, blau (dünn) = fester Kraftangriffspunk (mit und ohne äußerem Moment),
pink = FBoden(Poser-Analyse), schwarz = FBoden mit festen Kraftangriffspunkten, gelb
= Gelenkwinkel aus der Poser-Analyse.
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Qualitativ bewegen sich alle Gelenkmomentverläufe in der Größenordnung des
HANAVAN-Modells mit den Eingangsdaten aus der Bewegungsanalyse des Labor-
versuchs, welches als Referenz dient. Das Ausmaß des Einflusses der variierten Ein-
gangsdaten auf die resultierenden Gelenkmomente ist sowohl für die beiden Gelenke
als auch für die einzelnen Drehachsen unterschiedlich. Im Allgemeinen sind die Aus-
wirkungen auf die Gelenkmomente des Knies größer, als auf die des Sprunggelenks.

Das Fehlen des äußeren Moments und die Ungenauigkeiten bei der Anthropo-
metrie beeinflussen die Gelenkmomente generell am Wenigsten. Die Festlegung des
Kraftangriffspunktes auf einen einzigen, festen Punkt verändert die Ergebnisse dage-
gen erheblich, wobei sich dies besonders auf das Supinations- und das Valgusmoment
auswirkt. Es ergeben sich aber auch für die beiden Flexionsmomente deutlich Abwei-
chungen zum exakten HANAVAN-Modell. Die Gelenkwinkel aus der Poser-Analyse
führen beim Flexionsmoment im Knie zur größten Differenz. Die Verwendung der be-
rechneten Bodenreaktionskraft aus der Poser-Analyse anstelle der gemessenen Werte
aus dem Laborversuch beeinflusst vor allem die Gelenkmomente im Knie, die des
Sprunggelenks dagegen wesentlich weniger.

4.2.2.3 Systematische Variation des Kraftangriffspunktes

Um eine bessere Abschätzung vornehmen zu können, welchen Einfluss die Positi-
on des Kraftangriffspunktes auf die resultierenden Gelenkmomente hat, erfolgten
zusätzliche Berechnungen mit 24 verschiedenen, systematisch über die Fußfläche
verteilten Kraftangriffspunkten (siehe Abb. 4.10). Es wurden die resultierenden Ge-
lenkmomente berechnet, die sich für jeden einzelnen Kraftangriffspunkt ergaben.
Alle anderen Eingangsdaten stammten aus der Poser-Analyse und wurden konstant
gehalten, so dass die Veränderungen beim berechneten Gelenkmoment direkt auf die
Position des Kraftangriffspunktes zurückgeführt werden können.

Ergebnisse

Aus den Simulationen mit 24 verschiedenen, über die Fußsohle verteilten Kraft-
angriffspunkten (vgl. Abb. 4.10) ergeben sich erheblich voneinander abweichende
Gelenkmomente, siehe Abb. 4.11. Die Flexionsmomente in beiden Gelenken wer-
den umso größer, je weiter vorne am Fuß die Bodenreaktionskraft angreift. Beim
Supinations- bzw. Valgusmoment ist dagegen die mediale-laterale Position des Kraft-
angriffspunktes entscheidend, wobei jedoch auch hier die Kraftangriffspunkte am
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Abb. 4.10: Über die Fußfläche des HANAVAN-Modells verteilte 24 Kraftangriffspunkte. Zur Ab-
schätzung des Einflusses der Position des Kraftangriffspunktes auf die resultierenden
Gelenkmomente erfolgte die Berechnung der resultierenden Gelenkmomente für jeden
einzelnen Kraftangriffspunkt. Die unterschiedlichen Farben korrespondieren mit der
Ergebnisdarstellung in Abb. 4.11.

Fußende bzw. an der Fußspitze die höchsten Gelenkmomente verursachen. Die Rota-
tionsmomente werden am stärksten von der Lage des Kraftangriffspunktes in Längs-
richtung des Fußes beeinflusst, es spielt jedoch auch die exakte mediale-laterale Po-
sition eine Rolle bei der Höhe des generierten Gelenkmoments.

4.2.2.4 Bewertung der Ergebnisse der Sensitivitätsanalyse

Mit dem HANAVAN-Modell in Simpack können resultierende Gelenkmomente be-
rechnet werden, die bei identischen Eingangsdaten in der gleichen Größenordnung
liegen, wie die mittels eines Yeadon-Menschmodells und dem Newton-Euler Ver-
fahren berechneten Werte. Deshalb kann davon ausgegangen werden, dass die mit
dem HANAVAN-Modell berechneten resultierenden Gelenkmomente prinzipiell rich-
tig sind.

Für die Eingangsdaten aus der Poser-Analyse ergeben sich leicht abweichende
resultierende Gelenkmomente im Vergleich zu denen, die aus den exakten Daten
der Bewegungsanalyse aus dem Laborversuch berechnet wurden. Die größte Diffe-
renz tritt beim Flexionsmoment im Knie auf. Für diesen Parameter ergibt auch der
Vergleich zwischen Soll- und Istwinkel die größten Schwankungen. Die berechneten
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Abb. 4.11: Resultierende Gelenkmomente im Knie- und Sprunggelenk in Abhängigkeit der 24
über die Fußfläche des HANAVAN-Modells verteilten Kraftangriffspunkte. Die Farben
beziehen sich auf die in Abb. 4.10 dargestellten Positionen der Kraftangriffspunkte.
Die blauen Kurven markieren den Kraftangriffspunkt unter dem Mittelpunkt des Teil-
körpers Fuß.
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Maximalwerte liegen jedoch für alle Modelle in der gleichen Größenordnung.

Die systematische Variation der Eingangsdaten zeigt, dass die Anthropometrie
und das Fehlen des äußeren Moments die resultierenden Gelenkmomente nur ge-
ringfügig beeinflussen.

Die Einleitung der Bodenreaktionskraft an einem festen Punkt während der ge-
samten Kontaktphase stellt eine erhebliche Vereinfachung dar, die sich auf die Ge-
lenkmomente auswirkt. Dies wird durch entsprechende Berechnungen im Rahmen
der Sensitivitätsanalyse bestätigt. Da die resultierenden Gelenkmomente des HANAVAN-
Modells mit den Eingangsdaten aus Poser (fester Kraftangriffspunkt unter dem Fuß-
Mittelpunkt) in derselben Größenordnung liegen, wie diejenigen mit dem gemessenen
Kraftangriffspunkt (aus der Bewegungsanalyse des Laborversuchs), kann daraus ge-
schlossen werden, dass die getroffene Annahme bezüglich des Kraftangriffspunktes
eine gute Näherung darstellt.

Weil es für die Simulation der Verletzungssituationen keinerlei Information über
den tatsächlichen Verlauf des Kraftangriffspunkts während der Bodenkontaktphase
gibt, muss hier eine Annahme für die Berechnung der resultierenden Gelenkmomente
getroffen werden. Basierend auf Literaturdaten ist davon auszugehen, dass der An-
griffspunkt der Bodenreaktionskraft beim ersten Bodenkontakt unter der Ferse liegt,
beim Abdrücken eher unter dem Vorderfußbereich, wobei allerdings große individu-
elle Unterschiede auftreten [185]. Die neutrale Festlegung des Kraftangriffspunktes
unter dem Mittelpunkt des Teilkörpers Fuß stellt somit einen guten Kompromiss für
alle Verletzungssituationen dar.

Im Hinblick auf die Ergebnisse der systematischen Variation des Kraftangriffs-
punktes wird bei der Interpretation der berechneten Gelenkmomente berücksichtigt,
dass während der Zeit des Impact-Peaks die Gelenkmomente etwas zu hoch, zum
Ende des Bodenkontakts dagegen eher zu niedrig berechnet werden.

4.2.3 Fazit der Modellbildung und -verifizierung

Das HANAVAN-Modell mit Gelenkmoment-Reglern kann die Bewegung aus der
Poser-Validierungsstudie hinreichend genau simulieren. Seine Ähnlichkeit im Auf-
bau mit dem des Zygote-Skelettmodells aus der Poser-Analyse ermöglicht die direkte
Übernahme der kinematischen Daten aus der Poser-Analyse in die Computermodel-
lierung.

Allerdings ist das verwendete HANAVAN-Modell ein reines Starrkörper-Modell
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ohne Schwabbelmassen. Die Implementierung von Schwabbelmassen16, die an die
starren Teilkörper des Menschmodells angekoppelt werden, verhindert bei dynami-
schen Bewegungen während und kurz nach dem Bodenkontakt das Auftreten unrea-
listisch hoher Spitzen in den Kraft- und Momentverläufen.

Im vorliegenden Modellaufbau kann dieser Effekt durch die Verwendung des
Gelenkmoment-Reglers mit Dämpfung verhindert werden. Die berechneten resultie-
renden Gelenkmomente treten bei der Berechnung in Simpack in beiden Gelenken
mit einer Verzögerung von ca. 10 ms nach tKontakt auf. Dies entspricht genau der
Zeitspanne, die von Gruber et al. (1998) und Keppler (2003) als Verzögerungszeit
aufgrund der Dämpfungseigenschaften der Schwabbelmassen genannt wird [92; 130].
Darüber hinaus verhindert die Dämpfungskomponente des Gelenkmoment-Reglers
ein starkes Oszillieren der Gelenkmomente im Anschluss an den Bodenkontakt. Des-
halb kann davon ausgegangen werden, dass die Verwendung des HANAVAN-Modells
in Verbindung mit dem Gelenkmoment-Regler mit Dämpfung plausible resultierende
Gelenkmomente liefert.

4.3 Simulation der Verletzungsfälle

Nachdem verifiziert wurde, dass mittels der Gelenkmoment-Regler im HANAVAN-
Modell plausible Gelenkmomente im Knie- und Sprunggelenk berechnet werden kön-
nen, erfolgte im nächsten Schritte die Simulation realer Verletzungssituationen aus
dem Fußball.

Als kinematische Eingangsdaten wurden die Ergebnisse der Poser-Analyse ver-
wendet. Diese umfassten die Zeitverläufe der Gelenkwinkel, den zeitlichen Verlauf
der Position des KSP sowie die aus der KSP-Beschleunigung berechnete Bodenre-
aktionskraft während der Bodenkontaktphase (vgl. Kapitel 3). Die Nummerierung
der simulierten Verletzungsfälle entspricht derjenigen, die bei der Poser-Analyse ver-
wendet wurde.

Mittels der beschriebenen Vorgehensweise konnten alle vier, mit der Poser-Metho-
de analysierten Verletzungsfälle simuliert und die resultierenden Gelenkmomente
im Knie- und Sprunggelenk berechnet werden. Abb. 4.12 zeigt exemplarisch jeweils

16Für Details zum Prinzip der Schwabbelmassen, ihrer Ankopplung an eine Menschmodell sowie
der Auswirkung auf die Simulationsergebnisse wird auf die entsprechenden Literaturstellen [91; 92;
130] verwiesen.
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Abb. 4.12: Vergleich der Körperpositionen in Realität (oben) und im Computermodell (unten)
der verletzten Spieler während der vier untersuchten Verletzungsfälle.

einen Zeitpunkt der realen Verletzungssituation und das entsprechende HANAVAN-
Modell in Simpack zum selben Zeitpunkt.

Die im Folgenden verwendeten Bezeichnungen der Gelenkmomente beziehen sich
auf die in Abb. 4.4 erläuterten Definitionen. In den Ergebnisdarstellungen sind je-
weils diejenigen Gelenkmomente benannt, die der positiven Drehrichtung entspre-
chen. Die Benennung der korrespondierenden Gelenkmomente in negativer Dreh-
richtung ist ebenfalls Abb. 4.4 zu entnehmen.

4.3.1 Verletzungsfall Nr. 1

Ergebnisse

Das HANAVAN-Modell führt die durch die Gelenkkinematik vorgegebene Bewegung
hinreichend genau aus. Dementsprechend sind die Differenzen zwischen Soll- und Ist-
Winkel sowohl im Knie- als auch im Sprunggelenk gering (vgl. Abb. C.1 im Anhang).
Niedrige Werte der mittleren quadratischen Abweichungen für beide Gelenke und
alle Drehachsen bestätigen dies.

Im Sprunggelenk zeigt die Simulation während der ersten 25 ms nach tKontakt
ein geringes Dorsalflexionsmoment (negatives Plantarflexionsmoment) bevor im An-
schluss ein relativ großes Plantarflexionsmoment generiert wird (siehe Abb. 4.13).
Weiterhin tritt nach 15 ms bereits das maximale Pronationsmoment (negatives Supi-
nationsmoment) und während der gesamten Simulation ein Außenrotationsmoment
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Abb. 4.13: Berechnete resultierende Gelenkmomente im Sprung- und Kniegelenk während des
Verletzungsfalls Nr. 1. Die Definition und Benennung der Gelenkmomente ist in Abb.
4.4 dargestellt.

(negatives Innenrotationsmoment) auf.

Für die resultierenden Gelenkmomente im Knie ergeben sich durchgängig deut-
lich höhere Werte als für das Sprunggelenk. Auffällig ist hierbei vor allem die starke
Veränderung des Flexions-/ Extensionsmoments im Zeitbereich zwischen ca. 30 ms
und 140 ms. Das Valgusmoment steigt unmittelbar nach tKontakt sehr stark an und
erreicht seinen Maximalwert bereits nach 14 ms. Zudem wird während der gesam-
ten Bodenkontaktphase ein Innenrotationsmoment berechnet, das nach 28 ms einen
ersten und nach 115 ms den absoluten Höchstwert erreicht.

Bewertung der Simulation

Aus der Betrachtung der TV-Bilder lässt sich schließen, dass der Kraftangriffspunkt
während der realen Verletzung beim Aufsetzen des Fußes wahrscheinlich hinter dem
Fuß-Schwerpunkt lag, im Verlauf der Kontaktphase tendenziell medial bezüglich der
Mittellinie des Fußes. Für die Simulation des Verletzungsfalls greift die Bodenreak-
tionskraft beim HANAVAN-Modell mittig an der Fußsohle an. Nach den Erkenntnis-
sen aus der Variation der Kraftangriffspunkte (vgl. Abschnitt 4.2.2) ist das Flexions-
und Außenrotationsmoment zu Beginn der Bodenkonaktphase daher wahrscheinlich
etwas zu hoch, das Supinationsmoment ab etwa 50 ms bis 70 ms eher zu niedrig
berechnet. Im Kniegelenk führt die angenommene Lage des Kraftangriffspunktes zu
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einem zu geringen Extensionsmoment zu Beginn des Bodenkontakts (vgl. Abschnitt
4.2.2).

Auch wenn die Bewegung allgemein gut simuliert wird, tritt bei der Knieflexion
eine verhältnismäßig große Abweichung auf, obwohl der Kniegelenkwinkel einen ste-
tigen Verlauf aufweist (siehe Abb. 3.11). Da der Ist-Winkel zu niedrig ist und die
Differenz zum Soll-Winkel immer größer wird, versucht der Regler durch Reduzieren
des Extensionsmoments bzw. durch Generieren eines Flexionsmoments eine bessere
Übereinstimmung zu erzielen. Nachdem die Abweichungstendenz gestoppt ist, erfolgt
das Aufbringen eines Extensionsmoments um die Bewegungsausführung sicherzustel-
len. Die plötzliche Veränderung des Flexionsmoments kann demnach hauptsächlich
auf die Wirkung des Gelenkmoment-Reglers zurückgeführt werden. Entsprechend ist
das resultierende Moment im Zeitbereich zwischen 40 ms und 140 ms zurückhaltend
zu interpretieren. Die Schwankungen im Zeitverlauf des Valgusmoments und des In-
nenrotationsmoments spiegeln dagegen die entsprechenden Gelenkwinkelverläufe in
diesem Zeitbereich wieder, die mit der Poser-Analyse ermittelt wurden (vgl. Abb.
3.11).

Bei den resultierenden Gelenkmomenten für das Sprunggelenk können aufgrund
der guten Bewegungsumsetzung durch den Regler dagegen genaue und aussagekräf-
tigen Ergebnisse angenommen werden.

Biomechanische Interpretation

Die Kräfte und Momente deren Maximum früher als 30 ms bis 50 ms nach dem
ersten Bodenkontakt auftreten, resultieren aus der Kollision des Fußes mit dem Bo-
den [182]. Innerhalb der Latenzzeit kann die Muskulatur auf einen Reiz hin ihren
Spannungszustand nicht unmittelbar verändern. Entsprechend ist bei Landungen
davon auszugehen, dass die Muskulatur auf die veränderte mechanische Situation
bei Landebeginn mit einem Anstieg der Kraftkurve nicht in der Lage ist, adäquat zu
reagieren. Demzufolge ist der größte Anteil der Impact-Belastung von den Knochen
und dem Kapsel-/ Bandapparat zu tragen [115], was entsprechend eine hohe Belas-
tung des vorderen Kreuzbands zur Folge hat. Die später auftretenden Kräfte und
Momente im menschlichen Bewegungsapparat werden dagegen größtenteils durch
die Aktivität der Muskeln erzeugt und kontrolliert [182].

Beim Verletzungsfall Nr. 1 weisen die berechneten Gelenkmomente um alle Ach-
sen des Kniegelenk in den ersten 30 ms Peak-Werte auf. Das spricht dafür, dass
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der Kapsel-/ Bandapparat des Kniegelenks durch die Kombination hoher Gelenk-
momente um alle drei Achsen kurz nach dem Bodenkontakt sehr hohen Belastungen
ausgesetzt war.

Das bestätigt die Ergebnisse aktueller wissenschaftlicher Untersuchungen, wonach
es unwahrscheinlich ist, dass der Verletzungsmechanismus nur in einer einzigen Ebe-
ne der Bewegung stattfindet, sondern dass sich eine Kreuzbandverletzung während
einer komplexen dreidimensionalen Belastung ereignet [109; 160; 203].

Ein geringer Flexionswinkel bei tKontakt in Verbindung mit dem hohen resultie-
renden Extensionsmoment lässt auf eine starke Belastung des vorderen Kreuzbands
unmittelbar nach dem Impact schließen [25; 54; 148; 156; 157], da die große Kraft
des M. quadriceps femoris in dieser Knieposition durch Umleitung über die Patella
eine Translation der Tibia nach vorne verursacht („anterior tibial shear force“), was
das vordere Kreuzband belastet [36; 48; 231; 232].

Fast zeitgleich treten hohe Peaks des Valgusmoments und des Innenrotationsmo-
ments auf, die erwiesenermaßen die Belastung des vorderen Kreuzbands zusätzlich
erhöhen [128; 155–157; 222; 230]. Eine Verletzung innerhalb der ersten 50 ms nach
dem Bodenkontakt ist daher plausibel.

Die später während des Bodenkontakts auftretenden hohen Gelenkmomente, ins-
besondere das Extensions- und Innenrotationssmoment, führen auch zu einer er-
höhten Spannung des vorderen Kreuzbands, allerdings ist das Gelenk zu diesem
Zeitpunkt deutlich stärker gebeugt (ca. 60◦ bis 70◦). Dadurch führt die Kraft des M.
quadriceps femoris nicht mehr unmittelbar zu einer starken Belastung des vorderen
Kreuzbands und darüber hinaus wird die Bewegung vollständig muskulär gesteuert.
Das bedeutet, dass die an der Bewegung beteiligten Muskeln zwar einerseits hohe
Gelenkmomente erzeugen, andererseits aber den Bandapparat muskulär stabilisieren
und somit entlasten [182].

4.3.2 Verletzungsfall Nr. 2

Ergebnisse

Die vorgegebene Bewegung wird vom Modell während des Bodenkontakts akkurat
ausgeführt, was die geringe Differenz zwischen Ist- und Sollwinkel (siehe Abb. C.2 im
Anhang) und die niedrigen Werte der mittleren quadratischen Abweichung zwischen
0,09◦ und 0,4◦ bestätigen.
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Im Sprunggelenk erfolgt ein sehr schneller Anstieg des Plantarflexionsmoments
während der ersten 14 ms nach tKontakt bis zu einem Peak-Wert, welches danach wie-
der schnell abnimmt (siehe Abb. 4.14). Für das Moment um die sagittale Achse wird
zunächst ein Supinationsmoment berechnet, das bereits nach 34 ms sein Maximum
erreicht, bevor im weiteren Verlauf ein Wechsel zwischen Pronations- und Supina-
tionsmoment auftritt. Weiterhin generiert der Gelenkmoment-Regler fast über den
gesamten Zeitraum ein Außenrotationsmoment im Sprunggelenk, dessen Maximum
erst nach 147 ms auftritt.

Im Kniegelenk werden allgemein sehr viel höhere resultierende Gelenkmomente
berechnet als für das Sprunggelenk (vgl. Abb. 4.14). Mit ca. 10 ms Verzögerung tritt
ein Extensionsmoment auf, das bereits nach ca. 48 ms seinen Höchstwert erreicht.
Für die Momente um die sagittale und die vertikale Achse berechnet das Modell wäh-
rend der ersten 64 ms annähernd identische Momentverläufe. Beide steigen während
der ersten 13 ms nach tKontakt stark an (Außenrotations- bzw. Varusmoment) bevor
sie ebenso schnell auf Null zurückgehen und im weiteren Verlauf als Innenrotations-
bzw. Valgusmoment wirken.

Bewertung der Simulation

Den TV-Bildern nach zu urteilen, greift die Bodenreaktionskraft die meiste Zeit
in etwa mittig am Fuß, leicht medial von der Fuß-Mittellinie an, da der Spieler
während der Verletzungssituation eine zentrale Körperposition bezüglich des Fußes
hatte. Für das Sprunggelenk bedeutet dies, dass der Peak des Plantarflexionsmo-
ments zu Beginn des Bodenkontakts vermutlich etwas zu hoch berechnet ist. Der
Wechsel vom Plantarflexions- zum Dorsalflexionsmoment (und zurück) ist dagegen
über den entsprechenden zeitlichen Verlauf des Sprunggelenkwinkels (vgl. Abschnitt
3.13) erklärbar. Die Zeitverläufe des Supinations- und Außenrotationsmoments soll-
ten aussagekräftige Werte darstellen. Bei den resultierenden Gelenkmomenten im
Knie könnten die Peaks unmittelbar nach tKontakt mit der angenommenen Position
des Kraftangriffspunktes in Zusammenhang stehen.

Der Gelenkmoment-Regler konnte die vorgegebene Bewegung sowohl im Knie-
als auch im Sprunggelenk während des Bodenkontakts gut simulieren. Aufgrund der
geringen Winkeldifferenz zwischen vorgegebenem Soll-Winkel und dem Ist-Winkel
des Modells (siehe Abb. C.2 im Anhang) ist davon auszugehen, dass die sehr hohen
resultierenden Gelenkmomente im Kniegelenk keine Artefakte des Gelenkmoment-
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Abb. 4.14: Berechnete resultierende Gelenkmomente im Sprung- und Kniegelenk während des
Verletzungsfalls Nr. 2. Die Definition und Bennungen der Gelenkmomente ist in Abb.
4.4 dargestellt.

Reglers sind. Sie sind wahrscheinlich eine Folge der schnellen und dynamischen Be-
wegung, die der Spieler ausführte als er sich verletzte.

Das Flexions- bzw. Extensionsmoment im Knie setzt mit etwa 5 ms bis 10 ms Ver-
zögerung nach dem Bodenkontakt ein, was dafür spricht, dass die Dämpfungskom-
ponente des Reglers unrealistisch hohe Spitzen in den Verläufen der Gelenkmomente
bei dieser sehr dynamischen Bewegung zuverlässig verhindert.

Biomechanische Interpretation

Beim VF 2 tritt das maximale Extensionsmoment im Knie ca. 50 ms nach tKontakt
auf, das maximale Valgus- und Rotationsmoment sogar erst nach 70 ms bis 90 ms.
Allerdings zeigen die resultierenden Gelenkmomente im Knie ein kurzzeitiges Varus-
und Außenrotationsmoment dessen Spitzenwert bereits 14 ms nach dem Impact be-
rechnet wird. Diese Belastungen sind analog zum VF 1 fast ausschließlich durch
den Bandapparat des Gelenks zu tragen und stellen eine hohe Belastung des vor-
deren Kreuzbands dar [54]. Während dieses Zeitintervalls befindet sich das Knie
in einer stark gebeugten Position (54◦ Flexion) ohne nennenswerte Valgusstellung
und Innen- oder Außenrotation. Da zudem das Extensionsmoment erst später seinen
Höchstwert erreicht ist davon auszugehen, dass sich die Verletzung in diesem Fall
nicht unmittelbar nach dem Impact ereignete.



4.3 Computersimulation Verletzungsfall Nr. 3 91

Der minimale Flexionswinkel im Knie tritt nach ca. 60 ms etwa zeitgleich mit dem
maximalen Extensionsmoment auf, was eine hohe Belastung des vorderen Kreuz-
bands bedeutet [48; 54; 149; 209]. Während dieses Zeitraums weisen sowohl das
Valgus- als auch das Innenrotationsmoment bereits hohe Werte auf, auch wenn sie
ihre Maximalwerte erst kurz danach erreichen.

In dem Zeitbereich, in dem diese Kombination hoher Lasten auftritt, sind haupt-
sächlich bewusst kontrollierte, muskulär erzeugte Gelenkmomente als Ursache für
die Belastung anzunehmen. Gleichwohl sind die berechneten Werte deutlich höher
als beispielsweise zu Beginn des VF 1, weshalb die Schädigung des vorderen Kreuz-
bands durch starke muskuläre Aktivität durchaus möglich erscheint. DeMorat et al.
(2004) fanden diesbezüglich in ihrer Studie heraus, dass das Aufbringen einer star-
ken Kraft des M. quadriceps femoris allein zum Zerreißen des vorderen Kreuzbands
führen kann [48].

Da aus den TV-Bildern ein versuchter Richtungswechsel während des Abbrems-
manövers erkennbar ist, könnten die sehr hohen Valgus- und Innenrotationsmomen-
te darauf zurückzuführen sein und dadurch maßgeblich zur Belastung des vorderen
Kreuzbands beitragen. Möglicherweise beeinflusst die versuchte Richtungsänderung
die Kontrolle der Bewegungsausführung. In diesem Fall hätte es sich um ein un-
geplantes Manöver gehandelt, was das Gleichgewicht aus internen und externen
Kräften störte. Eine solche Störung wird in der Literatur als ein Einflussfaktor für
Verletzungen des vorderen Kreuzbands genannt [29; 71].

Zusammenfassend ist für diesen Fall ebenfalls von einer Kombination hoher Be-
lastungen in allen drei Ebenen auszugehen, die zur Verletzung führte. Auf Basis
der vorhandenen Ergebnisse der Poser-Analyse sowie den Berechnungen aus der
Computersimulation scheint der Verletzungszeitpunkt nicht unmittelbar (innerhalb
der 30 ms) nach dem ersten Bodenkontakt zu liegen. Als Verletzungsmechanismus
ist eine sehr hohe muskuläre Aktivität und zusätzlich auftretende neuromuskuläre
Effekte wahrscheinlich.

4.3.3 Verletzungsfall Nr. 3

Ergebnisse

Der Vergleich von Soll- und Ist-Winkel zeigt, dass die Kinematik der Verletzungssi-
tuation Nr. 3 vom HANAVAN-Modell allgemein gut reproduziert wird. Einzig bei
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der Flexion im Kniegelenk differiert der Ist-Winkel des HANAVAN-Modells ab ca.
100 ms nach tKontakt mehr als 1◦ vom vorgegeben Soll-Winkel (siehe Abb. C.3). Dies
spiegelt sich in einer verhältnismäßig hohen mittleren quadratischen Abweichung für
diese Drehachse wieder, wohingegen für die übrigen Achsen des Kniegelenks sowie
des Sprunggelenks sehr kleine Werte ermittelt werden (0,1◦ bis 0,2◦).

Die berechneten resultierenden Gelenkmomente sind in Abb. 4.15 dargestellt. Es
zeigt sich, dass sie während der gesamten Dauer des Bodenkontakts oszillieren.

Bei den resultierenden Gelenkmomenten im Sprunggelenk fällt auf, dass das
Dorsalflexions- und das Außenrotationsmoment fast zeitgleich ca. 60 ms nach tKontakt
ihre Höchstwerte erreichen. Unmittelbar nach dem Bodenkontakt wirkt zudem kurz-
zeitig ein Supinationsmoment.

Im Kniegelenk tritt direkt nach tKontakt für etwa 60 ms ein Varusmoment auf,
welches bereits nach 15 ms seinen Maximalwert erreicht. Das Außenrotationsmo-
ment steigt ebenfalls stark an, bleibt aber für ca. 60 ms annähernd konstant, bevor
es anschließend zum Innenrotationsmoment wird. Für das Extensionsmoment wird
nach 55 ms der höchste Wert berechnet.

Bewertung der Simulation

Der Kraftangriffspunkt befindet sich mit hoher Wahrscheinlichkeit während des ge-
samten Bodenkontakts zwischen Ferse und Fußmitte, da die TV-Bilder und die
Poser-Analyse zeigen, dass sich Hüfte und Oberkörper des verletzten Spielers wäh-
rend der Bodenkontaktphase deutlich hinter dem belasteten Fuß befinden. Bei der
Simulation des Verletzungsfalls greift die Bodenreaktionskraft beim HANAVAN-
Modell jedoch mittig an der Fußsohle an. Unter Berücksichtigung der Erkenntnisse
aus der Variation der Kraftangriffspunkte (vgl. Abschnitt 4.2.2) bedeutet das, dass
das resultierende Flexions- und Außenrotationsmoment im Sprunggelenk tendenzi-
ell zu hoch, das Extensions- und Außenrotationsmoment im Kniegelenk dagegen zu
niedrig berechnet ist.

Bei der Simulation des VF 3 erfolgt eine gute Umsetzung der Bewegung durch
den Gelenkmoment-Regler. Im Knie sind die Winkeldifferenzen beim Aufsetzen des
Fußes für alle Drehungen sehr gering, und nur für die Flexion kann der Regler
die Abweichung ab etwa 50 ms nicht kleiner als 0,5◦ halten (siehe Abb. C.3). Da
der Soll-Winkel dabei größer ist als der momentane Ist-Winkel des HANAVAN-
Modells und die Flexion des Knies weiter zunimmt (vgl. Abb. 3.14) reduziert der
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Abb. 4.15: Berechnete resultierende Gelenkmomente im Sprung- und Kniegelenk während des
Verletzungsfalls Nr. 3. Die Definition und Benennung der Gelenkmomente ist in Abb.
4.4 dargestellt.

Gelenkmoment-Regler deshalb das Extensionsmoment um die Winkeldifferenz zu
verringern. Nachdem die Abweichungstendenz gestoppt ist, erfolgt das Aufbringen
eines Flexionsmoments um die Bewegungsausführung sicherzustellen. Die plötzliche
Veränderung des Flexions-/ Extensionsmoments kann demnach hauptsächlich auf
die Wirkung des Gelenkmoment-Reglers zurückgeführt werden. Ab etwa 170 ms
bleibt der Flexionswinkel konstant und die Winkeldifferenz nimmt nur leicht ab,
weshalb das berechnete Gelenkmoment in diesem Zeitbereich nicht durch den Regler
beeinflusst wird.

Die Schwankungen der übrigen Gelenkmomentverläufe lassen sich weitgehend auf
die in der Poser-Analyse berechnete Bodenreaktionskraft zurückführen (siehe Abb.
3.14). Die Komponenten FBoden(AP) und FBoden(ML) (vgl. Abb. 3.10) oszillieren
während des gesamten Verletzungsfalls, wodurch die ebenfalls oszillierenden Ge-
lenkmomente erklärbar sind.

Die auftretende Abweichung beim Flexionsmoment zwischen ca. 50 ms und 170 ms
ist für die Interpretation nicht von elementarer Bedeutung, da eine vollständige
Verblockung des Fußes während des Bodenkontakts nur für ca. 50 ms zu Beginn der
Kontaktphase vorliegt (vgl. Abschnitt 3.3.3).

Zusammenfassend kann für den Verletzungsfall Nr. 3 festgestellt werden, dass die
berechneten Gelenkmomente während der ersten 50 ms des Bodenkontakts, also des
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Zeitraums in dem der Fuß vollständig im Rasen verblockt ist, aussagekräftige Werte
darstellen.

Biomechanische Interpretation

Beim Verletzungsfall Nr. 3 treten im Kniegelenk unmittelbar nach tKontakt ein Varus-
und ein Außenrotationsmoment auf. Gleichzeitig nimmt das Extensionsmoment bis
55 ms stark zu, während die Flexion des Knies von 27◦ beim Aufsetzen des Fu-
ßes auf ca. 33◦ zum Zeitpunkt des maximalen Extensionsmoments zunimmt. Durch
die leichte Beugung des Knies erhöht sich die Spannung im vorderen Kreuzband
durch das hauptsächlich vom M. quadriceps femoris erzeugte Extensionsmoment
[48; 54; 149; 155; 157; 209]. Das kurzzeitige Auftreten des Varus- und des Außenro-
tationsmoments stellt eine zusätzliche Belastung des Kreuzbands dar [8; 155; 157].

In den TV-Bildern (siehe auch Bildsequenz der Verletzung in Abb. 3.15) ist zu er-
kennen, dass sich der Körper des Spielers um den feststehenden Fuß weiter dreht und
der Spieler versucht, die Landung zu kontrollieren. Allerdings kann die Muskulatur
die Bewegung nicht mit dem Bodenkontakt des verletzten Fußes kontrollieren, so
dass die anfängliche Belastung durch Impact und Drehbewegung bei feststehendem
Fuß zu großen Teilen vom Bandapparat und damit auch vom vorderen Kreuzband
aufgenommen werden muss.

Da neben der Kombination hoher Gelenkmomente um alle drei Gelenkachsen nur
zu Beginn der Bodenkontaktphase eine vollständige Verblockung des Fußballschuhs
im Rasen vorliegt, unterstützt dies die Annahme, dass die Verletzung zu einem sehr
frühen Zeitpunkt nach dem ersten Bodenkontakt auftritt.

4.3.4 Verletzungsfall Nr. 4

Ergebnisse

Die Bewegung des Verletzungsfall Nr. 4 wird vom HANAVAN-Modell gut umgesetzt,
auch wenn im Vergleich zu den anderen Bewegungen größere Differenzen zwischen
Soll- und Ist-Winkeln auftreten. Dabei ist zu beobachten, dass die Abweichungen
vor dem Bodenkontakt für jeweils zwei Winkel pro Gelenk mehr als 5◦ betragen
und erst im Verlauf des Bodenkontakts, also während der Verletzungssituation, auf
Abweichungen unter 1◦ reduziert werden können (siehe Abb. C.4 im Anhang). Im
Sprunggelenk erzielt der Gelenkmoment-Regler die beste Übereinstimmung für die



4.3 Computersimulation Verletzungsfall Nr. 4 95

Flexion, im Knie für die Abduktion. Bei den jeweils verbleibenden Drehachsen spie-
geln sich die beschriebenen Abweichungen auch in höheren Werten der mittleren
quadratischen Abweichung wieder.

Bei den resultierenden Gelenkmomenten im Sprunggelenk (siehe Abb. 4.16) fällt
ein sehr hohes Pronationsmoment auf, das in den ersten 120 ms nach tKontakt auf-
tritt und sein Maximum bereits nach etwa 50 ms aufweist. Außerdem wirkt in den
ersten 70 ms ein Dorsalflexionsmoment und während des gesamten Bodenkontakts
ein geringes Innenrotationsmoment.

Im Knie werden vom Gelenkmoment-Regler im Zeitraum zwischen ca. 50 ms
und 65 ms die Maximalwerte des Extensions-, Valgus- und Innenrotationsmoments
berechnet. Die Werte des Valgusmoments sind dabei - absolut gesehen - die höchsten
aller Momente im Knie. Nach etwa 100 ms wirken alle Gelenkmomente in die jeweils
entgegengesetzte Drehrichtung, wobei Varus- und Außenrotationsmoment zeitgleich
ihre Peak-Werte aufweisen.

Bewertung der Simulation

Der Kraftangriffspunkt liegt den TV-Bildern und der Poser-Analyse nach zu urteilen
mittig unter dem Fuß, da sich Hüfte und Oberkörper des Spielers zentral bezüglich
des Fußes befinden. Aufgrund seiner Körperposition ist der Kraftangriffspunkt in
der Realität aber vermutlich in Richtung Fußinnenseite (medial) verschoben. Aller-
dings beeinflusst eine geringfügige Verschiebung des Kraftangriffspunktes in medialer
Richtung gegenüber dem in der Simulation verwendeten Kraftangriffspunkt (mittig
an der Fußsohle) die berechneten Gelenkmomente nur in geringem Umfang (vgl.
Abschnitt 4.2.2).

Die Abweichungen zwischen Soll- und Istwinkel sind beim Verletzungsfall Nr. 4
zu Beginn des Bodenkontakts mit jeweils ca. 3◦ bei zwei der drei Gelenkachsen ver-
hältnismäßig groß (siehe Abb. C.4). Im Sprunggelenk betrifft dies das Supinations-
und Innenrotationsmoment, im Knie das Flexions- und Außenrotationsmoment. Bis
etwa 100 ms nach tKontakt reduziert der Gelenkmoment-Regler die Abweichungen
aber deutlich auf unter 1◦. Diese Reduzierung der Winkeldifferenz bedeutet aller-
dings wahrscheinlich eine Beeinflussung der Gelenkmomente. So kann das hohe Pro-
nationsmoment im Sprunggelenk vom Versuch des Reglers herrühren, die Winkel-
differenz (Soll-Winkel > Ist-Winkel) zu vermindern. Allerdings sind die Kompo-
nenten FBoden(AP) und FBoden(ML) zum Zeitpunkt des maximalen Pronationsmo-
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Abb. 4.16: Berechnete resultierende Gelenkmomente im Sprung- und Kniegelenk während des
Verletzungsfalls Nr. 4. Die Definition und Benennung der Gelenkmomente ist in Abb.
4.4 dargestellt.

ments ebenfalls maximal (vgl. Abb. 3.17), was auch zu einem hohen resultierenden
Gelenkmoment führt. Für das Innenrotationsmoment und das Extensionsmoment
im Knie gelten dieselben Überlegungen, wobei beide Gelenkmomente tendenziell zu
hoch berechnet werden.

Ab ca. 100 ms nach dem Bodenkontakt sind die resultierenden Gelenkmomen-
te aufgrund der geringen Winkeldifferenzen wahrscheinlich nicht mehr vom Regler
beeinflusst. Da auch der angenommene Kraftangriffspunkt nur wenig Einfluss auf
die Gelenkmomente hat, liefert die Computersimulation dieses Verletzungsfalls gute
Ergebnisse, vor allem im Zeitbereich ab 100 ms.

Biomechanische Interpretation

Etwa 50 ms nach dem Aufsetzen des Fußes auf dem Boden treten im Kniegelenk
innerhalb von 15 ms maximale Extensions-, Valgus und Innenrotationsmomente mit
sehr hohen Werten auf. Die Flexion des Kniegelenks liegt bis ca. 40 ms nach tKontakt
zwischen 36◦ und 40◦, d.h. die Kraft des M. quadriceps femoris wird zwar auf das
vordere Kreuzband übertragen, belastet es aber nicht so stark wie bei kleineren
Flexionswinkeln [54; 157; 209]. Die Kombination mit den sehr hohen resultierenden
Valgus- und Innenrotationsmomenten lässt jedoch auf eine hohe Belastung des vor-
deren Kreuzbands schließen [8; 54; 128; 155; 157; 209; 222]. Vor allem die ermittelte
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Valgus-Belastung ist dabei kritisch für das Kreuzband [8; 108; 160]. Allerdings wir-
ken die hohen Kräfte in einem Zeitbereich, in dem die Muskulatur das Kniegelenk
bereits aktiv stabilisieren kann.

Die im VF 4 beobachtbare Translation im Kniegelenk tritt erst zwischen 190 ms
und 260 ms auf, was deutlich nach der (passiven) Impact-Phase ist. Da die sichtbare
„vordere Schublade“ (vgl. Abschnitt 3.3.4 und Abb. 3.16) höchstwahrscheinlich das
Resultat des plötzlichen Stabilitätsverlusts im Knie ist, muss die Verletzung vorher
aufgetreten sein. In der Zeitspanne unmittelbar vor dem Auftreten der Translation
liegen die ermittelten resultierenden Gelenkmomente in einem sehr viel niedrige-
ren Bereich als während der Impact-Phase. Es wirkt ein Flexionsmoment, kein Ex-
tensionsmoment, was auf eine geringe Aktivität des M. Quadriceps schließen lässt.
Allerdings treten nach 140 ms fast zeitgleich das maximale Varus- und Außenrota-
tionsmoment auf und das Kniegelenk befindet sich in einer starken Valgus-Stellung
(vgl. Abb. 3.17). Die Kombination aus Varus- und Außenrotationsmoment kann zu
einer hohen Belastung des vorderen Kreuzbands führen [155; 157].

Aus dem Zeitverlauf der Bodenreaktionskraft (siehe Abb. 3.17) geht hervor, dass
die maximale vertikale Komponente von FBoden nach etwa 120 ms wirkt und zur
Belastung des Kniegelenks beiträgt. Das Auftreten der Verletzung in der aktiven
Phase der Bewegung, und nicht unmittelbar nach dem Bodenkontakt, ist somit
plausibel.

4.4 Zusammenfassung und Fazit der Computersi-

mulation

Durch die Kombination der kinematischen Daten aus der Poser-Analyse mit dem
HANAVAN-Menschmodell in Simpack konnten die resultierenden Gelenkmomente
während Situationen berechnet werden, die erwiesenermaßen einen Riss des vorderen
Kreuzbands zur Folge hatten. Die durchgeführte Verifizierung des Computermodells
zeigte, dass das verwendete HANAVAN-Modell mit Gelenkmoment-Regler verlässli-
che Ergebnisse produziert. Die zusätzlich vorgenommene Abschätzung des Einflusses
der kinematischen Eingangsdaten und des Kraftangriffspunktes auf die Gelenkmo-
mente ermöglichte eine Bewertung der ermittelten Gelenkmomente bezüglich ihrer
Aussagekraft und auch möglicher Fehlerquellen.

Hinsichtlich der Verletzungsmechanismen kann zusammenfassend festgestellt wer-
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den, dass die vorliegende Analyse das Auftreten von Verletzungen des vorderen
Kreuzbands ohne Gegnereinwirkung während komplexer mehrdimensionaler Gelenk-
belastungen bestätigt [203]. Bei allen untersuchten Situationen treten während der
ersten 50 ms bis 60 ms sehr hohe Momente um alle Achsen des Kniegelenks auf. Bei
den Fällen eins, zwei und vier wirkt in diesem Zeitraum jeweils das maximale Ex-
tensionsmoment kombiniert mit sehr hohen Valgus- und Innenrotationsmomenten.
Nur beim VF 3 tritt das Extensionsmoment gekoppelt mit einem Varus- und einem
Außenrotationsmoment kurz nach dem ersten Bodenkontakt auf.

Trotzdem wird für die Verletzungsfälle Nr. 2 und Nr. 4 von einem Verletzungszeit-
punkt ausgegangen, der nicht innerhalb der ersten 30 ms bis 50 ms nach dem Impact
liegt, da für die Interpretation nicht nur die berechneten Gelenkmomente, sondern
auch die Eindrücke aus den TV-Bildern sowie die Ergebnisse der Poser-Analyse
berücksichtigt werden. Dies zeigt, dass für die detaillierte Analyse von komplexen
Verletzungssituationen nur die Kombination mehrerer Methoden zielführend ist.

Zur Beantwortung der übergeordneten Fragestellung dieser Arbeit sind die be-
rechneten resultierenden Gelenkmomente im Sprunggelenk wichtig, da für die ex-
perimentellen Vergleichsmessungen das Innen- bzw. das Außenrotationsmoment des
Sprunggelenks als Randbedingung benötigt wird. Die hierfür berechneten Zeitver-
läufe liefern plausible Werte, die für die weitere Arbeit verwendet werden können.



Kapitel 5

Entwicklung eines neuen

Traktions-Testgeräts

Die Fragestellung der vorliegenden Arbeit ist, ob das Stollendesign der Fußballschu-
he einen Einfluss auf Verletzungen des vorderen Kreuzbands hat oder nicht. In den
beiden vorangegangenen Kapiteln 3 und 4 wurden dafür die Kinematik, die Bodenre-
aktionskräfte sowie die Gelenkmomente während Kreuzbandverletzungen ermittelt.
Diese Ergebnisse dienen als Grundlage für den letzten Schritt, die experimentelle
Untersuchung des Stollendesigns hinsichtlich seines Einflusses auf die Belastungen
im vorderen Kreuzband.

Im nachfolgenden Kapitel wird der Aufbau und die Funktion des hierfür ent-
wickelten Testgeräts beschrieben. Darüber hinaus erfolgt die Überprüfung seiner
Funktion und die Sicherstellung, dass reproduzierbare und aussagekräftige Daten
gemessen werden können.

Die durchgeführten Vergleichsmessungen von Fußballschuhen mit unterschiedli-
chem Stollendesign sind Inhalt des nächsten Kapitels 6.

5.1 Motivation und wissenschaftlicher Hintergrund

Bei der Untersuchung des Traktionsverhaltens von Fußballschuhen gibt es eine große
Herausforderung. Zur Ermittlung aussagekräftiger Ergebnisse und zur Vermeidung
falscher Rückschlüsse müssen die Schuhe unter möglichst realistischen Bedingungen
getestet werden [181]. Liegt der Fokus auf der Vermeidung schwerer Verletzungen
sind Probandenstudien aus ethischen Gründen nicht durchführbar, da Testperso-
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nen nicht in Situationen gebracht werden dürfen in denen Verletzungsgefahr besteht
[96]. Deshalb wurden in der Vergangenheit eine Reihe von Testgeräten entwickelt,
die das Traktionsverhalten von Fußballschuhen mechanisch untersuchen sollen (vgl.
Abschnitt 2.4.4). Allerdings stellen Sterzing et al. (2008) Unterschiede in den Er-
gebnissen aus biomechanischen (Probanden-) Studien und mechanischen Tests fest
[241]. Das legt die Vermutung nahe, dass die bisher verwendeten Testgeräte die
Realität nicht in ausreichendem Maße abbilden.

Somit ist die Aufgabenstellung die Entwicklung eines mechanischen Testgeräts,
mit dem eine realitätsnahe Abbildung der in Extremsituationen auftretenden Ver-
blockungskräfte und -momente möglich ist. Die Informationen, unter welchen Bedin-
gungen die Fußballschuhe getestet werden sollen, stammen aus der modellbasierten
Rekonstruktion der TV-Bilder (Poser-Analyse, Kapitel 3) sowie der im Anschluss
durchgeführten Computersimulation der Verletzungssituationen (Kapitel 4).

Die bekannten mechanischen Testgeräte (siehe Tab. 2.1) erfüllen die Forderungen
von Nigg (1990) [181] in vielen Punkten nicht.

• Sie belasten die Schuhe senkrecht von oben (90◦-Winkel zwischen Fuß und
Schaft). Keines berücksichtigt eine Varus- bzw. Valgus-Stellung oder eine Fle-
xion des Unterschenkels bezüglich des Fußes, obwohl unter solchen Belastungs-
situationen oftmals Verletzungen des vorderen Kreuzbands auftreten [30].

• Die Schuhe werden mit Vorlasten bis zu 1000 N beaufschlagt. Bei schnellen
Richtungsänderungen im Sport wirken jedoch deutlich höhere Bodenreakti-
onskräfte [40; 171; 180; 200].

• Bei der Untersuchung der rotatorischen Traktion werden die Schuhe um 90◦

oder mehr auf dem Boden gedreht. Solche Drehungen treten beim Fußball
nicht auf.

• Die Hälfte der Testgeräte in Tab. 2.1 sind als reine Labor-Geräte ausgeführt.
Tests auf Naturrasen sind damit nicht oder nur sehr eingeschränkt möglich.

• Die real auftretende plantare Druckverteilung17 (pDV) während fußballtypi-
scher Bewegungen wird nicht berücksichtigt. Eine ungleiche pDV hat jedoch
zur Folge, dass bei einer Richtungsänderung beispielsweise die Stollen auf der

17Die plantare Druckverteilung bezeichnet den an der Fußsohle gemessenen Druck, der auf den
Schuh wirkt [268].
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Innenseite des Schuhs stärker belastet werden, als die auf der Außenseite.
Dementsprechend dringen die inneren Stollen tiefer in den Rasen ein als die
Äußeren, was das Traktionsverhalten beeinflussen könnte.

Da mechanische Tests aber die einzige Möglichkeit darstellen das Traktionsverhalten
von Fußballschuhen unter solchen Belastungen zu untersuchen, die nachweislich zu
einer Verletzung des vorderen Kreuzbands führten, muss ein geeignetes Testgerät
die Hinweise von Nigg (1990) [181] bestmöglich umzusetzen.

5.1.1 Anforderungen an das neue Testgerät

Für die Nachbildung realer Belastungen auf den Schuh ergaben sich bei der Neuent-
wicklung des Traktions-Testgeräts „TrakTester“ folgende Anforderungen:

1. Möglichkeit Varus-/ Valgus- bzw. Plantar-/ Dorsalflexions-Stellungen des Un-
terschenkels bezüglich des Fußes einstellen zu können.

2. Einleitung hoher Kräfte auf den Schuh entlang der anatomischen Achse des
Unterschenkels in jeder Position.

3. Aufbringung eines Drehmoments um die Tibia-Längsachse in jeder Position.

4. Einstellbarkeit der plantaren Druckverteilung in Abhängigkeit von der jewei-
ligen Belastungssituation.

5. Messung der resultierenden Kräfte und Momente auf die Tibia.

6. Portables Design für Messungen bei verschiedenen Umgebungsbedingungen.

Die schematische Zeichnung in Abb. 5.1 illustriert diese Anforderungen.

5.1.2 Vorgehensweise bei der Konstruktion

Die Entwicklung des TrakTesters erfolgte im Rahmen eines methodischen Konstruk-
tionsprozesses [150]. Dazu wurde die Aufgabe, ausgehend von der Zielsetzung und
dem Anforderungsprofil, in kleine, leichter lösbare Teilfunktionen untergliedert (sie-
he Abb. 5.2). Für jede Funktion erfolgte unabhängig voneinander die Suche nach
möglichen Lösungen. Im nächsten Schritt wurden die einzelnen Lösungsalternativen
in einem morphologischen Kasten geordnet und nach den Kriterien Zielerreichung,
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Einleitung eines Drehmoments
um die Unterschenkel-Längsachse

in jeder eingestellten Position

Abb. 5.1: Schematische Darstellung der wesentlichen geforderten Eigenschaften des neu zu ent-
wickelnden Testgeräts.
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Abb. 5.2: Unterteilung der Aufgabenstellung „Entwicklung eines neuen Traktions-Testgeräts“ in
einzelne Teilfunktionen für die konstruktive Umsetzung.
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Komplexität, Umsetzbarkeit, Praktikabilität, Kosten, Bedienerfreundlichkeit sowie
Witterungsbeständigkeit bewertet. Abschließend erfolgte auf Basis der bewerteten
Teillösung die Zusammenführung zu einem gesamten Lösungsansatz, der konstruktiv
umgesetzt wurde. Die Konstruktion erfolgte im CAD-Programm CATIA V518.

5.1.3 Lösungsansatz

Der TrakTester besteht aus einem stabilen äußeren Grundgerüst und zwei gegenein-
ander kippbaren Rahmen im Inneren (siehe Abb. 5.3).

Dieser Aufbau ermöglicht das Schrägstellen des Unterschenkels (Varus/ Valgus
und Flexion) im Raum. Im Inneren der Rahmenkonstruktion befindet sich ein Schaft
als Unterschenkel, der gelenkig mit einem künstlichen Fuß verbunden ist. Die Beson-
derheit ist dabei die Nachbildung der anatomischen Realität hinsichtlich der Lage
und Position der Gelenkachsen des Sprunggelenks sowie dem möglichen Bewegungs-

Äußerer Rahmen

pneumatischer Zylinder
(axiale Vorlast)

künstlicher Fuß
mit Sprunggelenk

Innerer Rahmen 1
(Varus-/ Valgus)

Innerer Rahmen 2
(Flexion-/ Extension)

Abb. 5.3: Schematische Darstellung des grundsätzlichen Lösungsansatzes mit den wesentlichen
Bestandteilen des Testgeräts. Das Konzept besteht aus zwei inneren Rahmen, die ge-
geneinander gekippt werden können und von einem äußeren Gestell getragen werden.
Der pneumatische Zylinder zur Erzeugung der axialen Vorlast ermöglicht die Belastung
des künstlichen Fußes in jeder Position.

18CATIA V5, Version R17, Dassault Systems, Vélizy-Villacoublay, Frankreich.
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umfang (siehe Abschnitt 5.2.3). Das Metallskelett des Fußes ist in eine Silikonhülle
eingegossen, deren Form aus einem 3D-Scan eines realen, durchschnittlichen Men-
schen extrahiert worden war. Die Schuhgröße der Fußform beträgt EU 42,5 (UK 8,5),
so dass sie in handelsübliche Fußballschuhe dieser Größe passt.

5.2 Beschreibung des Testgeräts TrakTester

Im folgenden Abschnitt erfolgt die Beschreibung des TrakTesters im Gesamten, sei-
nes Funktionsprinzips sowie des physikalischen Modells des Sprunggelenks und des
Fußes. Darüber hinaus wird die Einstellung der zu untersuchenden Lastfälle, der
Ablauf einer Messung und die Vorgehensweise der Datenauswertung detailliert dar-
gestellt.

5.2.1 Aufbau und Bestandteile

Der im vorangegangen Abschnitt beschriebene Lösungsansatz wurde konstruktiv
umgesetzt. In Abb. 5.4 ist das fertig entwickelte Testgerät „TrakTester“ dargestellt,
mit dem die experimentellen Vergleichsmessungen der Fußballschuhe in der vorlie-
genden Arbeit (siehe Kapitel 6) durchgeführt wurden. Ergänzende Informationen
zum TrakTester, Detailbilder und Datenblätter sind im Abschnitt D des Anhangs
zusammengestellt.

Das äußere Grundgerüst (Tragrahmen) und die beiden inneren Rahmen, die zur
Einstellung der Winkelposition des Unterschenkels bezüglich des Fußes gegenein-
ander gekippt werden können, bestehen aus stabilen Aluminium-Profilen19. In das
Grundgerüst ist ein separater Bereich integriert, der alle pneumatischen Zubehör-
Komponenten (Druckluftleitungen, Ventile, Elektronik) beinhaltet. Zwei 20 cm brei-
te Aluminiumplatten verlaufen auf beiden Seiten über die gesamte Länge des Grund-
gerüsts und vergrößerten so die Auflagefläche des Testgeräts. Dies verhindert das
Einsinken des TrakTesters bei Messungen auf Naturrasen.

Mit dem innersten Rahmen (Innerer Rahmen 2 in Abb. 5.3) erfolgt die Einstellung
der Plantar- bzw. Dorsalflexion des Fußes bezüglich des Unterschenkels. Er trägt
zudem einen pneumatischen Zylinder, mit dem die Vorlast aufgebracht wird (siehe
Abschnitt 5.2.2.1), die Baugruppe zur Einleitung des Drehmoments (siehe Abschnitt

19MayTec Aluminium Systemtechnik GmbH, Dachau, Deutschland
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Abb. 5.4: Endversion des messbereiten Testgeräts TrakTester. Die Steuerung der Messzyklen und
die Datenerfassung erfolgen über den Laptop. Der Hubmechanismus mit Rollen ermög-
licht die leichte Versetzung während der Messungen.

5.2.2.2) sowie den Unterschenkel mit Sprunggelenk und Fuß (siehe Abschnitt 5.2.3).
Die Details der einzelnen Baugruppen werden in den angegebenen Abschnitten im
Detail erklärt. Mit dem mittleren Rahmen (Innerer Rahmen 1 in Abb. 5.3) wird die
Supination bzw. Pronation im Sprunggelenk eingestellt.

Das Einstellen und Fixieren der Winkelposition erfolgt für jeden Rahmen über
zwei Gewindestangen, die symmetrisch auf beiden Seiten des jeweiligen Rahmens
befestigt sind (siehe Abb. D.7 im Anhang) und diesen abstützen. Dadurch ist die
Beibehaltung der Winkelposition während der gesamten Messung auch bei hohen
Belastungen sichergestellt. Die exakte Position und Länge der Stützen wird für jede
Winkelposition aus CATIA extrahiert.

Die Mobilität des Testgeräts wird durch einen pneumatisch betriebenen Hubme-
chanismus erreicht, der bei Betätigung das Testgerät anhebt, so dass er auf den
vier Gummirädern steht (siehe Abb. D.8 im Anhang). Damit kann der TrakTester
problemlos zwischen den Messungen versetzt und transportiert werden.

Ein 20 l Pressluft-Reservoir dient als pneumatischer Zwischenspeicher um plötz-
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liche Druckabfälle, die bei der Aktivierung der pneumatischen Komponenten entste-
hen, auszugleichen. Die so geschaffenen konstanten Druckbedingungen während der
Messungen sind die Voraussetzung für reproduzierbare Messwerte.

5.2.2 Funktionsprinzip des Testgeräts

Im nachfolgenden Abschnitt wird das Funktionsprinzip des neu entwickelten Testge-
räts erläutert, d.h. wie die Vorlast und das Drehmoment auf den Schuh aufgebracht
und gesteuert werden. Alle dazu notwendigen externen Kräfte werden durch pneu-
matische Komponenten der Firma Festo20 erzeugt.

5.2.2.1 Axiale Vorlast

Die Kraft, mit der die Schuhe auf den Boden gedrückt werden, wird entlang der
Unterschenkel-Längsachse aufgebracht. Sie wird durch einen doppelt wirkenden,
pneumatischen Zylinder21 erzeugt, der auf dem inneren Rahmen 2 (vgl. Abb. 5.3)
befestigt ist. Das Ende der Kolbenstange ist fest mit dem oberen Ende des Schafts
(Unterschenkel) verbunden. Auf diese Art wirkt die Kraft des Zylinders stets in
axialer Richtung des Schafts, unabhängig von der eingestellten räumlichen Position.

Über die Regelung des am Zylinder anliegenden Drucks ist die stufenlose Ein-
stellung der Kraft zwischen ca. 600 N und 4700 N bei maximal 6 bar Betriebsdruck
möglich. Um eine separate Einstellung vornehmen zu können, wird der Zylinder in
einem eigenen Druckkreislauf betrieben.

5.2.2.2 Einleitung des Drehmoments

Das Drehmoment um die Unterschenkel-Längsachse wird mittels eines pneumati-
schen Muskels22 und einer speziellen Lagerung erzeugt und auf den Schaft übertragen
(siehe Abb. 5.5). Der pneumatische Muskel verhält sich ähnlich wie ein menschlicher
Muskel. Wird er aktiviert, d.h. mit Druckluft versorgt, kontrahiert er schlagartig.
Die vom Muskel erzeugte Kraft FMuskel sowie seine Längenänderung (Verkürzung)
sind dabei vom Betriebsdruck abhängig (siehe technische Daten im Anhang D.1).

20Festo AG & Co. KG, Esslingen, Deutschland
21Pneumatischer Zylinder der Firma Festo AG & Co. KG, Esslingen, Deutschland: Kolbendurch-

messer: 100 mm, maximaler Hubweg: 320 mm
22Pneumatischer Muskel der Firma Festo AG & Co. KG, Esslingen, Deutschland: Durchmesser

des Muskels 10 mm bzw. 20 mm, effektive Länge jeweils 190 mm, siehe Abb. D.1.
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Abb. 5.5: Erzeugung des Drehmoments um die Unterschenkel-Längsachse.
Oben: Bei Aktivierung kontrahiert der pneumatische Muskel (grüne Markierung) und
zieht ruckartig am Seil (roter Pfeil).
Unten: Das Stahlseil ist über eine Umlenkung mit einem Hebel verbunden und zieht
an diesem (roter Pfeil). Dies führt zur Rotation des Schafts (gelber Pfeil).

Die Lagerung stellt die Verbindung zwischen der Kolbenstange des Zylinders und
dem Schaft dar. Sie ermöglicht die freie Drehung des Schafts um seine Längsachse
relativ zur feststehenden Rahmenkonstruktion. Am pneumatischen Muskel ist ein
Stahlseil befestigt, welches über eine Umlenkung auf die Rückseite der Lagerung
führt und dort an einem fest mit dem Schaft verbundenen Hebel angelenkt ist.
Durch die Kontraktion des Muskels erfolgt ein ruckartiger Zug am Stahlseil. Dieses
zieht infolgedessen am Hebel und verursacht eine Drehung des Schafts gegenüber
dem Rahmen. Über das Sprunggelenk, welches keine Drehung um die Unterschenkel-
Längsachse zulässt, wird die Rotation auf den Fuß und den Fußballschuh übertragen.
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Durch die Entlüftung des pneumatischen Muskels entspannt sich dieser und geht
in seine Ursprungslänge zurück. Eine Feder die ebenfalls am Hebel ansetzt, sorgt für
die Rückstellung in die Ausgangslage.

Im einfachsten Fall berechnet sich das eingeleitete Drehmoment aus

Mtheoretisch = FZug ∗ a (5.1)

wobei „a“ der Hebelarm ist (siehe Abb. 5.6). Im vorliegenden Setup beträgt der
Hebelarm konstant 140 mm.

Das effektiv eingeleitete Drehmoment reduziert sich durch die Federkraft FFeder,
die der Zugkraft FZug entgegen wirkt. Weiterhin ist die Abhängigkeit von FZug vom
Betriebsdruck und der aktuellen Muskellänge zu berücksichtigen sowie die Tatsache,
dass Gleichung 5.1 nur gilt, wenn FMuskel im rechten Winkel am Hebelarm angreift.
Ist dies nicht der Fall, bzw. ändert sich der Angriffswinkel während der Muskelak-
tivität, verringert sich die effektiv wirkende Kraft Feffektiv. Abb. 5.6 zeigt diesen
Zusammenhang schematisch.

Es gilt somit:

Feffektiv = FMuskel(p, lMuskel, ϕM)− FFeder(D,∆lFeder, ϕF ) (5.2)

wobei „p“ der eingestellte Betriebsdruck des Muskels, „l“ seine aktuelle Länge
und „ϕM “ sein Angriffswinkel am Hebel, sowie „D“ die Federkonstante der Zugfeder,
„∆lFeder“ ihre Längenänderung und „ϕF ihr Angriffswinkel am Hebel ist.

Meffektiv = Feffektiv ∗ 0, 14 m (5.3)

Der pneumatische Muskel bringt die maximale Kraft zu Beginn der Kontraktion
auf. Die Muskelkraft FMuskel nimmt mit zunehmender Kontraktion ab (vgl. Abb.
D.2 und D.3 im Anhang). Das bedeutet, dass das maximale Drehmoment eben-
falls unmittelbar zu Beginn der Rotation wirkt. Das Ausmaß der Muskelkontraktion
hängt vom angelegten Betriebsdruck ab und beträgt bis zu 20% der Nennlänge des
Muskels. Bei einer Nennlänge des Muskels von 170 mm ergibt sich daraus eine ma-
ximal mögliche Rotation von 14◦. Ein eigener pneumatischer Kreislauf ermöglicht
die unabhängige Einstellung des Muskel-Betriebsdrucks.

Zur Einleitung der größtmöglichen Rotation ist der Betrieb des Muskels unter
möglichst hohem Betriebsdruck notwendig. Deshalb kommen je nach Lastfall zwei
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Abb. 5.6: Links: Schematische Darstellung der Kraftrichtungen bei der Generierung des Drehmo-
ments um die Unterschenkel-Längsachse (von oben gesehen).
Rechts: Effektiv eingeleites Drehmoment in Abhängigkeit der Längenänderung des Mus-
kels (Nenndurchmesser: 10 mm, Betriebsdruck: 5 bar).

verschiedene pneumatische Muskel zum Einsatz (Durchmesser 10 mm) für Drehmo-
mente bis 70 Nm, Durchmesser 20 mm für höhere Drehmomente).

5.2.2.3 Steuerung und Datenerfassung

Die Steuerung des TrakTesters sowie die Datenerfassung erfolgen über einen Standard-
Laptop23, zwei PCMCIA-Datenerfassungskarten24 und ein umfangreiches, selbstpro-
grammiertes Skript im Programm NI LabVIEW25.

Für die Messung der auftretenden Reaktionskräfte wird eine sechs Komponenten
Kraftmesszelle26 verwendet, die unmittelbar oberhalb des Sprunggelenks angebracht
ist. In Abb. 5.7 ist ihre exakte Position das interne Koordinatensystem der Kraft-
messzelle dargestellt. Die Datenerfassung erfolgt mit einer Messfrequenz von 1000 Hz.

5.2.3 Die mechanische Nachbildung des Fußes und Sprung-

gelenks

Zur Übertragung der eingeleiteten Kräfte und Drehmomente vom Unterschenkel auf
den Fußballschuh ist eine gelenkige Verbindung sowie eine mechanische Nachbildung
des Fußes notwendig.

23Fujitsu-Siemens Lifebook E-Series, München, Deutschland
24National Instruments, Austin, TE, USA
25NI LabVIEW, Version 8.2, National Instruments, Austin, TE, USA
26ATI-IA Omega 160, Apex, NC, USA
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Fx
Fy

Fz

Abb. 5.7: Links: Der rote Kreis markiert die Position der 6-Komponenten-Kraftmesszelle oberhalb
des Sprunggelenks im Testgerät.
Rechts: Orientierung des lokalen Koordinatensystems der Kraftmesszelle. Die x-Achse
zeigt nach vorne, die y-Achse nach rechts und die z-Achse nach unten.

Hintergrund

Ziel der Entwicklung des TrakTesters war, eine möglichst realistische Belastung der
Fußballschuhe zu erreichen. Während fußballtypischer Bewegungen treten unter der
Fußsohle typische Muster der plantaren Druckverteilung auf [62; 192], welche die
Belastungen widerspiegeln. Bei „cutting“-Bewegungen sind beispielsweise hohe Dru-
cke unter dem medialen Zehen- und Vorderfußbereich sowie im Fersenbereich zu
beobachten (siehe Abb. 5.12, Links). Diese plantare Druckverteilung bedeutet, dass
diejenigen Stollen, die sich in diesen Bereichen befinden, stärker belastet werden
und sich dadurch tiefer in den Boden drücken, als die Stollen an anderen Stellen des
Fußballschuhs. Für eine möglichst aussagekräftige Untersuchung des Traktionsver-
haltens ist eine realistische plantare Druckverteilung somit essentiell.

Deshalb wurde mit einer flexiblen Einlegesohle27 die plantare Druckverteilung
gemessen, die das Testgerät erzeugte. Die verwendete Messsohle verfügte über 24
Drucksensoren, die über die gesamte Fläche verteilt waren. Die einzelnen Sensoren
wurden in sieben charakteristische Bereiche gruppiert (siehe Abb. D.6 im Anhang).

Mit der ursprünglichen Version der mechanischen Nachbildung des Fußes [58; 131]

27Parotec-Druckmesssohlen, Paromed GmbH, Markt Neubeuern, Deutschland
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konnte die Forderung nach einer realitätsnahen plantaren Druckverteilung nicht er-
füllt werden (siehe Abb. 5.12, Mitte) weshalb der nachfolgend beschriebene künst-
liche Fuß neu entwickelt und für die experimentellen Messungen verwendet wurde
[? ]. Er besteht aus einem Metallskelett das mit einer Silikonhülle überzogen ist, die
der Form des menschlichen Fußes entspricht.

5.2.3.1 Konstruktiver Aufbau

Die Struktur des menschlichen Fußes ist durch die fünf gelenkig miteinander verbun-
denen Elemente Ferse (Calcaneus), medialer und laterale Mittelfuß sowie medialer
und lateraler Zehenbereich nachgebildet (siehe Abb. 5.8). Die Unterteilung in me-
diale und laterale Seite verläuft nach Küster et al. (2008) zwischen dem dritten und
vierten Mittelfußknochen [142] und ist bei der Konstruktion berücksichtigt.

Außerdem sind die mediale und die laterale Seite entkoppelt, um eine unabhän-
gige Bewegung der beiden Seiten zu erreichen, was die Einstellung unterschiedlicher
plantarer Druckverteilungen ermöglicht. Die Gelenklinien, die die einzelnen Fußele-
mente miteinander verbinden sind ebenfalls entsprechend der menschlichen Ana-
tomie festgelegt. Die Ankopplung der Mittelfußsegmente an den Calcaneus erfolgt
gemäß der Lisfrancschen Gelenklinie, die Verbindung der Zehen- und Mittelfußge-
lenke entspricht dem Metatarsalgelenk [129]. Details zum anatomischen Aufbau des
menschlichen Fußes sind in Abschnitt A.3 des Anhangs zusammengestellt.

Abb. 5.8: Die neu konstruierte mechanische Nachbildung des menschlichen Fußes (unten) orien-
tiert sich an der anatomischen Wirklichkeit des menschlichen Fußes (oben) und bildet
die Gewölbestruktur des Fußes ab. Zusätzlich sind der mediale und der laterale Teil des
Fußes entkoppelt um ein separate Belastung beider Seiten zu ermöglichen [52].
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Zusätzlich zur Unterteilung des Fußes in fünf Elemente ist auch die menschliche
Fußgewölbe-Struktur nachempfunden, da das mediale sowie das laterale Längsgewöl-
be zwischen dem Calcaneus und den Mittelfußelementen für die Kraftübertragung
auf den Vorderfuß entscheidend sind [129].

Unter Berücksichtigung der menschlichen Anatomie erfolgt die Sicherung des Fuß-
gewölbes gegen ein Zusammenklappen an der Fußsohle. Dazu sind insgesamt vier
3 mm dicke Stahlseile an der Unterseite der Fußelemente in die Fußsohle implemen-
tiert, die die Fußsehnen darstellen. An jedem der Zehen- und Mittelfußelemente setzt
ein Seil an und verläuft in dafür vorgesehenen Kanälen nach Hinten zum Calcaneus
und von dort durch Bohrungen nach oben (siehe Abb. 5.9). Am Calcaneus selbst
greift ein separates Seil an das die Achillessehne darstellt. Die Seilzüge verlaufen ab
dem Calcaneus außerhalb des Fußes zu einer Adapterplatte und sind dort befestigt
(siehe Abb. 5.9). Die Adapterplatte ist zugleich die Verbindung vom Sprunggelenk
zur Kraftmesszelle.

Die Seilzüge haben primär die Aufgabe, das Zusammenklappen des Fußgewölbes
unter Belastung zu verhindern. Darüber hinaus erzeugen sie durch die Umlenkung
am Calcaneus ein Drehmoment um die Achse des oberen Sprunggelenks, welches die
Fußelemente nach unten drückt und so den Bodenkontakt auch bei hohen axialen
Kräften sicherstellt. Zudem können die einzelnen Elemente durch unterschiedliche
(Vor-) Spannungen der Stahlseile verschieden stark nach unten gezogen werden, was

Seilzüge

Adapterplatte

Abb. 5.9: Links: Um das Zusammenklappen des Fußgewölbes zu verhindern sind an der Fußsohle
Seilzüge (rot) implementiert die den Sehnen des Fußes nachempfunden sind.
Rechts: Durch das Spannen der an der Adapterplatte befestigten Seilzüge ist zusätzlich
die getrennte Belastung der einzelnen Fußsegmente einstellbar.
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die Einstellung der plantaren Druckverteilung für die vier Bereiche des Mittel- und
Vorderfußes ermöglicht.

Das künstliche Sprunggelenk (siehe Abb. 5.10) bildet die anatomische Position
und Orientierung der Gelenkachsen nach Inman (1976) [119] ab. Es basiert auf einer
bereits vorhandenen Messprothese [58; 131] und wurde in der vorliegenden Arbeit
hinsichtlich der mechanischen Belastbarkeit optimiert28. Das Fußskelett aus Metall
ist in eine Hülle aus Silikon eingegossen, die den Eigenschaften des menschlichen
Gewebes nahe kommt [281]. Die Schuhgröße der Fußform beträgt EU 42,5 (UK 8,5),
so dass handelsübliche Fußballschuhe dieser Größe für die Tests verwendet werden
können

Fußhülle aus Silikon

unteres Sprunggelenk

oberes Sprunggelenk

Anbindung des
Unterschenkels

Mediales Mittelfußelement

Mediales
Zehenelement

Laterales
Zehenelement

Laterales Mittelfußelement

Ferse (Calcaneus)

Abb. 5.10: CAD-Zeichnung des neu entwickelten künstlichen Fußes sowie des Sprunggelenks. Der
grüne Bereich stellt die Fußhülle aus Silikon dar, in die das Metallskelett des Fußes
eingegossen ist.

5.2.3.2 Einstellbarkeit der plantaren Druckverteilung

Mit den im vorangegangen Abschnitt beschriebenen Seilzügen an der Fußsohle ist
eine individuelle Einstellung realitätsnaher plantarer Druckverteilung möglich. Bei
hohen axialen Kräften (> 1400 N) reicht jedoch auch die maximal mögliche Span-
nung der implementierten Seilzüge nicht mehr aus, um den medialen Zehenbereich

28Neben konstruktiven Änderungen ist das künstliche Sprunggelenk aus hochfestem Stahl
(Einsatzstahl: 16MnCr5 (EC 80), E-Modul: 210000 MPa (bei 20◦C), Zugfestigkeit: ca. 650 bis
1180 N/mm2, Dehngrenze: 440 bis 630 N/mm2) gefertigt.
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in ausreichendem Maße zu belasten. Deshalb können je nach Bedarf zusätzlich bis
zu vier kleine, externe Druckstempel für die gezielten Einleitung von Kräften auf die
einzelnen Fuß-Elemente an der Adapterplatte angebracht werden (siehe Abb. 5.11).

Mittels Gewindestangen ist die separate Regulierung des Anpressdrucks jedes
Stempels möglich. Die Position der Adapterplatte (siehe Abb. 5.11) kann dabei so
verändert werden, dass die Druckstempel die medialen Zehen- und Mittelfußbereiche
optimal belasten. Das ist vor allem bei Winkelpositionen mit einer Valgusstellung
des Unterschenkels von mehr als 10◦ relevant, da hier aufgrund der anatomischen
Gelenkachsen zusätzlich eine Rotation des Fußes gegenüber dem Unterschenkel auf-
tritt.

Abb. 5.12 zeigt exemplarisch das Ergebnis einer optimierten plantaren Druck-
verteilung im Vergleich zu einer Druckverteilung mit dem ursprünglichen künstli-
chen Fuß sowie zu Literaturangaben. Durch die Kombination aus Seilzügen an der
Fußsohle und den externen Druckstempeln ist eine hinreichend genaue Einstellung
einer realitätsnahen plantaren Druckverteilung möglich. Die Verbesserung bei der
Belastung des medialen Zehenbereichs im Vergleich zur ursprünglichen Version des
künstlichen Fußes ist ebenfalls deutlich erkennbar.

Abb. 5.11: TrakTester Details - plantare Druckverteilung.
Links: Adapterplatte, an der die externen Druckstempel befestigt sind und punkt-
genau positioniert werden können. Rechts: Positionierung der externen Druckstempel
über den einzelnen Fußelementen zur Einstellung einer realistischen plantaren Druck-
verteilung.
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plantare Druckverteilung

nach Eils et al. (2004)

altes

Fußmodell

neues

Fußmodell

A) B) C)

Abb. 5.12: A) Real gemessene plantare Druckverteilung einer „cutting“-Bewegung nach Eils et
al. (2004) [62], B) Plantare Druckverteilung des TrakTesters mit der ursprünglichen
Version des künstlichen Fußes sowie C) mit dem neu entwickelten künstlichen Fußmo-
dell. Durch die Neukonstruktion und die gezielte Belastung der einzelnen Fußsegmente
wird die Belastung des medialen Zehen- und Mittelfußbereichs erreicht.

5.2.4 Einstellung der Lastfälle

Nach der Erklärung des neu entwickelten Testgeräts und seiner Funktionsweise er-
folgt im Anschluss die Beschreibung, wie die zu untersuchenden Lastfälle am Trak-
Tester eingestellt werden. Hierzu ist zu beachten, dass es sich bei den untersuchten
Lastfällen nicht um die dynamische Abbildung der Verletzungsfälle im Gesamten
handelte. Stattdessen wurde jeweils ein Zeitpunkt aus jedem Verletzungsfall ausge-
wählt und die Kinematik aus der Rekonstruktion der TV-Bilder mittels Poser sowie
die dazu gehörenden Belastungen aus der Computersimulation als Randbedingungen
für die Messungen verwendet.

Die Vorgehensweise zur Auswahl der jeweiligen Randbedingungen für die Ver-
gleichsmessungen wird in Abschnitt 6.1.1 erläutert. Um die Vergleichsmessungen
mit einem Lastfall durchführen zu können, war die exakte Stellung von Unterschen-
kel zum Fuß (Messposition), alle Parameter der pneumatischen Komponenten sowie
die plantare Druckverteilung einzustellen.
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5.2.4.1 Messposition

Die Einstellung des Winkels zwischen Unterschenkel und Fuß (= Winkelposition)
basierte auf der Längenveränderung der Gewindestangen, die die beiden inneren
Rahmen abstützen (vgl. Abschnitt 5.2 und Abb. D.7). Für jede Messposition wurde
aus dem CAD-Programm CATIA die exakte Länge der Gewindestangen für den
jeweiligen Winkel extrahiert und am TrakTester eingestellt und mit einem digitalen
Winkelmesser kontrolliert. Dadurch war eine Genauigkeit bei der Winkeleinstellung
von +/- 0,5◦ gewährleistet.

Die Position der Adapterplatte wurde so an die eingestellte Winkelposition an-
gepasst, dass die Belastung der medialen Mittelfuß- und Zehenbereiche durch die
Druckstempel möglich war.

5.2.4.2 Pneumatische Parameter

Für die Erzeugung der axialen Kraft mit der die Schuhe auf den Boden gepresst wur-
den und des Drehmoments um die Unterschenkel-Längsachse wurden die pneumati-
schen Parameter eingestellt, d.h. der Betriebsdruck des Zylinders und des pneuma-
tischen Muskels. Dies erfolgte für alle Lastfälle unter standardisierten Bedingungen
im Labor (Raumtemperatur 20◦C, PVC-Bodenbelag auf Beton, Hallenschuh Puma
King Indoor).

Zunächst wurde in der Neutralposition der Betriebsdruck des Hauptzylinders so
reguliert, dass die gemessene vertikale Kraftkomponente Fz der einzuleitenden Kraft
entlang der Unterschenkel-Längsachse entsprachen. Hierzu erfolgten jeweils fünf Be-
lastungen des Fußes mit anschließender Entlastung, und die Messung der vertikale
Kraftkomponente Fz bei jeder Belastung. Aus den fünf Messungen erfolgte die Bil-
dung des Mittelwerts für Fz und der Vergleich mit dem vorgegebenen Sollwert. Die
vorgenommene Einstellung wurde für die Vergleichsmessungen verwendet, wenn die
Abweichung des berechneten Mittelwerts von Fz vom Sollwert reproduzierbar kleiner
als +/- 2% war.

Die Einstellung des Drehmoments um die Unterschenkel-Längsachse erfolgte eben-
falls über die Anpassung des Betriebsdrucks des pneumatischen Muskels im entspre-
chenden Druckluft-Kreislauf (vgl. Abschnitt 5.2.2.2). Sie basierte auf den vorliegen-
den Datenblättern (siehe Abb. D.2 bzw. D.3 im Anhang) und auf Simulationen mit
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dem Programm MuscleSIM29, welches den einzustellenden Druck für die gesuchte
Kraft berechnete.

5.2.4.3 Plantare Druckverteilung

Die Einstellung der plantaren Druckverteilung wurde für jeden untersuchten Last-
fall neu vorgenommen. Es handelte sich dabei um einen schrittweisen Prozess, bei
dem zunächst mit dem Parotec-Druckmesssystem diejenige plantare Druckverteilung
gemessen wurde, die ohne Spannung der Seilzüge im Fuß und ohne externe Druck-
stempel bei der eingestellten Kraft in axialer Richtung auftrat. Im Anschluss daran
erfolgte nacheinander die Spannung der Seilzüge sowie die Anbringung der Druck-
stempel, wobei nach jeder Veränderung erneut die aktuelle plantare Druckverteilung
gemessen wurde.

Ziel dieses Optimierungsprozesses war es, eine plantare Druckverteilung einzustel-
len, die so genau wie möglich mit in den Literatur für fußballtypische Bewegungen
angegebenen plantaren Druckverteilungen [62; 79; 192; 218; 268] übereinstimmte.

Abb. 5.13 zeigt exemplarisch an vier Schritten (von A) bis D)) die Veränderung
der plantaren Druckverteilung während des Einstellprozesses.

A) C)B) D)

Abb. 5.13: Plantare Druckverteilung im Verlauf des Einstellprozesses für einen Lastfall.
A) Seilzüge an der Fußsohle ungespannt, keine externen Druckstempel; B) Seilzü-
ge an der Fußsohle maximal gespannt, je ein Druckstempel belastet den medialen
Mittelfuß- und Zehenbereich; C) Hinzufügen eines dritten Druckstempels für den la-
teralen Mittelfußbereich und nachlassen der Spannung der Zugseile; D) endgültige
plantare Druckverteilung nach Feinjustierung aller Druckstempel und Seilzüge.

29MuscleSIM, Festo AG & Co. KG, Esslingen, Deutschland
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Es wurde dabei immer nur ein Parameter (Spannung der Zugseile oder Länge und
Position der Druckstempel) verändert und die Auswirkung auf die pDV überprüft.
Es erfolgte zunächst immer die Spannung der Seilzüge auf der medialen, dann die
auf der lateralen Seite. Die Spannung des Zugseils am Calcaneus erfolgte erst, wenn
hohe Belastungen auf die Ferse zu reduzieren waren. Für die gezielte Belastung der
Mittel- und Zehenbereiche wurden im zweiten Schritt sukzessive die Druckstempel
hinzugefügt und der Anpressdruck über die Länge der Gewindestangen variiert.
Der erste Druckstempel war stets so platziert, dass eine Belastung des medialen
Zehenbereichs erfolgte, der Zweite sorgte für die Krafteinleitung auf den medialen
Mittelfußbereich. Falls erforderlich belasteten der dritte Druckstempel den lateralen
Zehen- und der Vierte den lateralen Mittelfußbereich.

War eine gute Übereinstimmung der plantaren Druckverteilung des TrakTesters
mit den Literaturdaten erreicht, erfolgte ein vollständiger Messzyklus mit dem Hal-
lenschuh im Labor und die Aufzeichnung der dabei auftretenden Druckverteilungen
bei zufällig ausgewählten Messungen der Messreihe. Traten keine Abweichungen zur
eingestellten Druckverteilung auf, wurde diese für die Vergleichsmessungen des ein-
gestellten Lastfalls verwendet.

5.2.5 Ablauf einer Messung

Der Ablauf einer Einzelmessung gestaltete sich wie folgt: der Kolben des pneumati-
schen Zylinders fuhr nach unten bis sich der Fußballschuh ca. fünf Zentimeter über
dem Boden befand und stoppte dort. Nachdem die Datenerfassung gestartet war
fuhr der Zylinder solange weiter aus, bis ein vollständiger Kontakt des Schuhs zum
Boden bestand. Etwa ein bis zwei Sekunden nach dem ersten Bodenkontakt wurde
der pneumatische Muskel aktiviert. Er kontrahierte sich schlagartig und erzeugte so
das Drehmoment um die Längsachse des Unterschenkels (vgl. Abschnitt 5.2.2.2). Der
Schuh drehte sich entsprechend ruckartig auf dem Boden. Etwa zwei Sekunden nach
der Momenteinleitung wurde die Datenerfassung beendet, der Kolben des Zylinders
fuhr komplett ein und der Schuh verlor dadurch den Kontakt zum Boden.

5.2.6 Auswertung der Messdaten

Die Kräfte und Momente, die während einer Messung aufgenommen wurden, zeigten
alle charakteristische Verläufe. Zum Zeitpunkt der Einleitung des externen Drehmo-
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ments um die Unterschenkel-Längsachse tMoment trat in den Messwert-Kurven von
Mz und Fy jeweils ein eindeutiger Peak auf (siehe rote Markierungen in Abb. 5.14).
Beim Zeitverlauf von Mx war ebenfalls ein kleiner Ausschlag zu sehen (grüne Markie-
rung), während bei den übrigen drei Messkurven lediglich minimale Unstetigkeiten
erkennbar waren (blaue Markierung).
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Abb. 5.14: Charakteristische Zeitverläufe der mit der Kraftmesszelle des TrakTesters gemessenen
Kräfte Fx, Fy und Fz sowie der zugehörigen Drehmomente Mx, My und Mz. Die
Orientierung der Kräfte und Momente ergibt sich aus der Position der Kraftmesszelle
sowie ihres internen Koordinatensystems (vgl. Abb. 5.7).
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Die Zeitverläufe aller Einzelmessungen eines Lastfalls wurden zunächst bezüglich
des Zeitpunkts der Momenteinleitung tMoment synchronisiert. Aus diesen synchroni-
sierten Messwerten erfolgte jeweils die Bildung der Mittelwert-Zeitverläufe für jeden
Schuh.

Basierend auf den Literaturwerten von Simulations- und Kadaverstudien (vgl.
Abschnitt 2.1.3) beeinflussen die am Tibiakopf wirkende Kraft in in anteriorer Rich-
tung (hier: Fx) und die Kraft in Varus- bzw. Valgusrichting (hier: Fy) sowie das
Valgusmoment (hier: Mx) und das Rotationsmoment um die Tibia-Längsachse (hier:
My) die Kräfte im vorderen Kreuzband besonders [22; 155; 157; 160; 230; 232].

Bei der Auswertung der Messdaten wurde vorwiegend der Zeitbereich zwischen
100 ms vor tMoment und 200 ms danach betrachtet, da diese Zeitspanne der dynami-
schen Situation während der Verletzung am Nächsten kam.

Entsprechend wurden jeweils vier Kennwerte aus den Mittelwertkurven von Fx,
Fy, Mx und Mz berechnet (siehe Abb. 5.15). Dabei handelte es sich um die Kraft
bzw. das Moment unmittelbar vor der Momenteinleitung (= Vorlast) sowie 200 ms
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Abb. 5.15: Ermittlung der Parameter „Vorlast“ vor der Einleitung des Drehmoments um die
Unterschenkel-Längsachse, maximaler Amplitude („Peak“) sowie den Kräften bzw.
Momenten 200 ms („L 200“) und 1000 ms („L 1000“) nach Einleitung des Drehmo-
ments aus den Messwerten eines Lastfalls.
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(L 200) und 1000 ms (L 1000) nach der Momenteinleitung. Um die Beeinflussung
der Parameter durch hochfrequentes Rauschen zu minimieren erfolgte die Mittelung
der Messwerte über 10 ms. Als vierter Kennwert wurde die maximale Kraft- bzw.
Momentänderung bestimmt (maximale absolute Amplitude), die nach der Einleitung
des Drehmoments um die Unterschenkel-Längsachse auftrat (siehe Abb. 5.15).

Aus den Kennwerten der Fußballschuhe wurden im Anschluss Gruppen-Mittelwerte
gebildet. Der Hallenschuh ging nicht in die Berechnung mit ein, da er ausschließlich
als Vergleichsobjekt (Referenz) diente. Für den Vergleich der Schuhmodelle unter-
einander wurde die Differenz der Schuh-Mittelwerte zu den Gruppen-Mittelwerten
bestimmt.

Die Auswertung der Messdaten erfolgte im Programm Matlab für jeden der vier
untersuchten Lastfälle separat.

5.3 Sensitivität undWiederholgenauigkeit des Test-

geräts

Für das mechanische Testgerät war vor der Durchführung von Vergleichsmessungen
zunächst sicherzustellen, dass die gewünschten Größen, hier Unterschiede im Trakti-
onsverhalten zwischen verschiedenen Fußballschuhen, mit der erforderlichen Genau-
igkeit und Sensitivität gemessen werden konnten.

Außerdem musste die Reproduzierbarkeit (Wiederholgenauigkeit) der Ergebnisse
überprüft werden, d.h. ob das Testgerät unter gleich bleibenden Randbedingungen
Messwerte lieferte, die nur innerhalb eines kleinen Bereichs schwankten. Denn wäre
dieser Bereich größer als der zu messende Unterschied (Effekt), so wäre das Testgerät
für die Fragestellung nicht geeignet. Es könnte keine Aussage darüber getroffen wer-
den, ob die gemessenen Unterschiede zufällig zustande kamen, oder ob tatsächlich
ein Effekt vorlag.

Zur Beantwortung dieser grundlegenden Fragen erfolgten zwei Vorstudien auf ei-
nem Rasenfußballplatz, deren Durchführung und Ergebnisse nachfolgend beschrieben
werden.
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5.3.1 Sensitivität des Testgeräts

Für die Untersuchung in wie weit mit dem TrakTester Unterschiede des Trakti-
onsverhaltens zwischen verschiedenen Schuhen ermittelt werden können, wurde das
Traktionsverhalten eines Fußballschuhs mit dem eines Hallenschuhs (ohne Stollen
bzw. Nocken) verglichen. Als Randbedingung wurde für die Untersuchung die Posi-
tion des Unterschenkels bezüglich des Fußes aus dem Lastfall Nr. 1 (siehe Abschnitt
6.1.1) ausgewählt. Die Messungen im Rahmen der Validierungsuntersuchungen er-
folgten auf einem Naturrasen-Fußballplatz mit der Hälfte der berechneten Belastung
des Lastfalls Nr. 1 (axiale Kraft: 970 N, eingeleitetes Moment um die Unterschenkel-
Längsachse: 66 Nm). Es wurden mit jedem Schuh fünf Messreihen bestehend aus
jeweils drei Einzelmessungen durchgeführt. Nach jeder Messreihe erfolgte die Ver-
setzung des Testgeräts auf ein neues Stück Rasen.

Aus den gemessenen Zeitverläufen der sechs Komponenten wurden jeweils Mit-
telwertkurven gebildet. In Abb. 5.16 sind diese exemplarisch für die Komponenten
Fx und Mz dargestellt. Die vollständige grafische Darstellung aller sechs gemessenen
Komponenten ist in Abb. E.1 im Anhang zu finden.

Die detaillierte Auswertung der Messdaten (Berechnung der Kennwerte) erfolgte
wie in Abschnitt 5.2.6 beschrieben.
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Abb. 5.16: Mittelwerte der mit der Kraftmesszelle (siehe Abb. 5.7) oberhalb des Sprunggelenks
gemessene Kraft Fx und das Drehmoment um die Unterschenkel-Längsachse Mz eines
Fußballschuhs (rot) im Vergleich zu einem Hallenschuh ohne Stollen (blau).



5.3 Sensitivität und Wiederholgenauigkeit 123

Zur Quantifizierung der Differenzen zwischen beiden Schuhen wurde zusätzlich
jeweils der (einfache) Abstand zwischen den Kennwerten beider Schuhe sowie der
relative Abstand (in [%]) berechnet (siehe Tab. 5.1).

Ergebnisse

Aus Abb. 5.16 geht deutlich hervor, dass mit dem TrakTester Unterschiede, die hin-
sichtlich der übertragenen Kräfte zwischen den beiden Schuhen auftreten, gemessen
werden können. Der Vergleich der in Tab. 5.1 aufgeführten Kennwerte und ihrer je-

Kennwerte Vorlast SA Peak SA L 200 SA L 1000 SA
Fx [N]
Fußball -473,33 17,97 53,80 5,50 50,90 5,90 71,33 4,79
Halle -383,46 16,47 48,27 3,63 36,13 3,40 52,25 4,53
Abstand -89,87 5,53 14,77 19,08
rel. Abstand [%] 18,99 10,27 29,01 26,75
Fy [N]
Fußball -33,28 4,78 153,63 6,52 111,34 3,94 117,62 3,85
Halle -4,65 16,64 149,42 5,73 95,01 3,05 99,96 3,90
Abstand -28,63 4,21 16,33 17,65
rel. Abstand [%] 86,04 2,74 14,66 15,01
Mx [Nm]
Fußball -1,16 0,62 9,41 0,60 -5,09 0,31 -5,78 0,60
Halle -4,42 1,21 8,21 0,69 -4,53 0,43 -4,87 0,29
Abstand 3,25 1,20 -0,57 -0,91
rel. Abstand [%] 34,67 12,724 8,21 8,46
Mz [Nm]
Fußball -13,15 0,73 33,68 1,83 28,01 0,70 28,43 0,88
Halle -8,59 0,58 31,71 1,58 25,71 0,63 26,03 0,63
Abstand -4,56 1,97 2,30 2,41
rel. Abstand [%] 34,68 5,84 8,21 8,46

Tab. 5.1: Berechnete Kennwerte Vorlast, maximale absolute Amplitude (Peak) sowie die Kräfte
bzw. Momente 200 ms (L 200) und 1000 ms (L 1000) nach der Einleitung des Dreh-
moments um die Unterschenkel-Längsachse für die gemessenen Komponenten Fx, Fy,
Mx sowie Mz mit zugehöriger Standardabweichung (SA). Außerdem sind die jeweiligen
absoluten und relativen Differenzen der Kennwerte (Abstand bzw. relativer Abstand)
angegeben.
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weiligen Standardabweichung (SA) mit den berechneten Abständen der Kennwerte
zwischen den beiden Schuhen zeigt, dass die Standardabweichungen für beide Schuhe
stets kleiner sind, als die Unterschiede zwischen den berechneten Kennwerten beider
Schuhe. Einzige Ausnahme hiervon ist der Peak-Wert (maximale absolute Amplitu-
de) der Kraft Fy, bei dem die Standardabweichungen beider Kennwerte größer sind,
als ihr Abstand (siehe Tab. 5.1 und Abb. E.1 im Anhang).

5.3.2 Wiederholgenauigkeit

Die zweite Vorstudie untersuchte die Wiederholgenauigkeit (Reproduzierbarkeit) des
TrakTesters. Dazu wurden insgesamt zehn Messreihen bestehend aus je drei Einzel-
messungen mit einem Fußballschuh an verschiedenen Positionen des Fußballplatzes
unter den gleichen Randbedingungen durchgeführt, die für die Überprüfung der Sen-
sitivität verwendet worden waren (vgl. Abschnitt 5.3.1).

Zur Ermittlung der Reproduzierbarkeit erfolgte für alle gemessenen Kräfte bzw.
Momente die Berechnung der Mittelwert-Zeitverläufe aus allen Einzelmessungen und
der in Abschnitt 5.2.6 beschriebenen Kennwerte. Für die Untersuchung in wie weit
die Wiederholungen auf demselben Stück Rasen die Ergebnisse beeinflussen, wurden
zudem Mittelwertkurven der jeweils ersten, zweiten und dritten Messung der zehn
Messreihen gebildet und für diese ebenfalls die Kennwerte mit Standardabweichung
berechnet. Im Anschluss erfolgte durch die Ermittlung des (relativen) Abstands der
Vergleich mit den Kennwerten aus dem Gesamt-Mittelwertverlauf aller Messungen.

Ergebnisse

In Abb. 5.17 sind links exemplarisch die gemessenen Zeitverläufe für das Moment Mz

um die Unterschenkel-Längsachse sowie rechts der Zeitverlauf des Gesamt-Mittel-
werts und die Mittelwerte der jeweils ersten, zweiten und dritten Messung der 10
durchgeführten Messreihen dargestellt. Die vollständige grafische Darstellung der
Ergebnisse für alle gemessenen Komponenten ist im Anhang in Abb. E.2 und E.3
abgebildet.

Die berechneten Kennwerte mit Standardabweichung und Variationskoeffizient
sowie die Kennwerte der jeweils ersten, zweiten bzw. dritten Messungen sind in Tab.
5.2 aufgeführt.

Aus der graphischen Darstellung geht hervor, dass die Kräfte und Momente bei
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Kennwerte Vorlast SA Peak SA L 200 SA L 1000 SA
Fx [N]
Gesamt -475,13 24,53 55,53 6,37 46,01 5,82 65,71 6,12
Var.koeff [%] 5,16 11,47 12,64 9,31
1. Messung -471,08 25,50 59,78 5,02 50,65 4,80 64,83 5,78
2. Messung -476,74 24,58 55,00 5,63 45,36 4,76 67,59 7,06
3. Messung -477,60 22,25 51,80 6,17 42,03 4,62 64,72 5,61
Fy [N]
Gesamt -33,07 11,83 157,48 7,05 110,24 5,87 115,04 5,71
Var.koeff [%] 35,76 4,48 5,33 4,96
1. Messung -31,44 12,05 159,48 5,26 111,28 6,86 116,84 6,69
2. Messung -32,53 14,32 159,85 7,60 110,41 4,14 115,25 4,28
3. Messung -35,23 9,59 153,12 6,54 109,02 6,63 113,02 5,81
Mx [Nm]
Gesamt -2,23 0,80 8,37 0,59 -5,76 0,56 -6,17 0,56
Var.Koeff [%] 35,90 7,01 9,64 9,06
1. Messung -1,79 0,71 8,66 0,64 -5,97 0,55 -6,57 0,49
2. Messung -2,33 0,75 8,27 0,53 -5,81 0,53 -6,11 0,49
3. Messung -2,58 0,80 8,17 0,52 -5,50 0,53 -5,81 0,44
Mz [Nm]
Gesamt -12,17 0,96 31,73 2,01 26,18 0,90 26,65 0,88
Var.Koeff [%] 7,91 6,34 3,43 3,29
1. Messung -11,39 0,97 32,26 1,74 25,85 0,72 26,30 0,78
2. Messung -12,29 0,61 31,89 2,02 26,52 0,58 26,93 0,52
3. Messung -12,83 0,71 31,04 2,25 26,17 1,23 26,71 1,17

Tab. 5.2: Ergebnisse der Untersuchung zur Reproduzierbarkeit der Messungen mit dem TrakTes-
ter. Aufgelistet sind die berechneten Kennwerte Vorlast, maximale absolute Amplitude
(Peak) sowie die Kräfte bzw. Momente 200 ms (L 200) und 1000 ms (L 1000) nach
der Einleitung des Drehmoments um die Unterschenkel-Längsachse für die gemessenen
Komponenten Fx, Fy, Mx sowie Mz mit zugehöriger Standardabweichung (SA) für alle
30 durchgeführten Messungen (Gesamt) sowie gemittelt für die jeweils erste, zweite und
dritte Messung der Messreihen. Zusätzlich ist der Variationskoeffizient für alle Messun-
gen aufgeführt.
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den jeweils ersten Messungen geringfügig früher auftreten, als bei den dritten Mes-
sungen der Messreihen auf derselben Stelle Rasen. Für die Kraft Fz entlang der
Unterschenkelachse werden bei der ersten Messung die niedrigsten Werte gemessen,
die mit jeder weiteren Messwiederholung auf demselben Rasenstück größer werden.

Die berechneten Kennwerte zeigen, dass die Vorlasten bei allen Komponenten von
Messung zu Messung auf einem Rasenstück zunehmen, bei den maximalen Ampli-
tuden (Peak-Werten) jedoch die gegenteilige Tendenz beobachtet werden kann. Die
Kennwerte für die statische Traktion 200 ms nach der Einleitung des Drehmoments
verändern sich uneinheitlich. Während für Mz das gemessene Moment mit jeder
Messung auf demselben Stück Rasen immer größer wird, verringern sich gleichzeitig
die Werte bei allen anderen ausgewerteten Komponenten.

Die Variationskoeffizienten der berechneten Kennwerte liegen für die meisten be-
rechneten Kennwerte zwischen 3% und ca. 10%. Ausnahmen sind die Kraft Fy und
das Moment Mx, bei denen jeweils für den Kennwert „Vorlast“ ein deutlich höherer
Variationskoeffizient berechnet wird. Allerdings ist bei Mx der Mittelwert sehr klein,
weshalb eine Standardabweichung von 0,8 Nm schon zu einem hohen Variationsko-
effizienten führt.
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 1. Messung
 2. Messung
 3. Messung
 Gesamt−Mittelwert

Abb. 5.17: Reproduzierbarkeit der Messungen am Beispiel des Drehmoments um die Unterschen-
kel Längsachse.
Links: Alle 30 Messungen der Wiederholungsmessungen und der daraus berechnete
Mittelwert (schwarze Linie).
Rechts: Mittelwerte der jeweils 1., 2. und 3. Messung auf demselben Stück Rasen über
alle Messreihen sowie der Gesamt-Mittelwert (schwarze Linie).
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5.4 Diskussion und abschließende Bewertung des neu

entwickelten Testgeräts

Basierend auf den Ergebnissen der Literaturrecherche wurden Anforderungen defi-
niert, die ein neues Testgerät zur Untersuchung der Schuh-Boden-Wechselwirkung
erfüllen muss, um einen Fortschritt gegenüber den existierenden Geräten darzustel-
len (siehe Abschnitt 5.1.1). Das neu entwickelte mechanische Testgerät „TrakTester“
erfüllt die gestellten Anforderungen in vollem Umfang.

Der Aufbau des TrakTesters mit den beiden gegeneinander kippbaren inneren
Rahmen (vgl. Abb. 5.3 und 5.4) gewährleistetet die Positionierung des Unterschen-
kels bezüglich des Fußes in einer Varus-/ Valgusstellung, einer Flexion-/ Extensi-
onsstellung oder in einer beliebigen Kombination der beiden, sofern diese anato-
misch möglich ist. Da der pneumatischen Zylinder in direkter Verlängerung zum
Unterschenkel auf dem innersten Rahmen befestigt ist, kann in jeder Stellung des
Unterschenkels eine Last entlang seiner Längsachse auf den Schuh aufgebracht wer-
den. Über die Einstellung des am Zylinder anliegenden Luftdrucks ist eine stufenlose
Variation der in axialer Richtung des Unterschenkels wirkenden Kraft zwischen ca.
600 N und 4700 N möglich. Durch den auf hohe Lasten ausgelegten Aufbau des
Testgeräts ist die Durchführung von Messungen unter sehr viel höheren Lastbedin-
gungen möglich, als bei bisherigen Geräten, die das Traktionsverhalten bei maximal
1100 N untersuchten [96] (siehe Abschnitt 2.4.4 und Tab. 2.1).

Das Prinzip der Momenteinleitung mittels des pneumatischen Muskels stellt si-
cher, dass bei einer beliebigen Schrägstellung des Unterschenkels ein Drehmoment
auf den Fuß eingeleitet werden kann. Durch die Verwendung unterschiedlicher Druck-
einstellungen bzw. verschiedener pneumatischer Muskeln kann auch das eingeleite-
te Drehmoment in einem großen Bereich (theoretisch etwa zwischen 20 Nm und
200 Nm) variiert werden.

Die Verbindung zwischen Unterschenkel und Fuß erfolgt über eine mechanische
Nachbildung des menschlichen Sprunggelenks. Diese ermöglicht ein planes Aufset-
zen des Fußes bei schräg gestelltem Unterschenkel, wodurch tatsächlich auftretende
Winkelstellungen des Unterschenkels bezüglich des Fußes realisiert werden können.

Die in den TrakTester implementierte, neu entwickelte mechanische Nachbildung
des Fußes gewährleistet durch seine an die menschliche Anatomie angelehnte Gewöl-
bestruktur und die Entkopplung der medialen und lateralen Seite die Einstellung
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realitätsnaher plantarer Druckverteilungen. Dadurch kann der zu testende Fußball-
schuh in einer vergleichbaren Art belastet werden, wie das während realer fußball-
typischer Bewegungen geschieht. Als Anhaltspunkte zur Einstellung der plantaren
Druckverteilungen dienen Literaturwerte mehrerer Studien, die entsprechende Mes-
sungen durchgeführt haben [62; 79; 192].

Diese Berücksichtigung der plantaren Druckverteilung ist eine weitere grundlegen-
de Neuerung des TrakTesters im Vergleich zu bisher bekannten Testgeräten. Entwe-
der vernachlässigen diese die genaue Belastung des Schuhs vollständig [40; 217; 233;
248; 254] oder sorgen lediglich für eine gleichmäßige Verteilung der aufgebrachten
Kraft über den gesamten Fuß [103; 256] bzw. über den Vorderfuß [144; 152]. Dabei ge-
hen Andréasson et al. (1986) bereits von einem Einfluss der genauen Krafteinleitung
auf das Traktionsverhalten der Fußballschuhe aus [6]. Ein weiteres Indiz für den Ein-
fluss der plantaren Druckverteilung auf das Traktionsverhalten ist das Ergebnis von
Sterzing et al. (2008), die bei Probandenstudien Unterschiede im Traktionsverhalten
ermitteln konnten, nicht aber mit dem verwendeten mechanischen Testverfahren, bei
dem die exakte plantare Druckverteilung nicht berücksichtigt wurde [241].

Die ermittelten Abweichungen der planteraren Druckverteilungen des TrakTes-
ters zu real gemessenen Druckverteilungen liegen zum einen an der Auflösung des
für die Messung verwendeten Parotec-Systems. Diese ist deutlich geringer ist, als
diejenige der Druckmesssohlen, die in den Studien in der Literatur [62; 79; 192]
verwendet wurden. Dadurch muss bei bei den vorliegenden Untersuchungen eine
größere Fläche (v.a. im Mittelfußbereich) zu einem Bereich gruppiert werden, als
dies bei den Literaturdaten der Fall ist. Zum anderen haben die beiden Mittelfuß-
elemente des künstlichen Fußes aus Stabilitätsgründen jeweils eine große Auflageflä-
che. Diese bildet das Quergewölbe des Fußes nicht nach. Dadurch belasten sie nicht
nur die Sensoren im Zehenbereich sondern auch den vordersten Sensor des zentra-
len Mittelfuß-Areals (vgl. Abb. D.6 im Anhang). Obwohl die anderen Sensoren des
zentralen Mittelfußbereichs kaum bzw. nicht belastet sind, werden auch für diesen
Bereich verhältnismäßig hohe Druckwerte angezeigt, die in Realität aber noch zum
Fuß-Ballen-Bereich zählen. Die grundsätzliche Verschiebung der Belastung gemäß
der nachgestellten Bewegung, z.B. die starke Belastung des medialen Zehenbereichs
bei einer „Cutting“-Bewegung, kann aber mit dem TrakTester sehr gut realisiert wer-
den und stellt eine erhebliche Verbesserung gegenüber den bestehenden Testgeräten
dar.
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Mit der 6-Komponenten Kraftmesszelle, die die übertragenen Kräfte und Momen-
te an der Tibia oberhalb des Sprunggelenks misst, können Unterschiede zwischen ver-
schiedenen Schuhen ermittelt werden. Ihre Positionierung ermöglicht direkte Rück-
schlüsse auf Belastungen im Kniegelenk, da die am distalen (körperfernen) Ende
der Tibia auftretenden Kräfte nach dem Prinzip action = reactio auf das proximale
(körpernahe) Ende übertragen werden und somit auf das Kniegelenk einwirken. Im
Gegensatz dazu messen die meisten anderen Traktions-Testgeräte die auftretende
Bodenreaktionskraft sowie das äußere Moment um die vertikale Achse.

Die Ergebnisse der Untersuchungen zur Sensitivität des TrakTesters zeigen, dass
die gemessenen Unterschiede zwischen den Schuhen größer sind, als die auftreten-
den Messunsicherheiten. Einzige Ausnahme ist die maximale absolute Amplitude
(Peak-Wert) der Kraft Fy, deren Standardabweichung geringfügig größer ist, als der
Unterschied zwischen den beiden getesteten Schuhen. Das bedeutet, dass die für
diesen Kennwert ermittelte Differenz nur bedingt aussagekräftig ist. Bei allen ande-
ren berechneten Kennwerten können die ermittelten Unterschiede dagegen auf das
Stollendesign der Fußballschuhe zurückgeführt werden, stellen also Effekte dar.

Für die Messungen mit dem TrakTester kann grundsätzlich eine gute Reproduzier-
barkeit der Ergebnisse festgestellt werden. Nur bei der Vorlast der Kraftkomponente
Fy und der Momentkomponente Mx werden deutlich höhere Variationskoeffizient be-
rechnet. Für den Kennwert von Mx kann dieser jedoch auf den sehr kleinen Wert der
Vorlast zurückgeführt werden, wodurch bereits die minimale Standardabweichung
von 0,8 Nm zu einem hohen Variationskoeffizient führt. Für alle anderen Kennwerte
der Komponenten liegen die Variationskoeffizienten zwischen 3% und ca. 10%, was
allgemein eine gute Reproduzierbarkeit widerspiegelt. Grundsätzlich kann deshalb
festgestellt werden, dass mit dem TrakTester verlässliche und reproduzierbare Daten
gemessen werden können, die Aufschluss über das Traktionsverhalten der einzelnen
Schuhe geben.

Sowohl der Aufbau als auch das Funktionsprinzip unterscheidet den TrakTester
deutlich von allen anderen, bisher in der Literatur beschriebenen mechanischen Test-
geräten (vgl. Abschnitt 2.4.4 und Tab. 2.1). Einzig in der Studie von Cawley et al.
(2003) [40] wird die grundsätzliche Möglichkeit der gelenkigen Verbindung zwischen
Unterschenkel und Fuß beschrieben, wodurch eine Varus-/ Valgus- oder Flexions-
stellung möglich wäre. Diese Möglichkeit wird allerdings nicht für ihre Messungen
verwendet. Zudem ist das Testgerät von Cawley et al. (2003) nur für Tests im Labor
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geeignet, nicht aber für Feldversuche [40].
Alle anderen Testgeräte untersuchen die Traktion von Fußballschuhen, indem

senkrecht von oben auf den Schuh gedrückt und anschließend ein Drehmoment
um die Unterschenkel-Längsachse eingeleitet wird. Nach Nigg (1990) sollte aber die
Interaktion zwischen Schuh und Boden unter möglichst realistischen Bedingungen
stattfinden um aussagekräftige Ergebnisse zu erhalten [181]. Diese Forderung erfüllt
der TrakTester in weitaus höherem Maße, als die bisher bekannten Testgeräte.

Es steht außer Frage, dass der TrakTester eine Maschine ist, die dem Menschen
nicht absolut genau entspricht und auch nicht die ganze Bodenkontaktphase nach-
bildet. Jedoch sind mechanische Tests nach wie vor die einzige Möglichkeit, das
Traktionsverhalten von Fußballschuhen unter kritischen Bedingungen zu testen, die
z.B. nachweislich zu einem Riss des vorderen Kreuzbands geführt haben. Der Trak-
Tester ermöglicht aufgrund seines neuartigen Aufbaus und Funktionsprinzips eine
deutlich realistischere Nachbildung der Belastungssituationen als bestehende Test-
geräte. Die Durchführung von vergleichenden Traktionsmessungen aktueller Fuß-
ballschuhmodelle mit dem TrakTester bietet so die Möglichkeit, neue Einblicke in
die Schuh-Boden-Interaktion unter verletzungskritischen Belastungssituationen zu
gewinnen.



Kapitel 6

Experimentelle Vergleichsmessungen

von Fußballschuhen

Mit dem im vorangegangen Kapitel 5 vorgestellten neu entwickelten Traktions-
Testgerät „TrakTester“ sind nach den Ergebnissen der Vorstudien zur Sensitivität
und Reproduzierbarkeit verlässliche und aussagekräftige Messungen des Traktions-
verhaltens von Fußballschuhen möglich. Zur Beantwortung der übergeordneten Fra-
gestellung dieser Arbeit wird es daher für umfangreiche vergleichende Messungen des
Traktionsverhaltens von Fußballschuhen unter vier verschiedenen Lastbedingungen,
die nachweislich zu einem Riss des vorderen Kreuzbands geführt haben, verwendet.
Die Vorgehensweise sowie die Ergebnisse und deren Interpretation unter biomecha-
nischen Gesichtspunkten werden im folgenden Kapitel beschrieben.

6.1 Vorgehensweise

6.1.1 Untersuchte Lastfälle

Da auf Basis der Ergebnisse der detaillierten Analyse realer Verletzungen (Poser-
Analyse, siehe Kapitel 3) und der Computersimulation (siehe Kapitel 4) keine de-
finitive Aussage über den exakten Verletzungszeitpunkt möglich war, erfolgten die
Vergleichsmessungen unter Extrembedingungen („worst case scenario“).

Deshalb wurde aus den Ergebnissen der Computersimulation für jeden Verlet-
zungsfall der Zeitpunkt ermittelt, zu dem das auf den Fuß wirkende Moment um die
Unterschenkel-Längsachse maximal war. Aus den bislang ermittelten kinematischen
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Daten wurde daraufhin die Position des Unterschenkels bezüglich des Fußes sowie die
wirkende Bodenreaktionskraft zu diesen Zeitpunkt bestimmt. Für die einzuleitende
Kraft entlang der Längsachse des Unterschenkels erfolgte die Berechnung der resul-
tierenden Kraft aus den Komponenten der Bodenreaktionskraft zu dem Zeitpunkt,
zu dem das maximale Drehmoment um die Unterschenkel-Längsachse auftrat.

Diese Informationen wurden für alle vier, im Rahmen der vorliegenden Arbeit
untersuchten Verletzungsfälle bestimmt und dienten als Randbedingungen für die
Vergleichsmessungen. Dabei entsprach jeder Verletzungsfall dem korrespondierenden
Lastfall (z.B. VF 1 entspricht im Folgenden LF 1).

In Tab. 6.1 sind die Randbedingungen für die vier untersuchten Lastfälle zusam-
mengestellt.

Dorsalflexion
[◦]

Supination
[◦]

axiale Kraft
[N]

Drehmoment
[Nm]

LF 1 36 20 1950 132
LF 2 39 0 2400 119
LF 3 -101 14 2050 44
LF 4 16 -1,32 800 -393

1 Plantarflexion 2 Pronation 3 Außenrotationsmoment

Tab. 6.1: Übersicht über die Randbedingungen für die experimentellen Vergleichsmessungen. Die
Winkelangaben beschreiben die Position des Unterschenkels bezüglich des Fußes. Posi-
tive Drehmomente entsprechen einem externen Innenrotationsmoment.

6.1.2 Auswahl des Schuhmaterials

Die Auswahl der Fußballschuhe erfolgte unter dem Aspekt, möglichst unterschied-
liche Sohlen- bzw. Stollendesigns zu untersuchen. Ein vollständiger Vergleich aller
auf dem Markt befindlicher Sohlendesigns war aufgrund der Vielzahl der Schuh-
modelle nicht möglich. Deshalb wurde die (Grund-)Gesamtheit aller Fußballschuhe
zunächst auf die am weitesten verbreiteten Modelle für trockene bis leicht feuchte Ra-
senbedingungen30 reduziert. Weiterhin erfolgte unter dem Gesichtspunkt der sport-
praktischen Relevanz die Einschränkung auf Schuhmodelle der drei großen Sport-
schuhhersteller Adidas, Nike und Puma. Die verbleibenden Schuhe wurden nach dem
Stollendesign in drei Gruppen unterteilt:

30FG-Modelle, firm ground
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• Gruppe 1: „klassisches“ Stollendesign mit runden Stollen bzw. Nocken.

• Gruppe 2: Lammellenförmige (ellipsenförmige) Stollen.

• Gruppe 3: „gemischtes“ Stollendesign, runde und lammellenförmige Stollen.

Für die Vergleichsmessungen wurden per Zufallsprinzip vier Fußballschuhe für
trockene Rasenbedingungen (FG-Modelle) ausgewählt. Dabei stammte jeweils ein
Schuh aus Gruppe 1 bzw. 3 und zwei Schuhe aus Gruppe 2, da bei den lamellenförmi-
gen Stollendesigns erheblich mehr unterschiedliche Stollenformen und -anordnungen
vorhanden waren als bei den beiden anderen Gruppen. Zusätzlich wurde ein Hallen-
schuh (ohne Stollen) als Referenzmodell getestet. Abb. 6.1 zeigt die Stollendesigns
der getesteten Fußballschuhe. Eine detaillierte Beschreibung der Stollendesigns er-
folgt im Anhang in Abschnitt D.3.

A

C

B

D
Abb. 6.1: Stollendesign der getesteten Fußballschuhe. Schuh A besitzt ein klassisches Stollende-

sign mit runden Stollen bzw. Nocken, Schuh B und Schuh D haben lammellen- bzw.
elipsenförmige Stollen und bei Schuh C sind runde und lamellenförmige Stollen gemischt
angeordnet.

6.1.3 Durchführung der Vergleichsmessungen

Die Einstellung des jeweiligen Lastfalls erfolgte wie in Abschnitt 5.2.4 des vorigen
Kapitels beschrieben zunächst im Labor. Die plantaren Druckverteilungen der Last-
fälle Nr. 1, Nr. 2 und Nr. 3 wurden auf eine „Cutting“-Bewegung hin optimiert, da
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diese Beschreibung für die Bewegung am Besten zutraf. Für den Lastfall Nr. 3 wurde
aufgrund des Bewegungsablaufs eine gleichmäßige Druckverteilung über die gesamte
Fußfläche angenommen, wobei aufgrund der Körperposition des Spielers (vgl. Ab-
schnitte 3.3.3 und 4.3.3) von einer etwas stärkeren Belastung der Ferse ausgegangen
werden konnte.

Alle Vergleichsmessungen wurden auf einem trockenen Naturrasen in sehr gu-
tem Pflegezustand durchgeführt. Zur Dokumentation der Umgebungsbedingungen
erfolgte die Messung der Lufttemperatur und der Luftfeuchtigkeit jeweils einmal
vor, während und nach den Vergleichsmessungen eines Lastfalls. Mittels der drei
charakteristischen Parameter Bodenhärte, Scherfestigkeit sowie die Schnitthöhe des
Rasens konnten die vorherrschenden Bodenbedingungen beschrieben werden. Dazu
wurde die Bodenhärte mittels eines Taschenpenetrometers und die Scherfestigkeit
mit einer Taschen-Drehflügelsonde mit kleinem Aufsatz (siehe Abb. 6.2) jeweils vor
Beginn und nach Ende des Messzeitraums bestimmt sowie die Schnittlänge des Ra-
sens gemessen.

Pro Schuh und Lastfall erfolgten drei Messreihen an unterschiedlichen Positionen

des Fußballplatzes. Jede Messreihe be-

Abb. 6.2: Messgeräte zur Bestimmung der Bo-
denparameter.
Links: Taschenpenetrometer.
Rechts: Taschen-Drehflügelsonde mit
kleinem Aufsatz.

stand aus drei Einzelmessungen, die
auf dem selben Stück Rasen durch-
geführt wurden. Danach wurde der
TrakTester auf die neue Messpositi-
on versetzt und die nächste Messrei-
he durchgeführt. Der Schuhwechsel
erfolgte nach Abschluss der dritten
Messreihe. Insgesamt ergaben sich so-
mit neun Einzelmessungen für jeden
Schuh bei jedem Lastfall.

Um den sicheren Stand des Trak-
Testers auch bei hohen eingeleiteten
Kräften zu gewährleisten wurde er mit
zusätzlichen Gewichten beschwert.

Die Testreihenfolge der Schuhe wurde vor jedem Lastfall zufällig festgelegt. Beson-
deres Augenmerk lag während der Durchführung aller Messreihen auf der gleichblei-
benden Positionierung der Schuhe bezüglich der Druckstempel im TrakTester. Zur
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Ermittlung vergleichbarer Ergebnisse für jeden Lastfall musste die plantare Druck-
verteilung stets identisch mit der im Labor eingestellten sein. Vor Beginn der ersten
Messreihe erfolgte daher die Kontrolle der pDV im Rahmen einer separaten Mes-
sung. Nur bei einer guten Übereinstimmung zu der im Labor ermittelten plantaren
Druckverteilung wurden die Messungen durchgeführt.

6.1.4 Auswertung und Bewertung der Messwerte

Zunächst erfolgte die Synchronisation der aufgenommenen Daten, die Bildung der
Mittelwert-Zeitverläufe und die Berechnung der Kennwerte für die Kraftkomponen-
ten Fx, Fy sowie für die Momentkomponenten Mx und Mz entsprechend der in Ab-
schnitt 5.2.6 beschriebenen Vorgehensweise.

Um die Aussagekraft der Messwerte und somit ihre Relevanz für die Ermittlung
des Gefährdungspotentials hinsichtlich Kreuzbandrissen einschätzen zu können, wur-
den für jeden Lastfall die Differenzen zwischen den Kennwerten der einzelnen Schuhe
und dem jeweiligen Gesamt-Mittelwert (vgl. Abschnitt 5.2.6) mit den zugehörigen
Standardabweichungen in Bezug gesetzt. Diejenigen Kennwerte, deren Standardab-
weichungen größer waren als ihre Differenzen zum Gruppen-Mittelwert bzw. zu den
Kennwerten der anderen Schuhe, besaßen gegenüber denjenigen mit einer kleinen
Standardabweichung nur eine verminderte Aussagekraft. Dementsprechend konn-
ten diese Werte für die biomechanische Interpretation nur eingeschränkt verwendet
werden und waren daher weniger relevant als die Kennwerte mit kleiner Standard-
abweichung.

6.1.5 Biomechanische Interpretation der Messwerte

Die aus den Messwerten berechneten Kennwerte stellten die Grundlage für die bio-
mechanische Interpretation dar. Das Ziel war herauszufinden, welchen Einfluss das
Traktionsverhalten der Fußballschuhe auf die Belastungen im Kniegelenk und spe-
ziell im vorderen Kreuzband hat.

Als Bezugsniveau dienten die jeweiligen Gruppen-Mittelwerte der Fußballschuhe.
Schuhe die Kräfte bzw. Momente generierten die niedriger waren als der Gruppen-
Mittelwert wurden als tendenziell weniger gefährlich eingestuft als diejenigen, die
höhere Kennwerte erzielten. Dem lag die Annahme zugrunde, dass in der Reali-
tät die untersuchte Belastung nicht zwangsläufig zu einer Verletzung des vorde-
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ren Kreuzbands führt sondern nur dann, wenn mehrere Faktoren zusammen auftre-
ten. Dementsprechend wurde davon ausgegangen, dass Kräfte bzw. Momente die im
Bereich der Gruppen-Mittelwerte bzw. darunter lagen mit einer geringeren Wahr-
scheinlichkeit zu einer Verletzung des vorderen Kreuzbands führen als diejenigen,
die darüber lagen.

Die Bewertung des Einflusses der einzelnen Stollendesigns auf die Belastungen im
Kniegelenk basierte auf den Kennwerten „Vorlast“, „maximale absolute Amplitude“
(Peak-Kraft bzw. Peak-Moment) und der Belastung 200 ms nach der Einleitung
des Drehmoments („L 200“). Dazu wurden für jeden Schuh und alle verwendeten
Kennwerte die Abweichung zum jeweiligen Gruppen-Mittelwert bestimmt.

Die Gewichtung (Einschätzung des Gefährdungspotentials) erfolgte mittels einer
vierstufigen Punkteskala, wobei die höchste Belastung im Vergleich zum Mittelwert
(Kennwert höher als der Mittelwert) jeweils mit vier Punkten, die geringste Belas-
tung (Kennwert kleiner als der Mittelwert) mit einem Punkt bewertet wurde. Die
Punkte aller drei Kennwerte einer Kraft- bzw. Momentkomponente wurden für je-
den Schuh addiert. Der Schuh, der den höchsten Punktwert aufwies wurde für die
entsprechende Komponente als derjenige mit dem höchsten Gefährdungspotential
hinsichtlich Kreuzbandverletzungen klassifiziert. Erreichten zwei Schuhe insgesamt
die gleiche Punktzahl wurde derjenige Schuh als tendenziell gefährlicher eingestuft,
dessen Kennwert L 1000 auf die höhere Belastung schließen lies. Waren die Kenn-
werte nahezu identisch oder die Unterschiede nicht aussagekräftig genug erhielten
die betroffenen Schuhe dieselbe Einstufung.

Abschließend erfolgte die Zusammenführung der einzelnen Gefährdungspotentia-
le nach dem selben Schema, d.h. der „gefährlichste“ Schuh einer Komponente erhielt
vier Punkte, der „sicherste“ Schuh einen Punkt. Die Punkte für die vier Kompo-
nenten wurden addiert um eine Gesamt-Bewertung des jeweiligen Fußballschuhs
hinsichtlich seines Gefährdungspotentials zu erhalten.

Neben den Mess- bzw. Kennwerten war für die Interpretation auch die Kinema-
tik im Kniegelenk zu berücksichtigen, die zum jeweiligen Zeitpunkt des maximalen
Drehmoments um die Unterschenkel-Längsachse vorlag. Die entsprechenden Daten
konnten direkt den Ergebnissen der Poser-Analyse entnommen werden. Die Ein-
schätzung des Gefährdungspotentials der Kniegelenkkinematik erfolgte anhand von
Literaturdaten [3; 8; 22; 54; 77; 155–157; 230] und war jeweils für alle Schuhe bei
einem Lastfall identisch, da dieses Gefährdungspotential bei jedem Schuh vorlag,
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unabhängig von seinem Stollendesign.

Darüber hinaus wurde auch die Höhe der in axialer Richtung des Unterschenkels
wirkenden Kraft bei der biomechanischen Interpretation berücksichtigt, weil diese
zur Belastung des vorderen Kreuzbands beitragen kann [169]. Auch dieses Gefähr-
dungspotential war bei einem Lastfall für alle Schuhe identisch.

In Abhängigkeit der kinematischen Randbedingungen konnte so eine grundle-
gende Einschätzung für die Verletzungsgefahr zu den Zeitpunkten vorgenommen
werden, die für die Messungen ausgewählt wurden. In einer Situation, die schon
aufgrund ihrer Kinematik und der Belastung ein hohes Verletzungsrisiko barg war
die Wahrscheinlichkeit, dass das Stollendesign des Fußballschuhs den Ausschlag für
oder gegen eine Verletzung geben kann höher, als in einer Situation, die kinematisch
gesehen eher unkritisch für das vordere Kreuzband ist.

6.2 Ergebnisse und Diskussion der Vergleichs-

messungen

6.2.1 Lastfall Nr. 1

Messwerte

In Abb. 6.3 sind die Mittelwertkurven aller gemessenen Kräfte und Momente der vier
Fußballschuhe (A bis D) und des Hallenschuhs (E) für den Lastfall Nr. 1 dargestellt.
Außerdem ist ist der Zeitverlauf des Gruppen-Mittelwerts eingezeichnet, der aus
den Messwerten der Fußballschuhe (Schuh A bis Schuh D) berechnet wurde (vgl.
Abschnitt 5.2.6).

Die aus den Messwertkurven bestimmten Kennwerte für die Komponenten Fx, Fy,
Mx und Mz sind mit den jeweiligen Standardabweichungen in Tab. 6.2 aufgeführt.

Die Messwerte der Vergleichsmessungen für den Lastfall Nr. 1 zeigen, dass die
Zeitverläufe für alle Fußballschuhe qualitativ sehr ähnlich sind, die des Hallenschuhs
dagegen für Fx, Fy und Mz auffallend stark abweichen.

Auch zwischen den Fußballschuhen können Differenzen bei den Messkurven be-
obachtet werden. Die Schuhe A und B generieren dabei durchgängig die höchsten
Lasten für Fx und My sowie die höchsten Vorlasten bei Fy. Schuh A weist außerdem
auch das größte Drehmoment Mx nach der Momenteinleitung und die größte Vorlast
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Abb. 6.3: Ergebnisse der mit der Kraftmesszelle oberhalb des Sprunggelenks gemessenen Kräfte
und Momente für den Lastfall Nr. 1. Es sind für jeden Schuh jeweils die Mittelwert-
Zeitverläufe dargestellt. Zusätzlich ist der berechnete Zeitverlauf des Gruppen-
Mittelwerts abgebildet (schwarze Linie).
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Schuh Vorlast SA Peak SA L 200 SA L 1000 SA
Fx [N]
MW -760,09 - 46,89 - -5,89 - -79,64 -
A -790,13 13,78 46,45 7,74 -8,88 4,55 -84,02 8,56
B -821,49 15,82 59,78 17,35 0,96 10,34 -74,84 7,17
C -720,37 49,42 39,99 15,82 -6,57 6,80 -82,27 11,55
D -708,36 27,22 41,32 16,81 -9,10 11,26 -77,42 11,41
E -618,33 15,54 18,28 5,17 -6,22 7,91 -73,94 12,34
Fy [N]
MW -85,42 - 220,61 - 136,87 - 133,48 -
A -128,31 11,03 249,76 6,95 149,17 4,15 144,29 3,55
B -112,09 37,45 221,24 5,11 131,97 9,44 122,19 17,92
C -55,94 25,16 215,44 12,42 139,58 12,47 139,48 8,78
D -45,35 19,74 195,99 6,80 126,75 9,83 127,94 11,19
E -17,00 14,18 214,03 12,12 142,00 7,65 145,14 7,07
Mx [Nm]
MW -26,67 - 15,69 - -10,25 - -14,62 -
A -28,35 1,52 16,74 0,69 -11,48 0,96 -15,78 0,80
B -26,12 1,18 16,12 0,84 -10,94 1,16 -15,30 1,10
C -26,71 3,18 15,57 1,26 -10,02 0,83 -14,35 1,40
D -25,51 1,80 14,34 1,76 -8,56 1,21 -13,04 1,02
E -27,27 1,41 13,91 1,23 -9,49 0,51 -13,61 0,73
Mz [Nm]
MW -17,80 - 46,19 - 39,82 - 37,41 -
A -20,30 1,90 46,86 0,50 40,53 0,79 38,19 0,93
B -18,27 3,83 45,69 2,50 39,19 2,98 36,23 3,46
C -16,96 2,34 47,44 2,26 41,03 2,52 38,75 2,61
D -15,66 3,28 44,76 2,69 38,52 2,89 36,46 3,23
E -13,58 1,77 44,37 1,52 39,93 1,53 37,75 1,44

Tab. 6.2: Aus den Mittelwertkurven der Messwerte des Lastfalls Nr. 1 bestimmte Parameter Vor-
last, maximale Amplitude nach der Momenteinleitung (Peak) sowie die Differenzen zur
Vorlast 200 ms (L 200) und 1000 ms (L 1000) nach der Momenteinleitung jeweils mit
Standardabweichung (SA).
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bei Mz auf.

Aus den berechneten Kennwerten in Tab. 6.2 geht hervor, dass die Unterschiede
zwischen den Schuhen bei den berechneten Amplituden geringer ausfallen als bei der
Vorlast. Der Schuh C generiert beispielsweise ein deutlich niedrigeres Drehmoment
Mz vor tMoment als Schuh A, die berechnete maximale Amplitude (Peak) ist dagegen
höher.

Allgemein zeigen die Kennwerte, dass Schuh A immer die höchsten bzw. zweit-
höchsten (bei Fx) Vorlasten und maximalen Amplituden verursacht, Schuh D dage-
gen fast durchweg die geringsten Kräfte und Momente generiert.

Interessanterweise liegen bei der Momentkomponente Mz die Kennwerte Peak,
L 200 und L 1000 der beiden Schuhe aus der Gruppe 2 (lammellenförmige Stollen)
sehr eng beisammen, ebenso die Kennwerte der beiden anderen Schuhe mit runden
Stollen bzw. ein Mischung aus runden und lamellenförmigen Stollen. Dabei generie-
ren die Schuhe der Gruppe 2 die niedrigeren Drehmomente.

Bewertung der Messwerte

Beim Lastfall Nr. 1 treten verhältnismäßig große Differenzen zwischen den Kennwer-
ten der Fußballschuhe und den jeweiligen Gruppen-Mittelwerten auf, da die Schuhe
A und B deutlich höhere Kräfte bzw. Momente generieren als die Schuhe C und D.
Einzig beim Moment Mz fällt auf, dass Schuh C die höchsten Werte für drei der vier
Kennwerte generiert (vgl. Tab. 6.2).

Die hohen Kräfte und Momente für den Schuh A sind aufgrund der geringen
Standardabweichung und der daraus berechneten Variationskoeffizienten zwischen
1% und 9% durchweg aussagekräftig. Gleiches gilt für den Schuh D, für den im
Durchschnitt die niedrigsten Kennwerte berechnet werden, auch wenn dessen Stan-
dardabweichungen im Vergleich zu Schuh A etwas größer sind und somit mehr Mes-
sunsicherheiten beinhalten.

Im Vergleich dazu weisen die Messwerte der Schuhe B und C im Durchschnitt
größere Standardabweichungen auf. Da Ihre Kennwerte zudem näher an den Mittel-
werten liegen sind die daraus berechneten Differenzen nicht derart eindeutig wie die
der Schuhe A und D. Einzig die Tatsache, dass Schuh B deutlich höhere Kräfte vor
tMoment generiert während Schuh C die höheren Peak-Werte für Mz aufweist steht
zweifellos fest.

Auch wenn die Messwerte der Schuhe B und C mit größeren Messunsicherheiten
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behaftet sind als die der Schuhe A und D kann zusammenfassend festgestellt werden,
dass die Vergleichsmessungen für den Lastfall Nr. 1 aussagekräftige und relevante
Werte liefern. Selbst bei den niedrigen Kennwerten der Drehmomente Mx und Mz

können Unterschiede zwischen den einzelnen Schuhen festgestellt werden.

Die geringen Unterschiede zwischen den Schuhen B und C werden bei der biome-
chanischen Interpretation der Messwerte berücksichtigt.

Interpretation der Messwerte

Die detaillierte Auswertung der berechneten Kennwerte bestätigt die qualitative
Analyse der gemessenen Zeitverläufe. Das Stollendesign von Schuh A besitzt demzu-
folge insgesamt das höchste Gefährdungspotential für das vordere Kreuzband unter
den getesteten Schuhen während Schuh D die geringste Belastung generiert (siehe
Tab. 6.3). Schuh C erzeugt das höchste Peak-Drehmoment um die Unterschenkel-
Längsachse und generiert auch im Anschluss die mit Abstand größten Werte für die
statische Traktion (L 200 und L 1000, vgl. Abb. 5.15) unter Belastung. Schuh B
erzeugt vor allem in anterior-posterior Richtung hohe Kräfte sowie etwas höhere
Peak- und statische Valgusmomente, weshalb dieser Schuh insgesamt ebenfalls in
die Kategorie „hohes Gefährdungspotential“ eingeordnet wird. Da für die genannten
Kennwerte die Standardabweichungen verhältnismäßig klein sind ist davon auszu-
gehen, dass diese hohen Belastungen für die Interpretation relevant sind.

Aus den Daten der Poser-Analyse (siehe Abschnitt 3.3.1) geht hervor, dass das
Knie im Verletzungsfall Nr. 1 (entspricht Lastfall Nr. 1) zum Zeitpunkt des ma-
ximalen Drehmoments um die Unterschenkel-Längsachse mit ca. 72◦ Flexion stark
gebeugt ist, sich in 6,6◦ Valgusstellung befindet und außerdem eine leichte Innen-
rotation des Unterschenkels bezüglich des Oberschenkels (ca. 1◦) vorliegt. In dem
Zeitbereich kurz vor dem maximalen Drehmoment bis kurz danach ist eine geringe
Valgus-Bewegung des Kniegelenks in Verbindung mit einer leichten Außenrotation
zu beobachten während die Beugung des Kniegelenks leicht weiter zunimmt.

Durch die starke Flexion des Kniegelenks von etwa 72◦ zu dem Zeitpunkt, der für
die Vergleichsmessungen des Lastfalls Nr. 1 ausgewählt wurde, ist die Spannung des
vorderen Kreuzbands grundsätzlich gering [3; 155; 156]. Die von der Kraftmesszelle
gemessene interne Kraft Fx, die oberhalb des Sprunggelenks in posteriorer Richtung
wirkt, führt am distalen Ende der Tibia zu einer Schubkraft nach anterior, die das
Kreuzband belastet. Das extern eingeleitete Innenrotationsmoment um die Tibia-
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Längsachse führt auch bei tiefen Flexionswinkeln zu einer Erhöhung der Belastung
im vorderen Kreuzband [8; 54; 155; 157]. Zudem ändert sich die Kraftrichtung von
Fy mit der Momenteinleitung. Am distalen Ende der Tibia wirkt Fy nach tMoment in
medialer Richtung, d.h. sie führt zu einer zusätzlichen Valgus-Belastung des Kniege-
lenks und hat somit ebenfalls einen Einfluss auf die Kräfte im vorderen Kreuzband
[230].

Die axiale Kraft, die den Schuh auf den Boden drückt, entspricht etwa dem 2,2-
fachen des Körpergewichts des verletzten Spielers und ist eine realistische Belastung
während dem Laufen [38; 39; 184] und einer „plant-and-cut“-Bewegung [200; 206].

Unter Berücksichtigung der Literaturdaten ist davon auszugehen, dass in der
ausgewählten Belastungssituation von der Kinematik des Kniegelenks nur ein ge-
ringes Gefährdungspotential für das vordere Kreuzband ausgeht. Die ermittelten
Unterschiede im Traktionsverhalten der vier getesteten Fußballschuhe lassen auf
einen Einfluss des Stollendesigns auf die Belastung Knie und speziell im vorderen
Kreuzband schließen. Vor allem Schuh A generiert hohe Belastungen bei allen vier
untersuchten Kraft- bzw. Momentkomponenten und ist somit für diesen Lastfall
als kritisch einzuschätzen. Demgegenüber steht der Schuh D, welcher durchweg die
geringsten Kräfte und Momente erzeugt.

Bei alleiniger Betrachtung des Moments um die Unterschenkel-Längsachse, wie

Schuh
Gefährdungspotential Gefährdungspotential hohe
aus den Messwerten durch Kniewinkel axiale

Fx Fy Mx Mz Ges. FE VV Rot. Belastung

A ++ ++ ++ + ++ −− + o +
B + o + o + −− + o +
C − − o ++ +1 −− + o +
D − −− −− −− −− −− + o +

1: Schuh C besitzt ebenfalls ein hohes Gefährdungspotential für das vordere Kreuzband da er
für Mz das höchste Peak-Moment und die höchste statische Traktion (vgl. Abschnitt 5.2.6)
erzeugt.

Tab. 6.3: Interpretation der Ergebnisse der Vergleichsmessungen für Lastfall Nr. 1 hinsichtlich
des Gefährdungspotentials für das vordere Kreuzband bezogen auf den Gruppenmit-
telwert. Legende: ++ = sehr hoch, + = hoch, o = neutral, − = gering, −− = sehr
gering. Fx = Kraft in anterior-posterior-Richtung, Fy = Kraft in medialer-lateraler
Richtung, Mx = Varus-Valgus-Moment, Mz = Innenrotationsmoment und Ges. = das
Gefährdungspotential des jeweiligen Fußballschuhs insgesamt. Die Abkürzungen der Ge-
lenkwinkel sind in Abb. 3.9 erklärt.
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bei den bisher bestehenden Traktions-Testgeräten üblich, würde dagegen Schuh C als
„unsicherstes“ Modell eingestuft werden, noch vor dem Schuh A. Der zum Vergleich
mit untersuchte Hallenschuh generiert erwartungsgemäß bei allen Kennwerten die
geringsten oder zumindest sehr kleine Kraft- und Momentwerte.

6.2.2 Lastfall Nr. 2

Messwerte

In Abb. 6.4 sind die Mittelwertkurven aller gemessenen Kräfte und Momente der
vier Fußballschuhe (A bis D) und des Hallenschuhs (E) für den Lastfall Nr. 2 sowie
der Zeitverlauf des Gruppen-Mittelwerts dargestellt. Die berechneten Kennwerte für
den Lastfall Nr. 2 sind im Anhang in Tab. E.3 aufgelistet.

Die qualitative Auswertung der Messwerte offenbart weitgehend identische Kur-
ven für alle getesteten Schuhe für diesen Lastfall. Gleichwohl können bei der detail-
lierten Analyse erhebliche Unterschiede zwischen den einzelnen Schuhen festgestellt
werden.

So zeigt die Betrachtung der Messwerte des Lastfalls Nr. 2, dass Schuh D be-
züglich Fx, Fy und My über den gesamten Messzeitraum und bezüglich Mz bis zum
Zeitpunkt der Momenteinleitung absolut gesehen die mit Abstand niedrigsten Werte
erzeugt. Schuh C generiert im Vergleich dazu bei der Kraftkomponente Fx und bei
den beiden Momentkomponenten Mx und My die höchsten Lasten. Bei der seitwärts
wirkenden Kraft Fy werden bei den Schuhen A und B die höchsten Kräfte gemessen.
Schuh A fällt zudem durch die höchste Vorlast bezüglich des axialen Drehmoments
Mz sowie überdurchschnittliche hohe Werte bei der Komponenten Fx und My auf.
Der Hallenschuh (Schuh E) weicht bei der axialen Kraftkomponente Fz stark von den
übrigen Schuhen ab und generiert über den ganzen Zeitraum die höchsten Werte.
Bei den Komponenten Fy und My ergeben sich nach der Momenteinleitung jedoch
im Vergleich zum Gruppenmittelwert deutlich geringere Werte.

Die Berechnung der Kennwerte (siehe Tab. E.3 im Anhang) bestätigt die quali-
tative Analyse der Messwert-Zeitverläufe bei Vorlast und maximaler absoluter Am-
plitude (Peak). Auch hier ergeben sich für den Schuh D für Fx, Fy und Mz geringe
Werte. Jedoch sind die Differenzen der Kennwerte kleiner als bei den absoluten Wer-
ten. Für Schuh A, der absolut gesehen hohe Kräfte und Momente erzeugt, werden
dagegen für die maximale absolute Amplitude bei Fy, Mx und Mz die kleinsten Wer-
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Abb. 6.4: Ergebnisse der mit der Kraftmesszelle oberhalb des Sprunggelenks gemessenen Kräfte
und Momente für den Lastfall Nr. 2. Es sind für jeden Schuh jeweils die Mittelwert-
Zeitverläufe dargestellt. Zusätzlich ist der berechnete Zeitverlauf des Gruppen-
Mittelwerts abgebildet (schwarze Linie).
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te ermittelt. Schuh C generiert die höchste Peak-Kraft für die seitwärts wirkende
Komponente Fy und das Drehmoment um das höchste Peak-Drehmoment um die
Tibia-Längsachse.

Bewertung der Messwerte

Bei Lastfall Nr. 2 sind, ähnlich wie bei Lastfall Nr. 1, erhebliche Unterschiede bei den
Messwerten zwischen den getesteten Fußballschuhen festzustellen (vgl. Tab. E.3).
Entsprechend sind die Abstände der Kennwerte zum jeweiligen Gruppen-Mittelwert
auch für diesen Lastfall verhältnismäßig groß.

Die Kennwerte von Schuh C weisen für die Kraft Fy hohe Standardabweichungen
und Variationskoeffizienten auf. Da dieser Schuh die höchsten Werte für die maxi-
male Amplitude (Peak-Wert) sowie für L 200 erzeugt, schränkt das die Aussagekraft
der Kennwerte ein. Allerdings ist die Differenz zu den Gruppen-Mittelwerten und
zu den anderen Fußballschuhen so groß, dass die Kennwerte trotzdem als aussage-
kräftig betrachtet werden und somit für die biomechanische Interpretation relevant
sind.

Allgemein sind die Kennwerte L 1000 der Kraftkomponenten Fx und Fy, die die
statische Traktion widerspiegeln, auf den ersten Blick mit hohen Unsicherheiten
versehen, wie sich aus den zugehörigen Standardabweichungen ablesen lässt. Wer-
den allerdings die absoluten Kraftwerte 1000 ms nach der Momenteinleitung und
nicht nur die Differenz zur Vorlast betrachtet, ergeben sich auch für diese Kenn-
werte Variationskoeffizienten zwischen 5% und 7%, so dass die Kennwerte keine
überdurchschnittlich hohen Messunsicherheiten beinhalten. Zudem gehen die Werte
für L 1000 nur in Ausnahmefällen in die Ermittlung des Gefährdungspotentials ein
(vgl. Abschnitt 6.1.5).

Da bei den Peak-Werten des Moments Mx keine relevanten Unterschiede zwischen
den Schuhen ermittelt werden können, wird dieser Kennwert bei der biomechani-
schen Interpretation für alle Fußballschuhe als neutral eingestuft.

Der als Vergleichsobjekt mit getestete Hallenschuh erzeugt bei allen gemessenen
Kraft- und Momentkomponenten hohe Vorlasten und für die Kräfte Fx und Fy auch
hohe Peak-Werte. Bei den Kennwerten der Drehmomente Mx und Mz werden für
diesen Schuh dagegen die geringsten Peak-Momente ermittelt.

Zusammenfassend ist für den Lastfall Nr. 2 festzustellen, dass die berechneten
Kennwerte bis auf wenige Ausnahmen nur geringe Standardabweichungen aufweisen.
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Die entsprechenden Variationskoeffizienten liegen zumeist zwischen 5% und 8% und
spiegeln die gute Reproduzierbarkeit der Messwerte wieder. Daher stellen sie eine
gute und aussagekräftige Grundlage für die Einschätzung des Gefahrenpotentials
der Fußballschuhe dar.

Biomechanische Interpretation der Messwerte

Die Bewertung des Gefährdungspotentials der vier getesteten Fußballschuhe für Ver-
letzungen des vorderen Kreuzbands ist in Tab. 6.4 dargestellt. Die Ergebnisse be-
stätigen die qualitative Auswertung in vollem Umfang. Basierend auf den mit dem
TrakTester gemessenen Daten stellt Schuh C unter den Bedingungen des Lastfalls
Nr. 2 die größte Gefahr für eine Verletzung des vorderen Kreuzbands dar.

Bei der Kraft Fx können keine eindeutigen Unterschiede zwischen den Schuhen A,
B und C ermittelt werden. Schuh C erzeugt einerseits die höchste Vorlast, aber den
zweitniedrigsten Peak-Wert, wohingegen Schuh A den höchsten Peak-Wert und die
zweithöchste Vorlast, aber nur eine kleine Kraft 200 ms nach der Momenteinleitung
generiert. Schuh B wiederum liegt überall zwischen den beiden anderen Schuhen,
so dass sich bei der Kombination der Kennwerte ein Punktegleichstand errechnet.
Zudem liefern die Schuhe A und C auch für L 1000 fast identische Kennwerte.

Schuh
Gefährdungspotential Gefährdungspotential hohe
aus den Messwerten durch Kniewinkel axiale

Fx Fy Mx Mz Ges. FE VV Rot.1 Belastung

A +2 + o o + −− o + ++
B +2 o − o o −− o + ++
C +2 ++ + ++ ++ −− o + ++
D −− −− o −− −− −− o + ++

1: Im vorliegenden Lastfall Nr. 2 liegt eine Außenrotation im Kniegelenk vor.
2: Die Schuhe A, B und C werden hinsichtlich der Kraft Fx gleich bewertet, da sich keine
eindeutigen Unterschiede zwischen den Schuhen ermitteln lassen.

Tab. 6.4: Interpretation der Ergebnisse der Vergleichsmessungen für Lastfall Nr. 2 hinsichtlich
des Gefährdungspotentials für das vordere Kreuzband bezogen auf den Gruppenmit-
telwert. Legende: ++ = sehr hoch, + = hoch, o = neutral, − = gering, −− = sehr
gering. Fx = Kraft in anterior-posterior-Richtung, Fy = Kraft in medialer-lateraler
Richtung, Mx = Varus-Valgus-Moment, Mz = Innenrotationsmoment und Ges. = das
Gefährdungspotential des jeweiligen Fußballschuhs insgesamt. Die Abkürzungen der Ge-
lenkwinkel sind in Abb. 3.9 erklärt.
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Aus den Daten der Poser-Analyse wird ein Kniegelenkwinkel von ca. 77◦ Fle-
xion bei einer minimalen Valgus-Stellung (1◦) und einer Außenrotation der Tibia
bezüglich des Femur von ca. 4◦ zum Zeitpunkt des maximalen Drehmoments um die
Unterschenkel-Achse ermittelt (vgl. Abschnitt 3.3.2 und Abb. 3.13). Sowohl vor, als
auch nach dem für die Messung ausgewählten Zeitpunkt verändert sich die Stellung
des Kniegelenks kaum.

Im Unterschied zu Lastfall Nr. 1 liegt bei LF 2 nur eine minimale Valgus-Stellung
des Kniegelenks und eine Außenrotation anstelle einer Innenrotation (bei LF 1)
vor. Aufgrund dieser Kinematik ist grundsätzlich nicht von einer Gefährdung des
vorderen Kreuzbands auszugehen, da eine Außenrotation im Kniegelenk in Verbin-
dung mit einem Flexionswinkel von 77◦ nicht zu einer wesentlichen Erhöhung der
Spannung im vorderen Kreuzband führt [8; 156]. Allerdings besteht bei einer Au-
ßenrotation des Kniegelenks in Verbindung mit einer Valgusstellung die Möglichkeit,
dass es zu einem Aufprall (impingement) des vorderen Kreuzbands an der femoralen
Kondylle (intercondylar notch) kommt was zu erheblichen Spannungen im vorderen
Kreuzband führt [80]. Die für diesen Mechanismus notwendigen Bewegungsumfänge
werden in der vorliegenden Gelenkposition vor allem hinsichtlich des Valgus-Winkels
jedoch nicht erreicht.

Wirkt in der Gelenkstellung des Lastfalls Nr. 2 aber am Tibiakopf eine Schubkraft
nach vorne („anterior shear force“), dann führen sowohl Innen- als auch Außenrota-
tionsmoment und Varus- bzw. Valgusmomente zu einer Erhöhung der Spannung im
vorderen Kreuzband. Die sehr hohe Kraft, die den Schuh auf den Boden drückt und
etwa dem 3,5-fachen Körpergewicht des verletzten Spielers entspricht, lässt zudem
auf eine sehr starke tibiofemorale Kompression schließen. Durch die hohe Dyna-
mik der Bewegung während der Verletzung ist darüber hinaus von einer sehr hohen
Muskelaktivität auszugehen was ebenfalls die Belastung des gesamten Kniegelenks
erhöht.

Demzufolge sind unter dem Gesichtspunkt der Vermeidung einer Kreuzbandver-
letzung die Schuhe am Besten, die sowohl die geringsten Vorlasten, als auch die
kleinsten Peak-Werte generieren. Unter den Bedingungen des Lastfalls Nr. 2 erfüllt
Schuh D diese Vorgabe am Besten, gefolgt von Schuh B. Der Schuh A erzeugt zwar
hohe Kräfte, bezüglich der Momente Mx und Mz scheint auch von diesem Stollen-
design bei der vorliegenden Kinematik keine unmittelbare Gefahr für das vordere
Kreuzband auszugehen. Einzig Schuh C generiert durchweg hohe Kräfte und Mo-
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mente (sowohl absolut als auch bezüglich der Gruppen-Mittelwerte) und trägt somit
potentiell zu einem erhöhten Verletzungsrisiko bei.

6.2.3 Lastfall Nr. 3

Messwerte

In Abb. 6.5 sind die Mittelwertkurven aller gemessenen Kräfte und Momente der
vier Fußballschuhe (A bis D) und des Hallenschuhs (E) für den Lastfall Nr. 3 sowie
der Zeitverlauf des Gruppen-Mittelwerts dargestellt. Die berechneten Kennwerte für
den Lastfall Nr. 3 sind in Tab. E.4 im Anhang aufgelistet.

Bei den Ergebnissen der Vergleichmessung des Lastfalls Nr. 3 fällt die starke
Abweichung der Schuhe A und E beim Moment My auf. Beide generieren im Ver-
gleich zu den übrigen Schuhen ein deutlich niedrigeres Drehmoment und auch bei
der Komponente Mx ergeben sich für die beiden Schuhe die kleinsten Werte. Für
Schuh A werden darüber hinaus auch die geringsten Kräfte Fx und Fy ermittelt.
Der Schuh E erzeugt dagegen für die Kraftkomponente Fy zusammen mit Schuh D
höhere Kräfte, als der Gruppenmittelwert. Weiterhin zeigt sich, dass Schuh B die
größte Kraft Fx und das zweitgrösste Moment My generiert. Für das Drehmoment
um die Tibia-Längsachse ergeben sich nur marginale Unterschiede und auch bei der
axialen Vorlast Fz differieren die Schuhe bei identischen Kurvenverläufen nur sehr
wenig.

Die berechneten Kennwerte zeigen, dass kaum Differenzen zwischen den Fußball-
schuhen für die analysierten Drehmomente Mx und Mz auftreten, mit Ausnahme
der Vorlast von Mx. Bei den beiden Kraftkomponenten Fx und Fy wird für Schuh A
zweimal die geringste Vorlast ermittelt, jedoch generiert dieser Schuh die größte
Peak-Kraft bei Fy.

Bewertung der Messwerte

Bei den Messwerten des Lastfalls Nr. 3 fallen bei den Vorlasten der ausgewerteten
Kraftkomponenten Fx und Fy große Differenzen zwischen den einzelnen Fußball-
schuhen auf, wobei die Schuhe A und B die deutlich höheren Kräfte generieren als
die Schuhe C und D. Selbst bei Berücksichtigung der teilweise großen Standard-
abweichungen bei Schuh B und D sind die Differenzen dieser beiden Schuhe zum
Gruppen-Mittelwert und zu den Schuhen A und C aussagekräftig und damit rele-
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Abb. 6.5: Ergebnisse der mit der Kraftmesszelle oberhalb des Sprunggelenks gemessenen Kräfte
und Momente für den Lastfall Nr. 3. Es sind für jeden Schuh jeweils die Mittelwert-
Zeitverläufe dargestellt. Zusätzlich ist der berechnete Zeitverlauf des Gruppen-
Mittelwerts abgebildet (schwarze Linie).
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vant. Auch die Erkenntnis, dass Schuh B bei Fx hohe Kräfte, bei Fy dagegen die
geringsten Kräfte erzeugt, scheint ein tatsächlicher Effekt und keine Messunsicher-
heit zu sein.

Allgemein sind die Mess- bzw. Kennwerte für Schuh A für alle Kraft- und Mo-
mentkomponenten am Verlässlichsten. Auch die Werte von Schuh D sind nur mit
geringen Unsicherheiten behaftet.

Da das eingeleitete Drehmoment um die Unterschenkel-Längsachse mit 44 Nm
im Vergleich zu den Lastfällen Nr. 1 und Nr. 2 sehr gering ist, ergeben sich für das
gemessene Moment Mz ebenfalls sehr viel kleinere Werte als bei den beiden vor-
hergehenden Lastfällen. Dementsprechend fallen auch die Differenzen zwischen den
vier Fußballschuhen klein aus. Unter Berücksichtigung der ermittelten Standard-
abweichungen müssen die Unterschiede zwischen den Schuhen sehr zurückhaltend
interpretiert werden, da die Messunsicherheiten etwa im Bereich der Differenzen
liegen. Die berechneten Kennwerte stellen für diese Komponente lediglich einen An-
haltspunkt dar.

Die aus den Messwerten ermittelten Kennwerte für Mx ergeben zumindest für die
Vorlast und die maximale Amplitude (Peak) aussagekräftige Unterschiede. Schuh A
erzeugt dabei die deutlich kleinste Vorlast aller Fußballschuhe, Schuh D den höchsten
Peak-Wert.

Biomechanische Interpretation der Messwerte

Die Bewertung des Gefährdungspotentials der vier getesteten Fußballschuhe für den
Lastfall Nr. 3 ist in Tab. 6.5 dargestellt. Daraus geht hervor, dass die Schuhe A und
B etwa dasselbe Verletzungpotential aufweisen. Obwohl für den Schuh C insgesamt
geringe Kraft-Kennwerte und die niedrigsten Peak-Werte bei beiden Momenten Mx

und Mz ermittelt werden, erfolgt eine höhere Bewertung bezüglich des Verletzungs-
potentials. Dies ist durch die Tatsache begründet, dass Schuh C die höchsten Vor-
lasten bei Mx und Mz erzeugt und die sehr kleinen Differenzen bei den Peak-Werten
nur bedingt aussagekräftig sind. Das höchste Verletzungspotential unter den Be-
dingungen des Lastfalls Nr. 3 birgt Schuh D, der die höchsten Kräfte erzeugt und
auch bezüglich der ausgewerteten Momente tendenziell die höchsten Belastungen
generiert.

Das Kniegelenk ist zu dem Zeitpunkt, der für den Lastfall Nr. 3 ausgewählt wurde,
mit ca. 87◦ stark gebeugt. Gleichzeitig liegt eine Außenrotation des Unterschenkels
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bezüglich des Oberschenkels von etwa 16◦, aber keine Varus- oder Valgusstellung vor
(vgl. Abschnitt 3.3.3 und Abb. 3.14). Die TV-Bilder der Verletzungssituation zeigen,
dass sich der Oberkörper während der Verletzung weit hinter dem Fuß befindet (vgl.
Abb. B.3 im Anhang), wodurch eine starke Anspannung des M. quadriceps femo-
ris anzunehmen ist. Unmittelbar vor dem ausgewählten Zeitpunkt für die Messung
findet im Kniegelenk ausschließlich eine Außenrotationsbewegung statt.

Eine derart starke Außenrotation im Kniegelenk führt nach Fung & Zhang (2003)
zum „Impingement“ (vgl. Abschnitt 2.1.3) und verursacht so eine hohe Spannung im
vorderen Kreuzband [80]. Das zudem mit dem TrakTester gemessene Valgusmoment
und die aus der Körperposition resultierende Anspannung des M. quadriceps femoris
führen trotz der starken Beugung des Kniegelenks zu einer Erhöhung der Spannung
im vorderen Kreuzband [8; 155]. Darüber hinaus wirkt eine hohe axiale Last (ca.
2,8-faches Körpergewicht) auf den Schuh und führt so zu einer Verblockung der
gesamten Schuhsohle im Rasen. Basierend auf allen vorhandenen Informationen aus
der Poser-Analyse und der Computersimulation der Verletzungssituation ist für den
gewählten Zeitpunkt des Lastfalls Nr. 3 eine erhebliche Verletzungsgefahr aus der
Gelenkkinematik und der äußeren Belastung anzunehmen.

Das Stollendesign der Fußballschuhe kann deshalb schon bei kleinen Differenzen
einen Einfluss darauf haben, ob es zu einer Verletzung kommt oder nicht. Daher

Schuh
Gefährdungspotential Gefährdungspotential hohe
aus den Messwerten durch Kniewinkel axiale

Fx Fy Mx Mz Ges. FE VV Rot.1 Belastung

A −− + − o o −− o ++ ++
B + −− o − -2 −− o ++ ++
C − − + + + −− o ++ ++
D ++ ++ + + ++ −− o ++ ++

1: Im vorliegenden Lastfall Nr. 3 liegt eine Außenrotation im Kniegelenk vor.
2: Für Schuh B wird insgesamt ein etwas geringeres Verletzungspotentials als für Schuh A
angenommen, da Schuh A im Vergleich ein höheres Peak-Moment generiert.

Tab. 6.5: Interpretation der Ergebnisse der Vergleichsmessungen für Lastfall Nr. 3 hinsichtlich
des Gefährdungspotentials für das vordere Kreuzband bezogen auf den Gruppenmit-
telwert. Legende: ++ = sehr hoch, + = hoch, o = neutral, − = gering, −− = sehr
gering. Fx = Kraft in anterior-posterior-Richtung, Fy = Kraft in medialer-lateraler
Richtung, Mx = Varus-Valgus-Moment, Mz = Innenrotationsmoment und Ges. = das
Gefährdungspotential des jeweiligen Fußballschuhs insgesamt. Die Abkürzungen der Ge-
lenkwinkel sind in Abb. 3.9 erklärt.
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könnten auch die sehr kleinen Differenzen beim Moment Mz um die Unterschenkel-
Längsachse bereits relevant sein. Unter diesem Gesichtspunkt sind Schuh C wegen
der höchsten Vorlast sowie die Schuhe A und D wegen den hohen Peak-Werten
hinsichtlich des Verletzungspotentials kritisch einzuschätzen. Da Verletzungen des
vorderen Kreuzbands aber in der Regel durch die Kombination mehrerer Lasten
zustande kommen [99; 109] und somit die übrigen Kräfte und Momente nicht ver-
nachlässigbar sind, wird für die Bedingungen des Lastfalls Nr. 3 die aus Tab. 6.5
ersichtliche Reihenfolge der Schuhe hinsichtlich des Gefährdungspotentials angenom-
men.

6.2.4 Lastfall Nr. 4

Messwerte

In Abb. 6.6 sind die Mittelwertkurven aller gemessenen Kräfte und Momente der
vier Fußballschuhe (A bis D) und des Hallenschuhs (E) für den Lastfall Nr. 4 sowie
der Zeitverlauf des Gruppen-Mittelwerts dargestellt. In Tab. E.5 im Anhang sind
die berechneten Kennwerte für den Lastfall Nr. 4 aufgelistet.

Bei den Zeitverläufen der Messwerte des Lastfalls Nr. 4 werden für die Kraftkom-
ponenten Fx und Fz nur geringfügige Unterschiede zwischen den einzelnen Schuhen
ermittelt.

Es fällt auf, dass der Hallenschuh (Schuh E) bei der absoluten Betrachtung der
Messwerte bei allen Komponenten die niedrigsten Kräfte bzw. Momente erzeugt.
Von den Fußballschuhen werden bei Schuh D für die Kraftkomponente Fy sowie
die Drehmomente Mx und My die kleinsten Werte gemessen. Der Schuh A geniert
im Gegensatz dazu für Fy, My und Mz absolut gesehen die höchsten Kräfte bzw.
Momente.

Bei den berechneten Kennwerten zeigen sich für die analysierten Drehmomente
Mx und Mx Unterschiede bei der Höhe der Vorlast, bei den berechneten Amplituden
bzw. den Momenten 200 ms und 1000 ms nach tMoment degegen nur sehr geringe
Differenzen zwischen den Schuhen. Für das Drehmoment um die Tibia-Längsachse
ergibt sich für den Schuh A das niedrigste Peak-Moment, obwohl er absolut das
höchste Moment generiert. Bei den Peak-Werten für Fx und Fy sowie Mx werden
für den Schuh C die kleinsten Werte berechnet.
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Abb. 6.6: Ergebnisse der mit der Kraftmesszelle oberhalb des Sprunggelenks gemessenen Kräfte
und Momente für den Lastfall Nr. 4. Es sind für jeden Schuh jeweils die Mittelwert-
Zeitverläufe dargestellt. Zusätzlich ist der berechnete Zeitverlauf des Gruppen-
Mittelwerts abgebildet (schwarze Linie).
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Bewertung der Messwerte

Die ermittelten Kennwerte der Schuhe für die Kräfte Fx und Fy unterscheiden sich
beim Lastfall Nr. 4 hinsichtlich der Vorlast erheblich weniger, als bei den anderen
drei untersuchten Lastfällen. Das ist auf die deutlich geringere Kraft zurückzuführen
mit der die Schuhe auf den Boden gedrückt werden. Da die Messwerte nur mit klei-
nen Messunsicherheiten (Ausnahme: Schuh D) behaftet sind, sind auch die geringen
Unterschiede aussagekräftig und damit relevant für die Interpretation. Allgemein
liegen die Kennwerte der Schuhe A und B sowie die der Schuhe C und D für bei-
de Kraftkomponenten jeweils eng beisammen, mit Ausnahme des Peak-Werts von
Schuh D für die Kraft Fx.

Für die Komponente Mx ergeben sich für den Kennwerte L 200 sehr kleine Werte
und nur minimale Unterschiede zwischen den Schuhen. Deshalb gehen diese nicht in
die Bewertung hinsichtlich des Gefährdungspotentials ein. Die ermittelten Differen-
zen für die Vorlast und die maximale Amplitude sind dagegen aufgrund der geringen
Standardabweichungen aussagekräftig, d.h. sie können auf das Stollendesign zurück-
geführt werden.

Die Kennwerte für Mz sind sehr uneinheitlich. Diejenigen Schuhe, für die hohe
Vorlasten ermittelt werden (Schuh A und D) generieren niedrigere Peak-Momente
als diejenigen Schuhtypen, für die geringere Vorlasten gemessen werden. Trotz des
geringsten eingeleiteten Moments aller untersuchten Lastfälle, sind die Differenzen
sowohl zwischen den Schuhen als auch zum Gruppen-Mittelwert für den Kennwert
Vorlast aussagekräftig. Bei der maximalen Amplitude (Peak) fällt Schuh A mit dem
deutlich kleinsten Wert auf, beim Kennwert L 200 produziert Schuh C das größte
Moment. Die Unterschiede zwischen den Kennwerten der übrigen Schuhe sind im
Verhältnis zu den Standardabweichungen dagegen klein und können nur bedingt in
die Interpretation mit einfließen.

Biomechanische Interpretation der Messwerte

In Tab. 6.5 ist die Bewertung des Gefährdungspotentials der vier getesteten Fuß-
ballschuhe für den Lastfall Nr. 4 aufgeführt. Die Schuhe A und B sind dabei ins-
gesamt gleich bewertet. Schuh A generiert die mit Abstand höchsten Kräfte sowohl
in anterior-posterior Richtung als auch in medial-lateraler Richtung. Der Schuh B
erzeugt im Vergleich zu den jeweiligen Gruppen-Mittelwerten und den übrigen Schu-
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Schuh
Gefährdungspotential Gefährdungspotential hohe
aus den Messwerten durch Kniewinkel axiale

Fx Fy Mx Mz Ges. FE VV Rot. Belastung

A ++ ++ o o + −− ++ + −
B o + + + + −− ++ + −
C − − − + − −− ++ + −
D o − o o o −− ++ + −

Tab. 6.6: Interpretation der Ergebnisse der Vergleichsmessungen für Lastfall Nr. 4 hinsichtlich
des Gefährdungspotentials für das vordere Kreuzband bezogen auf den Gruppenmit-
telwert. Legende: ++ = sehr hoch, + = hoch, o = neutral, − = gering, −− = sehr
gering. Fx = Kraft in anterior-posterior-Richtung, Fy = Kraft in medialer-lateraler
Richtung, Mx = Varus-Valgus-Moment, Mz = Innenrotationsmoment und Ges. = das
Gefährdungspotential des jeweiligen Fußballschuhs insgesamt. Die Abkürzungen der Ge-
lenkwinkel sind in Abb. 3.9 erklärt.

hen erhöhte Werte für Fy und die Momente Mx und Mz. Das Stollendesign von
Schuh C wird insgesamt als das mit dem geringsten Verletzungspotential eingestuft
obwohl für Mz ein erhöhtes Verletzungspotential ermittelt wurde. Da dies jedoch
hauptsächlich auf den Kennwert L 200 zurückzuführen ist und dieser Schuh bei den
übrigen Komponenten zumeist deutlich weniger Kräfte bzw. Momente generiert als
die anderen Schuhtypen, ist insgesamt von einem geringen Gefährdungspotential
auszugehen. Für Schuh D wird unter den Bedingungen von Lastfall Nr. 4 ein ge-
ringfügig höheres Gefährdungspotential angenommen als für Schuh C, da er unter
anderem bei den Komponenten Fx und Mx jeweils die höchsten Peak-Werte erzeugt.

Zum Zeitpunkt des maximalen Drehmoments um die Unterschenkel-Längsachse
befindet sich das Kniegelenk in einer sehr starken Valgus-Stellung (42◦) bei einer
Flexion von etwa 70◦. Zudem ist der Unterschenkel bezüglich des Oberschenkels
ca. 4◦ nach innen rotiert. Unmittelbar vor dem gewählten Zeitpunkt erfolgt eine
dynamische Valgus-Bewegung, während die zuvor starke Innenrotation abnimmt,
d.h. der Unterschenkel wieder nach außen rotiert.

Wie bei den übrigen Lastfällen ist aufgrund der starken Beugung des Kniege-
lenks diesbezüglich nicht von einer Gefährdung des vorderen Kreuzbands auszu-
gehen. Auch ist die im Vergleich zu den anderen Situationen geringe eingeleitete
Kraft (entspricht ca. dem 1,15-fachen Körpergewicht des verletzten Spielers) kein
Indikator für eine starke Gelenkbelastung. Einzig die extreme Valgus-Stellung des
Kniegelenks in Verbindung mit der leichten Innenrotation stellt eine Gefahr für das
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vordere Kreuzband dar [108; 187; 222; 230]. Dieser sogenannte Valgus-Kollaps wird
in der Literatur als wichtiger Verletzungsmechanismus bei Kreuzbandverletzungen
genannt [42; 108; 187].

Unter diesem Gesichtspunkt bekommen bei dem vorliegenden Lastfall Nr. 4 die
Kennwerte von Mx sowie die der in medialer Richtung wirkenden Kraft Fy besondere
Bedeutung für die Einschätzung des Gefährdungspotentials der getesteten Fußball-
schuhe. Da Schuh A allgemein die höchsten Kräfte erzeugt und Schuh B die größte
Vorlast bezüglich Mx werden diese Schuhe als diejenigen mit dem höchsten Ge-
fährdungspotential unter den gegebenen Bedingungen eingestuft, der Schuh C als
derjenige mit dem Geringsten (siehe Tab. 6.6).

Da die Schuhe A und B bei den genannten Komponenten deutlich höhere Kräfte
bzw. Momente generieren als die Schuhe C und D ist ein direkter Einfluss auf die
Belastungen im Kniegelenk in diesem Fall wahrscheinlich und plausibel. Aufgrund
der extremen Stellung des Kniegelenks bedeutet das jedoch nicht, dass die Verletzung
mit dem Schuh C oder D nicht passiert wäre. Auf Basis der gemessenen Daten treten
mit diesen beiden Fußballschuhen jedoch etwas geringere Belastungen auf, was die
Verletzungsgefahr wahrscheinlich vermindert.

6.3 Fazit der experimentellen Vergleichsmessungen

Mit dem neu entwickelten Testgerät „TrakTester“ konnten vier Fußballschuhe mit
unterschiedlichem Stollendesign unter vier verschiedenen Lastbedingungen unter-
sucht werden, bei denen Verletzungen des vorderen Kreuzbands im Fußball auf-
getreten waren. Die mit dem TrakTester oberhalb des Sprunggelenks gemessenen
Kräfte bzw. (Dreh-)Momente und die daraus berechneten Kennwerte weisen für
den Großteil der ausgewerteten Komponenten aussagekräftige Unterschiede auf. Die
Einschätzung, welche Relevanz die ermittelten Werte in Bezug auf Verletzungen des
vorderen Kreuzbands haben, ist die große Herausforderung bei der Interpretation
der Messdaten unter biomechanischen Gesichtspunkten.

Bei der Untersuchung der Schuh-Boden-Interaktion von Fußballschuhen gibt es
keine Standards mit denen die im Rahmen dieser Arbeit gemessenen Daten vergli-
chen werden könnten [40]. In der wissenschaftlichen Literatur erfolgt bei der Aus-
wertung experimenteller Untersuchungen zum Traktionsverhalten bislang zumeist
die separate Betrachtung der Traktionskraft in Bewegungsrichtung und des Mo-
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ments um die vertikale Achse (Unterschenkel-Längsachse) [103; 144; 166; 233; 245;
248; 256]. Einzig in der Untersuchung von Cawley et al. (2003) werden neben dem
Drehmoment um die vertikale Achse auch das Valgus-Moment (Drehmoment um
die horizontale Achse in Bewegungsrichtung) sowie beide horizontalen Kräfte in die
Auswertung mit einbezogen, jedoch nicht zu einem gesamten Wert kombiniert [40].

Cawley et al. (2003) stellen im Fazit ihrer Studie die Vermutungen verschiedener
Autoren in Frage, die Reibungs- bzw. Traktionskoeffizienten in „sicher“ und „unsi-
cher“ unterteilen, da bislang kein Zusammenhang zwischen den erzeugten Kräften
am Fuß und den auf das Kniegelenk wirkenden Belastungen nachgewiesen ist [40].

Die in der vorliegenden Arbeit vorgenommene Einschätzung des Gefährdungs-
potentials hat das Ziel, basierend auf den Erkenntnissen von Kadaver- und Labor-
studien einen Anhaltspunkt dafür zu liefern, ob ein spezifisches Stollendesign bei
einem bestimmten (untersuchten) Lastfall verhältnismäßig hohe Belastungen gene-
riert, oder nicht. Da nicht jede Bewegung zwangsläufig zu einer Verletzung führt
ist davon auszugehen, dass die Schuhe im Mittel nicht ursächlich für die Verletzung
sind. Ergeben die Mess- bzw. die berechneten Kennwerte dagegen deutlich höhere
Belastungen eines Stollendesigns im Vergleich zu den anderen Schuhen bzw. den
Gruppen-Mittelwerten, wird dies in der vorliegenden Arbeit als Indikator für ein er-
höhtes Verletzungspotential verwendet. Da Verletzungen des vorderen Kreuzbands
durch eine Kombination mehrerer Faktoren zustande kommen [12; 89; 136], können
vermutlich auch geringfügig erhöhte Belastungen aufgrund des Stollendesigns einen
Einflussfaktor darstellen. Die Frage, ob die Kräfte und Momente die Belastung im
Knie tatsächlich zu gleichen Teilen beeinflussen, bzw. welcher der Kennwerte für
Kreuzbandverletzungen der Wichtigste ist, kann mit dem aktuellen Stand der For-
schung nicht eindeutig geklärt werden. Die Verwendung detaillierter und validierter
Computermodelle könnten möglicherweise in Zukunft weitergehende Erkenntnisse
aus den gemessenen Daten ermöglichen. Die hier durchgeführte Bewertung der Ge-
fährdungspotentiale stellt jedoch einen erheblichen Fortschritt bei der Untersuchung
des Traktionsverhaltens im Hinblick auf Kreuzbandverletzungen dar.

Die in der vorliegenden Arbeit verwendeten Untersuchungsbedingungen unter-
scheiden sich sowohl hinsichtlich der eingeleiteten axialen Vorlasten und Drehmo-
mente, als auch hinsichtlich der anatomischen Stellung des Unterschenkels zum Fuß
während der Messungen vollständig von allen bisher bekannten Tests. Daher erbrin-
gen Vergleiche mit solchen Studien kaum neue Erkenntnisse und können höchstens
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einige Anhaltspunkte und Tendenzen liefern.

Lambson et al. (1996) identifizieren in ihrer Untersuchung das sog. „edge“- Design
(längere, ungleiche Stollen am Rand und mehrere kurze, runde Stollen in der Mitte
der Sohle) als dasjenige, welches bei ihren Tests die höchste Rotationstraktion er-
zeugt und bringen es als Risikofaktor bei Kreuzbandrissen ins Spiel [144]. Shorten et
al. (2003) ermitteln für ein „aggressives Stollendesign“, vergleichbar mit dem edge-
Design, die höchsten Rotationsmomente auf Natur- und neuen Kunstrasenfeldern
mit Einstreugranulat.

Diese Aussagen können hier nicht pauschal bestätigt oder widerlegt werden. Statt-
dessen zeigt sich bei den vorliegenden Ergebnissen, dass die gemessenen Kräfte nicht
nur vom Stollendesign sondern auch stark vom untersuchten Lastfall und der genau-
en Belastung der Schuhsohle abhängen. Das Stollendesign von Schuh D, welches mit
seinen vorwiegend am Rand der Schuhsohle platzierten länglichen Stollen (siehe
Abb. 6.1) Ähnlichkeit zum oben genannten „edge-Design“ aufweist, wird für drei der
vier Lastfälle insgesamt als das mit dem geringsten Verletzungspotential bewertet.
Im Lastfall Nr. 3, bei dem im Gegensatz zu den übrigen Lastfällen eine gleichmä-
ßige Belastung der Fußsohle eingestellt wurde, erzeugt dieser Schuh sowohl für jede
Komponente als auch in Kombination, die höchsten Kräfte und Momente.

Bei den Lastfällen Nr. 1 und Nr. 4 wird auf Basis der Mess- und Kennwerte das
Stollendesign von Schuh A als dasjenige mit dem höchsten Gefährdungspotential
für das vordere Kreuzband bewertet, das von Schuh B jeweils als dasjenige mit dem
Zweithöchsten. Schuh C, dessen Sohlendesign am äußeren Rand der Schuhsohle lange
zylindrische Stollen (verbunden durch kleine Stege) und im Mittelfußbereich kurze
längliche Stollen besitzt generiert beim Lastfall Nr. 2 durchweg hohe Belastungen
und wird für diesen entsprechend als Schuh mit dem höchsten Gefährdungspotential
eingestuft.

Bei der ausschließlichen Betrachtung des Drehmoments um die Unterschenkel-
Längsachse (ähnlich wie bei den aus der Literatur bekannten Studien) würden sich
die Ergebnisse bei den Lastfällen Nr. 1 und Nr. 4 verändern. Für den Lastfall Nr. 1
würde Schuh C noch vor Schuh A die höchste Belastung für das Knie darstellen.
Bei LF 4 würde sich die Beurteilung hinsichtlich des Gefährdungspotentials noch
stärker verändern. So wäre Schuh C, der insgesamt als derjenige mit dem geringsten
Verletzungspotential eingestuft wurde, plötzlich derjenige mit dem höchsten Verlet-
zungspotential. Schuh A, der gesamt als der „Gefährlichste“ eingestuft ist, würde als
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„neutral“ und damit als erheblich sicherer betrachtet werden, als bei der Einbezie-
hung aller Kennwerte.

Für die Lastfälle Nr. 2 und Nr. 3 bringt die ausschließliche Betrachtung des Mo-
ments Mz dagegen keine Veränderung in der Einschätzung des Gefährdungspoten-
tials und auch die Reihenfolge der Schuhe, die sich aus den Bewertungen ergibt,
bleibt in beiden Fällen gleich. Daraus kann der Schluss gezogen werden, dass un-
ter bestimmten Bedingungen nicht nur das Drehmoment um die Unterschenkel-
Längsachse bei der Untersuchung des Traktionsverhaltens wichtig ist, sondern auch
die übrigen Kräfte und Momente zu berücksichtigen sind. Durch die Nachbildung
des menschlichen Sprunggelenks, die realitätsnahe Belastung der Schuhe und die
Messung der Kräfte ist es mit dem TrakTester möglich, erheblich aussagekräftigere
und vor allem relevantere Daten zu messen, als die mit bisherigen Testgeräten der
Fall ist.

Bezüglich der in drei der vier Situationen sehr hohen Kraft die auf den Schuh wirkt
kann festgestellt werden, dass die Ergebnisse vor allem dann eine hohe Aussagekraft
besitzen, wenn auch ein hohes Drehmoment um die Unterschenkel-Längsachse ein-
geleitet wird. Bei Lastfall Nr. 3, bei dem nur ein geringes Drehmoment verwendet
wird, sind die Differenzen zwischen den Schuhen für die Momente Mx und Mz gering.
Für den Lastfall Nr. 4 dagegen, bei dem die Schuhe nur mit einer sehr geringen Kraft
auf den Boden gedrückt werden, ergeben sich auch bei einem kleinen Drehmoment
aussagekräftige Differenzen zwischen den Schuhen. Im Gegensatz zu Lastfall Nr. 3
sind die Schuhe daher nicht so stark im Boden verblockt. Daraus kann entsprechend
verallgemeinert werden, dass die Unterschiede zwischen dem Stollendesign vor allem
bei sehr hohen externen Kräften und Momenten oder bei einer geringen Verblockung
des Schuhs mit dem Boden deutlich zutage treten.

Interessant ist weiterhin die Feststellung, wonach für Schuh D nur bei Lastfall
Nr. 3 insgesamt das größte Verletzungspotential ermittelt wird, ansonsten jeweils
das niedrigste. Eine mögliche Erklärung hierfür ist die bei diesem Lastfall einge-
stellte, gleichmäßig über die Fußfläche verteilte Belastung. Bei allen anderen Si-
tuationen wurde vor allem die mediale Seite des Fußes und damit der Schuhsohle
belastet. Daraus lässt sich schließen, dass die Art der Belastung, d.h. die vorliegende
plantare Druckverteilung, einen großen Einfluss auf die resultierenden Kräfte hat.
Zur Verifizierung dieses Zusammenhangs wären systematische Untersuchungen mit
unterschiedlichen plantaren Druckverteilungen sinnvoll und notwendig.
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Ebenso wichtig wäre die detaillierte Analyse, ob der Aufbau des Schuhs, d.h. seine
Gesamtsteifigkeit und die Passform, mit den gemessenen Kräften in Zusammenhang
steht. Bei den Vergleichsmessungen fiel beispielsweise die starke Verformung von
Schuh D auf die deutlich ausgeprägter war, als bei allen anderen getesteten Schuhen.
Möglicherweise steht dies in einem direkten Zusammenhang mit den überwiegend
geringen gemessenen Kräften bei diesem Schuhtyp.

Zusammenfassend ist festzustellen, dass mit dem TrakTester das Traktionsver-
halten von Fußballschuhen unter realitätsnahen, physiologischen Belastungen un-
tersucht werden kann. Unterschiede zwischen den einzelnen Schuhen sind in jedem
der vier verwendeten Lastfälle messbar, die bis auf wenige Ausnahmen nur mit gerin-
gen Unsicherheiten behaftet sind. Diese gute Reproduzierbarkeit der Messwerte ist
ein wesentlicher Vorteil der mechanischen Tests im Vergleich zu Probandenstudien
[181; 241]. Die aus den gemessenen Daten berechneten Kennwerte sowie ihre Kom-
bination zu Gefährdungspotentialen für jeden Schuh führen zu der Schlussfolgerung,
dass das Stollendesign der Fußballschuhe die Belastungen im Knie und speziell im
vorderen Kreuzband beeinflusst, allerdings erheblich von den exakten Randbedin-
gungen abhängt.



Kapitel 7

Zusammenfassung und Ausblick

7.1 Zusammenfassung

Bei der Sportart Fußball benötigen die Spieler ein Maximum an Bodenhaftung
(= Traktion), um schnelle Richtungsänderungen sowie kurze Start- und Stopp-Be-
wegungen ausführen zu können. Je mehr Traktion dem Spieler zur Verfügung steht
desto größer ist seine Chance, sich einen Vorteil gegenüber dem Gegenspieler ver-
schaffen zu können. Andererseits belasten die schnellen Bewegungen die Gelenke
der Spieler derart, dass das vordere Kreuzband unter Umständen ohne jede Einwir-
kung eines Gegenspielers reißt. Da der Schuh die einzige Verbindung zwischen dem
Spieler und dem Boden ist, können auch nur dort die Kräfte generiert werden, die
schlussendlich zum Riss des Kreuzbands führen.

Ziel der Arbeit war daher die Beantwortung der Frage, ob es einen Zusammenhang
zwischen dem Stollendesign aktueller Fußballschuhe und den auftretenden Kräften
im Kniegelenk und somit der Gefahr von Kreuzbandrissen ohne Einwirkung eines
Gegenspielers gibt oder nicht. Zur Beantwortung der Fragestellung wurde durch die
Kombination verschiedener Methoden eine neue, aus drei Teilen bestehende Vorge-
hensweise entwickelt.

Da aus ethischen Gründen Probanden nicht in Situationen gebracht werden dür-
fen in denen eine akute Verletzungsgefahr besteht, sind mechanische Tests die ein-
zige Möglichkeit diese Problemstellung zu untersuchen. Die Voraussetzung, um mit
mechanischen Tests aussagekräftige und damit belastbare Daten zu erhalten ist, dass
die Schuhe möglichst realistischen Belastungen ausgesetzt werden. Bisher bekannte
Testgeräte sind jedoch nicht in der Lage, das Traktionsverhalten von Fußballschuhen
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unter adäquaten Bedingungen zu untersuchen. Deshalb wurde in der vorliegenden
Arbeit ein völlig neuartiges mechanisches Testgerät entwickelt, welches Fußballschu-
he unter Belastungen untersuchen kann, in denen sich nachweislich Verletzungen
des vorderen Kreuzbands ereigneten. Für dessen Entwicklung und die experimen-
telle Untersuchung verschiedener Stollendesigns war die Kenntnis der auftretenden
Kinematik, speziell der exakten Position des Unterschenkels zum Fuß, sowie der
Bodenreaktionskraft und des Drehmoments um die Tibia-Längsachse erforderlich.

Hierzu wurde zunächst mittels der Poser-Analyse [137], einer modellbasierten Re-
konstruktionsmethode, aus TV-Bildern die Kinematik von vier Situationen im Fuß-
ball ermittelt, in denen sich eine Verletzung des vorderen Kreuzbands ohne Gegne-
reinwirkung ereignet hatte. Durch die nachträgliche Kalibrierung der Videos anhand
im Bild sichtbarer Spielfeldmarkierungen konnten die Verletzungssituationen dreidi-
mensional analysiert werden. Aufgrund der qualitativ hochwertigen Eingangsdaten
und der guten Genauigkeit der Rekonstruktionen wurden aussagekräftige kinema-
tische Daten ermittelt und eine verlässliche Abschätzung der Bodenreaktionskräfte
vorgenommen.

Die einzige Möglichkeit um aus diesen Daten auf resultierend übertragene Kräfte
und Drehmomente im Knie- und Sprunggelenk zu schließen war der Einsatz eines
geeigneten Computermodells als Berechnungsmethode. In der vorliegenden Arbeit
wurde das HANAVAN-Modell [98] verwendet und mit einem invers-dynamischen
Ansatz die resultierenden Gelenkmomente im Knie- und Sprunggelenk während der
analysierten Verletzungssituationen ermittelt. Die Berechnung der resultierenden
Gelenkmomente erfolgte dabei mittels eines sogenannten Gelenkmoment-Reglers,
der zu jedem Zeitschritt der Integration die Drehmomente ermittelte die notwen-
dig waren, um den aktuellen Ist-Winkel des Modells an den vorgegebenen Soll-
Winkel (aus der Poser-Analyse) anzupassen. Im Rahmen umfangreicher Simulations-
rechnungen wurde sichergestellt, dass das verwendete HANAVAN-Modell mit dem
Gelenkmoment-Regler verlässliche Ergebnisse produziert und die Ergebnisse hin-
sichtlich ihrer Aussagekraft bewertet werden können. Durch die Kombination der
kinematischen Daten aus der Poser-Analyse mit dem HANAVAN-Menschmodell im
MKS-Programm Simpack konnten erstmals die resultierenden Gelenkmomente wäh-
rend Situationen berechnet werden, die erwiesenermaßen einen Riss des vorderen
Kreuzbands zur Folge hatten.

Auf Grundlage der kinematischen Daten aus der Poser-Analyse und den mittels
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Computersimulation berechneten Belastungsgrößen erfolgte anschließend die Ent-
wicklung der neuen mechanischen Testeinrichtung, des „TrakTesters“.

Der TrakTester ist ein vollständig pneumatisch betriebenes Testgerät, dessen äu-
ßeres Grundgerüst zwei innere, gegeneinander kippbare Rahmen, einen künstlichen
Unterschenkel und Fuß sowie die Komponenten zur Belastung des Schuhs trägt.
Durch die Verwendung einer auf der menschlichen Anatomie basierenden mechani-
schen Nachbildung des Fußes und des Sprunggelenks können realistische Stellungen
zwischen dem Unterschenkel und dem Fuß eingestellt und die Fußballschuhe in die-
ser Position belastet und gegenüber dem Boden gedreht werden. Darüber hinaus ist
durch die Möglichkeit der individuellen Anpassung der an der Fußsohle wirkenden
plantaren Druckverteilung die realitätsnahe Belastung der Fußballschuhe gegeben.
Die mit einer 6-Komponenten-Kraftmesszelle oberhalb des künstlichen Sprungge-
lenks gemessenen Kräfte und (Dreh-)Momente lassen direkte Rückschlüsse auf die im
Kniegelenk auftretenden Belastungen zu, da die am unteren (distalen) Ende des Un-
terschenkels wirkenden Kräfte und Momente auf das obere (proximale) Ende über-
tragen werden und somit auf das Kniegelenk wirken. Damit ist die Untersuchung des
Traktionsverhaltens von Fußballschuhen unter realitätsnahen Bedingungen möglich.
Der TrakTester erfüllt somit alle wesentlichen Kriterien um aussagekräftige Daten
erheben und die Ergebnisse auf den Menschen übertragen zu können.

Die im Rahmen mehrerer Vorstudien erfolgte Überprüfung der Sensitivität des
TrakTesters und dessen Wiederholgenauigkeit bei Messungen zeigte, dass reprodu-
zierbare und aussagekräftige Ergebnisse generiert und Unterschiede im Traktions-
verhalten zwischen einzelnen Schuhen gemessen werden konnten.

Mittels des neuen Testgeräts erfolgte die Durchführung von Vergleichsmessungen
mit vier weit verbreiteten Fußballschuhen aber unterschiedlichem Stollendesign bei
vier verschiedenen Lastfällen. Für jede analysierte Verletzungssituation wurde aus
den Ergebnissen der Computersimulation der Zeitpunkt ermittelt, zu dem das ma-
ximale Drehmoment um die Unterschenkel-Längsachse bezüglich des Fußes auftrat.
Die Winkelstellung zwischen Unterschenkel und Fuß sowie die wirkende Bodenre-
aktionskraft wurden für den entsprechenden Zeitpunkt aus den Daten der Poser-
Analyse extrahiert und jeweils als Randbedingungen für die Messungen verwendet.
Die Einstellung der plantaren Druckverteilung für die realistische Belastung der
Schuhe geschah anhand von Literaturdaten vergleichbarer Bewegungen.

Die Ergebnisse der Vergleichsmessungen mit dem TrakTester zeigen messbare
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und aussagekräftige Unterschiede zwischen den einzelnen Schuhen in jedem der
vier verwendeten Lastfälle. Die aus den gemessenen Daten berechneten Kennwer-
te und ihre Zusammenfassung zu Gefährdungspotentialen für jeden Schuh führen
zu der Schlussfolgerung, dass das Stollendesign der Fußballschuhe die Belastungen
im Knie und speziell im vorderen Kreuzband beeinflusst, allerdings erheblich von
den exakten Randbedingungen abhängt. So wird Schuh D in drei von vier Last-
fällen als derjenige Schuh mit dem geringsten Gefährdungspotential eingestuft, im
Vierten jedoch als derjenige mit dem Höchsten. Weiterhin lässt sich aus den Daten
der Vergleichsmessungen schließen, dass die alleinige Auswertung des Drehmoments
um die Unterschenkel-Längsachse (wie in der Literatur bisher üblich) oftmals keine
verlässlichen Rückschlüsse über den möglichen Einfluss des Stollendesigns auf die
Kräfte im Kniegelenk zulässt. Der TrakTester stellt somit eine erhebliche und wich-
tige Verbesserung gegenüber bisher bekannten Testgeräten dar, wenn der Fokus der
Untersuchung auf dem Zusammenhang zwischen dem Traktionsverhalten der Fuß-
ballschuhe und möglichen Knieverletzungen liegt.

Neben den Daten, die unmittelbar für die Entwicklung des TrakTester und die
Durchführung der Vergleichsmessungen notwendig waren, liefern die Ergebnisse der
Poser-Analyse und der Computersimulation zahlreiche Erkenntnisse über die Me-
chanismen von Verletzungen des vorderen Kreuzbands im Fußball.

Aus den Ergebnissen der Poser-Analyse kann zusammenfassend festgestellt wer-
den, dass sich Verletzungen des vorderen Kreuzbands ohne Gegnereinwirkung im
Fußball während komplexer mehrdimensionaler Gelenkbewegungen und damit
-belastungen ereignen. Die Einflussfaktoren der Sagittalebene scheinen dabei eine
wichtige Rolle zu spielen, vor allem bei sehr schnellen, dynamischen Bewegungen.
Bei Cutting-Bewegungen ist zusätzlich die Wirkung einer Valgus-Last, teilweise ge-
koppelt mit einer Innenrotation der Tibia, wahrscheinlich.

Die mittels Computersimulation berechneten Daten ergänzen die Erkenntnisse
aus der Poser-Analyse um quantitative Angaben der Gelenkmomente. Demnach tre-
ten bei allen untersuchten Situationen während der ersten 50 ms bis 60 ms nach dem
Bodenkontakt sehr hohe (Dreh-)Momente um alle Achsen des Kniegelenks auf. Bei
drei der vier Verletzungen wirkt in diesem Zeitraum im Kniegelenk jeweils das maxi-
male Extensionsmoment kombiniert mit sehr hohen Valgus- und Innenrotationsmo-
menten. Nur bei einem Fall tritt das Extensionsmoment gekoppelt mit einem Varus-
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und einem Außenrotationsmoment kurz nach dem ersten Bodenkontakt auf.

Unter Berücksichtigung aller vorhandener Daten ist dennoch davon auszugehen,
dass sich zwei der vier Verletzungen erst zu einem späteren Zeitpunkt während des
Bodenkontakts ereigneten. Die Kombination mehrerer verschiedener Methoden ist
daher für die detaillierte Analyse und das Verständnis von komplexen Verletzungs-
situationen sinnvoll und notwendig.

7.2 Ausblick

Die vorliegende Arbeit kombiniert in der beschriebenen Art und Weise erstmals
biomechanische Analyseverfahren, Computersimulation und die experimentelle Un-
tersuchung des Traktionsverhaltens von Fußballschuhen. Es konnte nachgewiesen
werden, dass die entwickelte Vorgehensweise zielführend ist und aussagekräftige Er-
gebnisse liefert. Es steht somit ein funktionierendes Werkzeug zur Verfügung, um
sowohl Verletzungsmechanismen als auch die Schuh-Boden-Interaktion im Detail zu
untersuchen. Mögliche Anwendungsfälle sind alle Sportarten, in denen Verletzungen
aufgrund sehr hoher Kräfte zwischen Schuh und Boden auftreten, z.B. American
Football, Hockey, Hallenhandball oder Basketball.

Das Testgerät „TrakTester“ kann dabei als Werkzeug für die Entwicklung neuer
Materialien oder Sportschuhe eingesetzt werden, sei es zur Untersuchung neu ent-
wickelter Kunstrasenspielfelder im Fußball oder der Untersuchung neuartiger Sport-
schuhe für die verschiedensten Sportarten und realitätsnahen Belastungen.

Auf den Anwendungsfall Fußball bezogen bieten sich zukünftig eine Reihe grund-
legender Untersuchungen zur Schuh-Boden-Interaktion an mit dem Ziel, systema-
tisch den Einfluss einzelner Parameter auf das Traktionsverhalten zu untersuchen.
Beispiele hiefür sind der Vergleich von speziell angefertigten Schuhen, die entwe-
der einen identischen Schuhaufbau und verschiedene Stollendesigns, oder identische
Stollendesigns bei unterschiedlichem Schuhaufbau haben. Darüber hinaus würden
systematische Messungen zur Untersuchung des Einflusses der Winkelstellung zwi-
schen Unterschenkel und Fuß oder der plantaren Druckverteilung auf die erzeugten
Kräfte wichtige Erkenntnisse für das weiterführende Verständnis der Schuh-Boden-
Interaktion liefern.

Bei der zusätzlichen Erfassung der tatsächlichen Bodenreaktionskraft während
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der Traktionsmessungen durch eine hochauflösende Kraftmessplatte bestünde die
Möglichkeit, den gemessenen internen Kräften und Momenten die auftretenden Rei-
bungs- bzw. Traktionskoeffizienten gegenüber zu stellen. Eine solche Untersuchung
würde die Lücke zwischen den Ergebnissen der bisher bekannten Testgeräte und
denen des TrakTesters schließen und einen erheblichen Erkenntnisgewinn bedeuten
der die Entwicklung neuer Stollendesigns maßgeblich beeinflussen könnte.

Um detailliertere Erkenntnisse bezüglich der Verletzungsmechanismen zu erhal-
ten, sollten die Daten aus der Poser-Analyse mit einem komplexeren Computer-
modell simuliert werden. Damit wären genauere Informationen über die auftreten-
den Gelenkbelastungen ermittelbar, als dies mit dem hier verwendeten HANAVAN-
Modell möglich ist.

Zudem besteht in Zukunft die Möglichkeit, auf Basis der Messwerte des Trak-
Testers die Schuh-Boden-Interaktion mathematisch zu beschreiben. Dies würde die
Möglichkeit eröffnen, auch eine (vorwärts-)dynamische Simulation von realen Ver-
letzungssituationen durchführen und so die auftretenden Muskelkräfte und Gelenk-
belastungen direkt zu berechnen.

Ein weiterer logischer Schritt wäre zudem, die mit dem TrakTester gemessenen
Daten in ein exaktes und validiertes Computermodell des menschlichen Beines, bei-
spielsweise von Lehner (2007) [147] einzugeben. So könnten direkt die Belastungen
in den einzelnen anatomischen Strukturen des Kniegelenks in Abhängigkeit vom
Stollendesign bzw. vom Traktionsverhalten berechnet werden. Mit diesem Ansatz
bestünde dann die Möglichkeit, konkrete Aussagen über das Gefährdungspotential
bestimmter Fußballschuhe im Hinblick auf Knie- bzw. Kreuzbandverletzungen zu
treffen. Durch die gezielte Variation verschiedener Parameter könnten den Herstel-
lern von Sportschuhen detaillierte Informationen geliefert werden, die ihnen bei der
Lösung ihres Zielkonflikts zwischen maximaler Traktion für den Spieler auf der einen
und Schutz vor Verletzungen auf der anderen Seite behilflich sind.
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Anhang A

Anatomische Grundlagen der

unteren Extremität

In der vorliegenden Arbeit geht es oft um den anatomischen Aufbau der unteren Ex-
tremitäten, sowie um die Bewegungsmöglichkeiten („Range of Motion“) des Sprung-
und Kniegelenks. Um dem Leser einen schnellen Zugriff auf die notwendigen Informa-
tionen zu ermöglichen, sind nachfolgend die wichtigsten anatomischen Grundlagen
der unteren Extremitäten stichpunktartig zusammengestellt.

Es ist nicht das Ziel dieses Exkurses eine vollständige Zusammenfassung aller wis-
senschaftlichen Untersuchungen zu diesem Themenkomplex zu geben. Ebensowenig
werden Aufbau und Gelenkfunktionen bis ins kleinste Detail erläutert. Der inter-
essierte Leser wird an dieser Stelle auf die einschlägige medizinische Fachliteratur
beispielsweise den Sobotta Atlas der Anatomie des Menschen [235] verwiesen.

Bei den dargestellten Winkelangaben, sei es der Bewegungsumfang (Range of
Motion, ROM) oder die Position der Gelenkachsen, gibt es große individuelle Un-
terschiede zwischen den Menschen. Entsprechend finden sich in der Literatur stark
voneinander abweichende Zahlenwerte. Aus Gründen der Übersichtlichkeit werden
jeweils nur wenige Quellen pro Gelenk genannt, wobei es sich dabei nach Möglichkeit
um Standardwerke der Anatomie bzw. der Biomechanik handelt.
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Zur Klärung der in der vorliegenden Arbeit verwendeten anatomischen Richtungs-
bezeichnungen dient nachfolgende Abbildung A.1:

Flexion (+)
(FE)

Valgus (+) - Varus (-)
(VV)

Innenrotation (+)
(IR)

0°

0°

0°

Pronation (-) - Supination (+)
(SP)

0°

Außenrotation (-) - Innenrotation (+)
(IR)

Plantarflexion (-) - Dorsalflexion (+)
(DF)

+

-

+

+

+

++- -

-

anterior

vorwärts

posterior

rückwärts

medial

nach innen

lateral

nach außen
vertikal

Abb. A.1: Darstellung der anatomischen Richtungs- und Gelenkwinkel-Bezeichnungen dargestellt
am Beispiel des rechten Beines.
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A.1 Das Kniegelenk

Anatomischer Aufbau

Das Kniegelenk ist das größte Gelenk des menschlichen Körpers. Es sitzt zwischen
Femur, Tibia, Fibula und Patella und verbindet diese gelenkig miteinander, siehe
Abbildung A.2. Mechanisch gesehen besteht das menschliche Knie aus aus drei Ge-
lenkkompartimenten, dem Femorotibial-, Tibiofibular- und Femoropatellar-Gelenk
[129; 147]. Die beiden erstgenannten befinden sich zwischen den Femurkondyllen und

dem Tibiaplateau, das letztgenannte

Abb. A.2: Röntgenaufnahme des Kniegelenks
zur Darstellung der beteiligten Kno-
chen.
Quelle: www.medicalphotos.com

zwischen Patella und Femur. Diese
Dreiteilung ermöglicht eine komple-
xe dreidimensionale Bewegung und
nicht nur eine Drehung um eine Ach-
se, wie es in ersten Untersuchungen
vereinfacht dargestellt wurde. Die Be-
wegungsmöglichkeit des Kniegelenks
wird durch seine Bänder und weite-
re Weichteilstrukturen, sowie durch
die geometrischen Beschränkungen
der Gelenkflächen festgelegt.

Den relativ flachen Gelenkflächen
des Tibiakondyllus stehen die stark
gebeugten schmalen Gelenkrollen der Femurkondylen gegenüber. Das erfordert zur
Kontaktsicherung einen stark ausgebildeten Bandapparat, dessen Hauptträger die
Kreuz- und Kollateralbänder darstellen. Zusätzliche äußere und innere Bandführun-
gen unter Einbeziehungen von Sehnen, Muskeln und der Gelenkkapsel, machen das
Knie zu einer stabilen Funktionseinheit [154], siehe Abbildungen A.3 und A.4.

Jedes Band übernimmt dabei zum Einen eine Aufgabe um das Gelenk bezüglich
mehrerer Freiheitsgrade zu stabilisieren, zum Anderen um Gelenkbewegungen infol-
ge äußerer Kräfte zu verhindern. Die gesamte Gelenkstabilität hängt dabei sowohl
vom Beitrag der Bänder für sich, als auch von ihrem Zusammenwirken untereinander
ab [270].
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A) B) C)

Abb. A.3: Anatomischer Aufbau des Kniegelenks. A) Frontalansicht des Kniegelenks mit stabi-
lisierendem Kapsel-Band-Apparat und ansetzender Muskulatur im Gelenkbereich; B)
Frontalansicht des gebeugten Kniegelenks zeigt die primären Bandstrukturen (vorde-
res und hinteres Kreuzband, mediales und laterales Kollateralband) sowie Menisken
und die Gelenkkondyllen des Femur; C) Ansicht des Kniegelenks von medial (innen)
[168].

Die beiden Kreuzbänder (Ligamentum cruciatum anterior und posterior) werden
als der zentrale Punkt (pivot central) des Knies bezeichnet [236]. Sie überschneiden
durch ihre verschiedenartige Verlaufsrichtung sich selbst und auch die Seitenbän-
der, indem das vordere Kreuzband das fibulare, das hintere Kreuzband das mediale
Kollateralband überkreuzt [129]. Das vordere Kreuzband besteht aus mehreren Fa-
serbündeln, wobei am Häufigsten eine Unterteilung in ein anteromediales und ein
posterolaterals Bündel vorgenommen wird [147; 269], seltener in drei Bündel (antero-
mediales, posterolaterales und intermdiäres Bündel) [129]. Die Bandteile sind durch
den unterschiedlichen Faserverlauf miteinander verwunden (sie umwickeln sich), was
sich bei zunehmender Beugung verstärkt. Das hintere Kreuzband (hKB) setzt sich
gemäß Literatur ebenfalls aus zwei Bündeln (anterolateral und posteromedial) zu-
sammen [269]. Es gibt allerdings Autoren, die aufgrund der Komplexität der Ana-
tomie eine weiterführende Unterteilung sowohl von vorderem als auch von hinterem
Kreuzband befürworten [147]. Je nach Position des Kniegelenks sind unterschied-
liche Faserbündel der Kreuzbänder gespannt bzw. entspannt. Bei der Innenrotation
wickeln sich beide Kreuzbänder umeinander und hemmen die Drehbewegung.
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Abb. A.4: Darstellung des menschlichen Bandapparats von hinten (posterior) gesehen nach Gray
(1918) [88].

Die beiden Kollateralbänder (Ligamentum collaterale tibiale und Ligamentum
collaterale fibulare) verstärken die Gelenkkapsel auf beiden Seiten des Gelenks und
sichern die Seitenstabilität bei gestrecktem Bein. Sie werden bei Streckung des Beins
gespannt und bei Beugung entspannt [129].

Neben den genannten Bandstrukturen trägt auch die Gelenkkapsel, vor allem
die rückwärtige (posterior) Kapselpartie, zur Stabilität des Kniegelenks bei. Bei-
spielsweise wird eine Hyperextension hauptsächlich durch den Kapselbandapparat
begrenzt [129].

Die beiden Menisken befinden sich zwischen dem femorotibialen Gelenk und
dämpfen auftretende Stöße wodurch die Gelenkflächen geschützt werden. Das media-
le Seitenband ist mit dem medialen Meniskus verwachsen, die Bewegung im Vergleich
zum lateralen Anteil dadurch etwas eingeschränkt [147].

An der Bewegung des Kniegelenks sind zahlreiche Muskeln und Muskelgruppen
beteiligt, die darüber hinaus aktiv die passiven Bänder unterstützen. Der wichtigste
Muskel ist der M. quadriceps femoris ohne den keine Stabilität des Gelenks möglich
ist, da er über eine hohe Kraft und exakt koordinierende Wirkung verfügt [129]. Die
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Kontraktion des M. quadriceps femoris verursacht die Extension des Gelenks und
eine Verschiebung der Tibia bezüglich des Femurs nach anterior.

Daneben sind weitere neun Muskeln an der Bewegung und Stabilisierung des
Kniegelenks beteiligt. Die hintere Oberschenkelmuskulatur (Hamstrings) bestehend
aus M. semitendinosus, M. semimembranosus, M. biceps femoris, M. gracilis, M.
sartorius und M. popliteus ist an der Flexion des Kniegelenks beteiligt. Weitere
Kontributoren zur Knieflexion sind der M. gastrocnemius und der M. plantaris, die
sich am Unterschenkel befinden. Zusätzlich wirkt diese Muskelgruppe auch noch
als Hüftstrecker. Bis auf den M. biceps femoris, der zusammen mit dem M. tensor
fasciae latae hauptverantwortlich für die Außenrotation ist, wirken die Muskeln der
Hamstring-Gruppe auch noch als Innenrotatoren [147; 235].

Bewegungsmöglichkeiten des Kniegelenks

Jede Bewegung des Kniegelenks erfolgt als komplexes Zusammenspiel der betei-
ligten anatomischen Strukturen. Bei normalen Bewegungen wird meist eine Roll-
Gleitbewegung beschrieben [263]. Grundsätzlich sind jedoch sechs Freiheitsgrade
(drei Translationen und drei Rotationen) möglich, die mit den prinzipiellen Achsen
des Knies beschrieben bzw. begründet werden können [270].

Gewöhnlich erfolgt die Angabe der Flexion/ Extension und der Rotation um die
Tibia-Längsachse, wobei zwischen aktiven und passiven Bewegungen unterschieden
wird. Nach Kapandji (2006) sind bei der aktiven Flexion in Abhängigkeit von der
Hüftposition 120◦ bis 140◦ möglich, die passive Beugung erreicht Werte bis 160◦

[129]. Die Rotation um die Tibiaachse kann nur in gebeugter Stellung des Kniege-
lenks stattfinden und hängt vom aktuellen Grad der Beugung ab. Fick (1911) gibt
für die Außenrotation maximal 40◦ und für die Innenrotation 30◦ an [74], wobei das
Maximum bei einer 90◦ Flexion des Kniegelenks erreicht wird. Die passive Rotation
erbringt im Vergleich zur aktiven noch geringfügig höhere Werte [129].

Die übrigen Freiheitsgrade werden wegen ihrer geringen Ausprägung vernachläs-
sigt. Entsprechend finden sich dafür in der Literatur nur wenige Zahlenwerte. Woo
et al. (1999) geben für die anterior-posterior Translation eines gesunden Knies 3-5
mm als normal an [270] und Ramsey & Wretenberg (1999) beschreiben die maximal
mögliche aktive Adduktion/ Abduktion mit 6-9◦ [204].

In der letzten Phase der Kniegelenksstreckung findet eine geringe Außendrehung
(ca. 5◦) der Tibia, bei Beginn der Beugung entsprechend eine leichte Innenrotation
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statt. Beide Bewegungen laufen automatisch ab und werden als „Schlußrotation“
bezeichnet [129].

Aufgaben der Kreuzbänder

Das vordere Kreuzband hat in erster Linie die Aufgabe, eine Vorwärtstranslation der
Tibia relativ zum Femurknochen zu verhindern. Nach Butler et al. (1980) nimmt
das vordere Kreuzband etwa 90% der nach anterior gerichteten Schubkräfte auf [36].

Sekundäre Funktionen sind die Stabilisierung des Knies bei Tibiarotation, die
Hemmung der (Hyper-)Extensions- sowie der Adduktions-/ Abduktionsbewegung
[129; 147; 263].

Das vordere Kreuzband verhindert nicht die Kompression im Kniegelenk, dafür
aber sehr stark die Distraktion (Entfernung) von Tibia und Femur. Drehbewegungen
werden von Bändern weniger verhindert als Zugbewegungen, da hierbei der Knochen
um das Band rotieren kann. Aufgrund des schrägen Verlaufs der Kreuzbänder sind
jedoch bei jeder Bewegung, auch bei der Tibiarotation, Zugbewegungen im Band
vorhanden, die dieses belasten. Bei der Innenrotation wickeln sich die beiden Bän-
der umeinander und hemmen so die Drehbewegung. Die Außenrotation wird von
den Kreuzbändern dagegen weitgehend freigegeben (Bänder wickeln sich dabei von-
einander ab) und nur eine maximale Außenrotation wird vom vorderen Kreuzband
verhindert. Ansonsten begrenzen die Kollateralbänder diese Drehung.

Die Hauptfunktion des hintern Kreuzbands ist die Verhinderung der posterioren
Translation der Tibia relativ zum Femur. Unterstützt wird das hintere dabei vom
posterolateralen Anteil der Gelenkkapsel, dem medialen Seitenband sowie dem M.
popliteus. Zudem schränkt das hintere Kreuzband die Varus-Valgus-Bewegung des
Kniegelenks und die tibiale Außenrotation ein.
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A.2 Das Sprunggelenk

Anatomischer Aufbau

Das Sprunggelenk setzt sich aus dem oberen Sprunggelenk (OSG) und dem un-
teren Sprunggelenk (USG) zusammen. Es handelt sich dabei nicht um ein reines
Kardangelenk mit senkrecht zueinander stehenden Achsen, sondern um ein sog. „he-
terokinetisches (Kardan)Gelenk“ mit gegeneinander verkippten Achsen [129], siehe
Abbildung A.5.

Zwei grundlegende Arbeiten zum anatomischen und funktionalen Sprunggelenks-
komplex stammen von Inman [119; 120] und dienen als Grundlage für diesen Ab-
schnitt. Weitere wesentliche Informationen entstammen dem Sobotta Atlas der Ana-
tomie des Menschen [235] sowie Kapandji (2006) [129].

Abb. A.5: Darstellung des oberen und unteren Sprunggelenks im Gesamten sowie die wichtigsten
Bänder des Gelenks [273].
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Oberes Sprunggelenk

Tibia und Fibula bilden die proximale, der Talus die distale Gelenkfläche des OSG
(Articulatio talocruralis). Wegen der Zapfenform des Talus ist die Rotationsachse
des Gelenkes gegenüber der horizontalen nach lateral geneigt. Tibia und Fibula sind
durch elastisches Bindegewebe verbunden (Membrana interossa cruris und Syndes-
mosis tibio fibularis). Dadurch werden sie zusammengehalten und umschliessen den
Taluskopf wie eine Zange.

Nach Inman (1976) [119] kann es als Scharnierachse angenommen werden die
nur einen Rotationsfreiheitsgrad erlaubt. Es legt in der Sagittalebene die Bewegung
des Fußes zum Unterschenkel fest, bestimmt also die Beuge- bzw. Streckbewegung.
Das Anheben des Fußes wird als Dorsalextension oder Dorsalflexion bezeichnet, das
Absenken des Fußrückens als Plantarflexion.

Die (Dreh-)Achse des OSG ist nicht orthogonal zum Unterschenkel. Ihre Ver-
kippung gegenüber der Tibiachse wurde von Inman (1976) [119] gemessen und be-
trägt im Mittel über 107 in-vitro Fußpräparate 82◦. Die Verdrehung der Scharnierge-
lenkachse gegenüber der Fußmittellinie wurde ebenfalls von Inman (1969) gemessen
[120]. Sie beträgt im Mittel über 46 in-vitro Fußpräparate 84◦ (vgl. Abbildung A.6).

Da die Talusrolle nach vorne hin breiter wird, wird das Bindegewebe um zwei bis
drei Millimeter gedehnt dadurch wird eine sanfte Bremsung des Bewegungsausschla-
ges erreicht und es sind von Seiten der Maleolengabel keine seitlichen Bewegungen
des Fußes möglich [205].

Abb. A.6: Lage der Gelenkachse des oberen Sprunggelenks nach Inman [119; 120]
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Zur Durchführung der Dorsalextension sind vier Muskeln notwendig. An der Plan-
tarflexion sind insgesamt sechs Muskeln beteiligt, wovon allerdings nur der M. tri-
ceps surae praktisch bedeutsam ist. Dieser besteht aus drei Muskelköpfen mit einer
gemeinsamen Sehne, der Achillessehne (Terdo calcaneus).

Unteres Sprunggelenk

Der Talus bildet die proximale, Calcaneus und Naviculare die distale Gelenkfläche
des USG (Articulatio talotarsalis). Anatomisch wird das USG in das vordere untere
(Articulatio Talocalcaneonavicularis) und das hintere untere (Articulatio subtalaris)
unterteilt, die durch das Sprungbein-Fersenbein-Band (Ligamentum talocalcaneum
interosseum) getrennt sind.

Beide Teile des USG bilden funktionell ein Walzen-/ Scharniergelenk (Articulatio
cylindrica) mit einem Rotations-Freiheitsgrad. Es ermöglicht die Dreh- und Seit-
bewegung des Fußes um die vertikale Unterschenkel- und die Fußlängsachse. Die
Drehung um die vertikale Achse entspricht einer Ad-/ Abduktion, die Drehung um
die Fußlängsachse verändert die Stellung der Fußsohle (Pro-/ Supination). Allerdings
erfolgen diese Bewegungen praktisch nie getrennt voneinander. Das Drehen der Fuß-
sohle nach medial innen wird allgemein als Supination bezeichnet, das Drehen nach
lateral außen als Pronation.

Die Verkippung der Scharniergelenkachse gegenüber der horizontalen wurde von
Inman (1976) gemessen und beträgt im Mittel über 102 in vitro Fusspräparate 42◦.
Die Verdrehung der Scharniergelenkachse gegenüber der Fußmittellinie beträgt im
Mittel über 102 in vitro Fußpräparate 23◦ [119], siehe Abbildung A.7.
Sowohl an der Pronation als auch an der Supination sind jeweils fünf Muskeln be-
teiligt. Dabei wirken die vier der fünf Muskeln die an der Supination beteiligt sind
gleichzeitig auch als (Dorsal-) Flexoren, darunter auch der M. triceps surae.
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Abb. A.7: Lage der Gelenkachse des unteren Sprunggelenks nach Inman [119; 120]

Bewegungsumfang des Sprunggelenks

Die Bewegungsmöglichkeit des Sprunggelenks setzt sich aus denen der beiden be-
teiligten Gelenke zusammen. Die isolierte Bestimmung des Bewegungsumfangs der
beiden Teilgelenke ist schwierig, da es verschiedene anatomische und funktionelle
Verbindungen gibt:

• Extreme Extensions- bzw. Flexionsbewegungen erfolgen nicht ausschließlich
im OSG, sondern unter zusätzlicher Beteiligung der Fußwurzelgelenke.

• Ad-/ Abduktion bzw. Pro-/ Supination treten praktisch nicht allein auf. Eine
Gelenkbewegung in einer Ebene wird von akzessorischen Bewegungen in den
übrigen Ebenen begleitet, d.h. Adduktion ist zwangsläufig mit Supination und
Abduktion zwangsläufig mit Pronation gekoppelt.

Im alltäglichen Leben gibt es darüber hinaus verschiedene Möglichkeiten, eine
bestimmte Bewegung auszuführen. Die Drehung um die vertikale Achse in der ho-
rizontalen Ebene kann beispielsweise durch Innen-/ Außenrotation im gebeugten
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Kniegelenk oder durch Drehung des gestreckten Beines in der Hüfte erreicht wer-
den.

Trotzdem gibt es in der Literatur Angaben zu den möglichen Bewegungsumfän-
gen. Repräsentative Werte sind in Tabelle ?? zusammengestellt. Die Nullposition
bezüglich der die Winkel angegeben sind ist der aufrechte Stand.

Gelenk Bewegung ROM [◦]

OSG Dorsalextension 20 - 30
Plantarflexion 20 - 50

USG Pronation 35 - 45
Supination 25 - 30

Tab. A.1: Anatomische Bewegungsumfänge des menschlichen Sprunggelenks [247]

Alle Gelenke im Fußwurzelbereich ermöglichen zusammen mit den Bewegungsmög-
lichkeiten des Kniegelenks jede beliebige Stellung des Fußes im Raum. Ebenso ist
durch die Bewegung des Kniegelenks eine Egalisierung einzelner Bewegungskompo-
nenten im Sprunggelenk, v.a. des USG möglich.
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A.3 Der Fuß

Das Fußskelett besteht beim Menschen aus 26-28 einzelnen Knochen, die durch
Gelenke miteinander verbunden sind. Sein modularer Aufbau ist sehr komplex und
lässt sich grob in drei Teile untergliedern, die durch komplexe Gelenke miteinander
verbunden sind, nämlich Calcaneus (Ferse), fünf Mittelfußknochen sowie die fünf
Zehen, die wiederum aus mehreren Knochen bestehen [88] (siehe Abb. A.8).

Ferse

Mittelfuß

Zehen

Abb. A.8: Unterteilung des menschlichen Fußes in drei Teile [52] basierend auf der anatomischen
Darstellung des menschlichen Fußes nach Gray (1918) [88].
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Die Verbindung von Mittelfuß zur Fußwurzel erfolgt über die Articulationes tarso-
metarseae, die die sogenannte Lisfranc’sche Gelenklinie bilden, welche einen Winkel
von ca. 18◦ gegenüber der Fuß-Mittellinie einschließt [129].

Das Metatarsalgelenk ist die gelenkige Verbindung zwischen Mittelfuß und Zehen
und dessen Gelenklinie durchschnittlich um 6◦ gegenüber der Fußlängsachse gedreht
ist.

Die Fußgelenke (Articulatio subtalaris, A. tarsi transversa, A. Tarsometatarseae)
haben eine doppelte Funktion. Sie sorgen für die Orientierung des Fußes in den
verbleibenden Ebenen des Raumes, so dass der Fuß immer auf dem Boden aufliegt,
unabhängig von der Stellung des unteren Sprunggelenks. Daneben verändern die
Fußgelenke die Fußwölbung wodurch eine Anpassung an den Untergrund sowie ein
Stoßdämpfereffekt zwischen Unterschenkel und Fuß möglich wird. Dadurch erfolgt
das Aufsetzen des Fußes weich bzw. elastisch.

In Abb. A.9 ist die Gewölbestruktur des Fußes (der Plantar Pedis) deutlich er-
kennbar. Dieses Gewölbe wird von drei Bögen getragen, dem vorderen Querbogen
sowie dem medialen und lateralen Längsbogen, wobei der mediale Bogen unter dy-
namischen Gesichtspunkten die wichtigste Struktur darstellt. Er ist der am stärksten
ausgeprägte Bogen des Fußes, besteht aus fünf Knochen und weist eine Höhe von

Abb. A.9: Struktur des menschlichen Fußes nach Gray (1918) [88] von lateral (oben) und me-
dial (unten) gesehen. In der Darstellung ist die Gewölbestruktur des Fußes deutlich
erkennbar.
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ca. 15-18 mm auf. Seine Kontaktpunkte mit dem Boden sind der Calcaneus sowie
der Kopf des Os metatarsale I. Der Talus überträgt die Kräfte vom Unterschenkel
auf das Fußgewölbe.

Der Bogen wird durch zahlreiche Bänder und Muskeln aufrecht gehalten (siehe
Abb. A.10). Die Bänder sichern dabei bei kurzzeitigen hohen Belastungen während
die Muskeln bei Dauerbelastungen ein Zusammenklappen des Gewölbes verhindern.
Der M. abductor hallucis vespannt den gesamten tibialen Bogen.

Der laterale Bogen besteht aus drei Knochenelementen und ist ca. 3 bis 5 mm
hoch. Er wird wie der mediale Bogen von zahlreichen Bändern und den M. abductor
digiti minimi gesichert, der den gesamten fibularen Bogen verspannt.

Die quere Fußwölbung wird durch den vorderen Bogen vorgegeben, der durch alle
Metatarsalköpfe verläuft und von drei Muskeln gesichert wird.

Abb. A.10: Plantare Fuß-Sehnen und Muskelzüge des menschlichen Fußes [247].

Bei Belastung erfolgt die Verteilung der eingeleiteten Kräfte auf drei verschiedene
Punkte.

• Über den Talushals und den vorderen Stützpfeiler des medialen Bogens wird
der vordere mediale Auflagepunkt belastet.

• Über den Talushals und den Sustentaculum tali wird die Belastung auf den
vorderen lateralen Auflagepunkt übertragen.
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• Der hintere Stützpunkt erfährt seine Belastung über den Corpus tali, Articu-
latio subtalaris sowie den Corpus calcanci.

Die Belastungen wirken dabei beim aufrechten Stand etwa zur Hälfte auf dem
hinteren Stützpunkt. Die andere Hälfte der Belastung verteilt sich etwa im Verhältnis
2:1 auf den vorderen medialen und den vorderen lateral Auflagepunkt.
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B.1 Beschreibung der analysierten Verletzungsfälle

Verletzungsfall 1

Die Verletzung ereignet sich im 16 Meter-Raum. Der Torwart (= verletzte Person)
im blauen Trikot läuft in einem leichten Rechtsbogen mit hohem Tempo aus dem
Tor heraus in Richtung Gegenspieler, der mit Ball alleine auf das Tor zustürmt. Er
verlangsamt seinen Lauf etwas, um den Gegner zu stellen, befindet sich also in einer
Abwehrsituation. Als der Gegenspieler den Ball vorbeispielt, bremst der Torwart
seine Laufbewegung nach vorne stark ab und will gleichzeitig seine Laufrichtung
um ca. 90◦ nach rechts ändern um dem Stürmer hinterher zu laufen. Zum Zweck
der schnellen Richtungsänderung setzt der Torwart den linken Fuß schnell komplett
auf dem Rasen auf. Im Video ist in der Nahaufnahme eine starke Verdrehung von
Oberschenkel zu Unterschenkel des linken Beines erkennbar, siehe Abbildung B.1,
Bild 4.

Der Torwart verletzt sich das linke „kurvenäußere“ Bein. Die Situation scheint von
Seiten des Torwarts sehr kontrolliert abzulaufen und es gibt keinen Körperkontakt
mit dem Gegenspieler während der gesamten Verletzungssituation; weder mit dem
verletzten Fuß noch mit anderen Körperteilen. Auch eine Behinderung oder ein aus
dem Gleichgewicht bringen durch den Gegenspieler ist nicht feststellbar.

Abb. B.1: Bildfolge des Verletzungsfalls Nr. 1. Es verletzt sich der Spieler im blauen Trikot wäh-
rend einer Abwehraktion. Die Verletzung ereignet sich vermutlich im Zeitraum von
Bild Nr. 3 oder Nr. 4 wo die starke Verdrehung von Oberschenkel zu Unterschenkel
des linken Beins auftritt.
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Verletzungsfall 2

Die Verletzung ereignet sich zentral in der Spielfeldmitte, in der Nähe der Mittel-
linie. Zwei Spieler sprinten aus entgegen gesetzter Richtung auf den Ball zu. Der
Spieler, der den Ball zuerst erreicht, legt ihn sofort am heranstürmenden Gegner (=
verletzter Spieler) vorbei. Dieser versucht, durch das Ausstellen des rechten Beines
doch noch an den Ball zu kommen, zieht es aber sofort wieder zurück, um ein Foul
zu vermeiden. Mit dem nächsten Bodenkontakt des linken Beines versucht er seine
Geschwindigkeit stark zu verringern (wahrscheinlich Richtungsänderung beabsich-
tigt). Während dieses Bodenkontaktes passiert die Verletzung. Es ist keine aktive
Richtungsänderung erkennbar. Die Landung auf dem verletzten Bein scheint keine
100%ig kontrollierte Landung zu sein, sondern der verletzte Spieler weicht dem Ge-
genspieler aus. Es gibt keinerlei Körperkontakt zwischen den Spielern vor, während
oder nach der Verletzungssituation. Im Video ist keine abnormale Bewegung wie
z.B. Verdrehung des Unterschenkels zum Oberschenkel sichtbar, jedoch ein kurzes
„Wegknicken“ des linken Kniegelenks nach innen.

Abb. B.2: Bildfolge des Verletzungsfalls Nr. 2. Der Spieler im blauen Trikot verletzt sich in die-
se Situation am vorderen Kreuzband des linken Knies. Die Verletzung ereignet sich
vermutlich im Zeitraum zwischen Bild Nr. 2 und Nr. 3 wo sich der Fuß vollständig in
Kontakt mit dem Boden befindet und das Knie leicht nach innen wegknickt.
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Verletzungsfall 3

Die Verletzung ereignet sich in der Mitte des Spielfelds, ca. 10 m vor der Mittellinie.
Der Ball wird aus dem 16 m-Raum hoch nach vorne gespielt und zwei Spieler sprinten
nebeneinander nach dem von oben heran fliegenden Ball. Der verletzte Spieler (im
gelben Trikot im Hintergrund) versucht im Sprung (Absprung mit dem linken Bein)
den Ball unter Kontrolle zu bekommen und berührt ihn mit seinem rechten Fuß.
Während des Sprungs wird er von seinem Gegenspieler leicht, aber nicht unfair, am
Oberschenkel und Arm berührt. Der verletzte Spieler macht vor der Landung eine
leichte Drehung in der Luft und kommt danach zuerst mit dem linken (Absprung-)
Bein auf. Den drohenden Sturz will er mit dem rechten (= verletzten) Bein durch
einen großen, leicht nach außen versetzten Ausfallschritt vermeiden. Der Körper
ist in diesem Moment quer zur Bewegungsrichtung weshalb er seinen rechten Fuß
ebenfalls quer aufsetzt. Auf den Bildern ist eine Verblockung des Schuhs im Rasen
erkennbar, während die Drehbewegung des Körpers weitergeht. Der Bewegungsab-
lauf erscheint vor allem ab Mitte der Situation (ab Bild 4 in Abbildung B.3) nicht
vollständig kontrolliert, möglicherweise aufgrund des Körperkontakts während der
Flugphase. Eine Verdrehung des Oberschenkels zum Unterschenkel und ein Wechsel
zwischen Varus- und Valgus-Position des Unterschenkels sind erkennbar.

Abb. B.3: Bildfolge des Verletzungsfalls Nr. 3. Es verletzt sich der Spieler im gelben Trikot im
Hintergrund. Er versucht durch einen Ausfallschritt mit dem rechten Bein seine Lan-
dung zu kontrollieren. Die Verletzung ereignet sich vermutlich im Zeitbereich um Bild
Nr. 4.
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Verletzungsfall 4

Der verletzte Spieler befindet sich in der Mitte der gegnerischen Hälfte etwa zwei bis
drei Meter von der linken Seitenauslinie entfernt. Er bekommt einen leichten Pass
nach außen zugespielt, dem er in langsamem Lauf kurz entgegen kommt, annimmt
und mit dem zweiten Kontakt mit dem rechten Fuß (= verletzte Seite) zwischen zwei
gegnerischen Spielern hindurch in die Mitte zu einem nachrückenden Mitspieler wei-
terspielt. Vermutlich will der Spieler dann sofort die Seitenlinie entlang starten, um
sich wieder in Position zu bringen. Dabei fällt der Spieler ohne jeglichen Gegnerkon-
takt in sich zusammen. In der Nahaufnahme ist eindeutig das Nachgeben des Knies
(„vordere Schublade“) zu erkennen. Beim Aufsetzen des rechten Beins befindet sich
der Unterschenkel in einer starken Valgus-Position, das Knie ist leicht gebeugt. Die
ganze Bewegung erscheint völlig kontrolliert. Zum Zeitpunkt der Verletzung befin-
det sich der verletzte Spieler annähernd in Ruhe. Er möchte quer zu seiner aktuellen
Fuß-/ Beinposition loslaufen, weshalb eine Drehung des Oberkörpers in die geplante
Laufrichtung zu sehen ist.

Abb. B.4: Bildfolge des Verletzungsfalls Nr. 4. Der Spieler im roten Trikot in der Bildmitte ver-
sucht sofort nach dem Abspielen des Balls abzustoppen und seine Bewegungsrichtung
zu ändern. Die Verletzung ereignet sich vermutlich im Zeitbereich zwischen Bild Nr. 4
und Nr. 5.





Anhang C

Details zur Computersimulation

C.1 Differenzen zwischen Soll- und Ist-Winkel für

die Simulationen der Verletzungsfälle

Verletzungsfall Nr. 1
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Abb. C.1: Differenzen zwischen Soll- und Ist-Winkel im Sprung- und Kniegelenk des HANAVAN-
Modells für die Simulation des Verletzungsfalls Nr. 1
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Verletzungsfall Nr. 2
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Abb. C.2: Differenzen zwischen Soll- und Ist-Winkel im Sprung- und Kniegelenk des HANAVAN-
Modells für die Simulation des Verletzungsfalls Nr. 2

Verletzungsfall Nr. 3
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Abb. C.3: Differenzen zwischen Soll- und Ist-Winkel im Sprung- und Kniegelenk des HANAVAN-
Modells für die Simulation des Verletzungsfalls Nr. 3
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Verletzungsfall Nr. 4
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Abb. C.4: Differenzen zwischen Soll- und Ist-Winkel im Sprung- und Kniegelenk des HANAVAN-
Modells für die Simulation des Verletzungsfalls Nr. 4
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Details zum TrakTester

D.1 Technische Daten
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Druckzylinder

Datenblatt: Normzylinder DNCB-100-320-PPV-A – 532906

Funktion

Merkmal Werte

Hub 320 mm

Kolben-Durchmesser 100 mm

Kolbenstangengewinde M20x1,5

Dämpfung PPV: pneumatische Dämpfung beidseitig einstellbar

Einbaulage beliebig

Entspricht Norm ISO 15552 (bisher auch VDMA 24652, ISO 6431, NF E49 003.1, 

UNI 10290)

Kolbenstangenende Außengewinde

Konstruktiver Aufbau Kolben

Kolbenstange

Profilrohr

Positionserkennung für Näherungsschalter

Varianten einseitige Kolbenstange

Betriebsdruck 0,6 - 12 bar

Funktionsweise doppeltwirkend

Betriebsmedium getrocknete Luft, geölt oder ungeölt

Korrosionsbeständigkeitsklasse KBK 2

Umgebungstemperatur -20 - 80 °C

Aufprallenergie in den Endlagen 3 J

Dämpfungslänge 32 mm

Theoretische Kraft bei 6 bar, Rücklauf 4.418 N

Theoretische Kraft bei 6 bar, Vorlauf 4.712 N

Bewegte Masse bei 0 mm Hub 1.045 g

Gewichtszuschlag pro 10 mm Hub 101 g

Grundgewicht bei 0 mm Hub 4.575 g

Zuschlag bewegte Masse pro 10 mm Hub 39 g

Befestigungsart mit Zubehör

mit Innengewinde

Pneumatischer Anschluss G1/2

Werkstoffinformation Deckel Aluminium-Druckguss

beschichtet

Werkstoffinformation Dichtungen TPE-U(PU)

Werkstoffinformation Kolbenstange hochlegierter Stahl

Werkstoffinformation Zylinderrohr Aluminium-Knetlegierung

1 / 116.09.2010 – Änderungen vorbehalten – Festo AG & Co. KG

Abb. D.1: Datenblatt des pneumatischen Zylinders zur Erzeugung der axialen Vorlast [73].
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Pneumatischer Muskel

Abb. D.2: Arbeitsbereich des (kleinen) pneumatischen Muskels DMSP10. Dargestellt ist die er-
zeugte Kraft und die maximale Längenänderung (Verkürzung) des Muskels in Abhän-
gigkeit vom Betriebsdruck [73].

Abb. D.3: Arbeitsbereich des (kleinen) pneumatischen Muskels DMSP20. Dargestellt ist die er-
zeugte Kraft und die maximale Längenänderung (Verkürzung) des Muskels in Abhän-
gigkeit vom Betriebsdruck [73].
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Sechs-Komponenten-Kraftmesszelle

28 VISIT WWW.ATI-IA.COM FOR CURRENT PRODUCT SPECIFICATIONS, 2-D DRAWINGS, AND 3-D CAD MODELS

The Omega160 F/T transducer
The transducer is made of hardened stainless steel,
and the tool and mounting adapters are made of high-
strength aircraft aluminum.

OMEGA160

Contact ATI for complex loading information. Resolutions are typical. All Sensors calibrated by ATI. *CON: Controller F/T System, DAQ: 16-bit DAQ F/T System

Product Advantages
Industrial:

• Mounting plate may be bored for a 40mm through-hole in some cases.

Extremely High Strength:

• EDM wire-cut from high yield-strength stainless steel.
• Maximum allowable single-axis overload values are 4.2 to 15.2 

times rated capacities.

High Signal-to-Noise Ratio: Silicon strain gauges provide a signal 75
times stronger than conventional foil gauges. This signal is amplified,
resulting in near-zero noise distortion.

IP60, IP65 and IP68 (10m) Versions Available: An IP60 version is for use in
dusty environments. The IP65 version of the transducer provides
protection against water spray. The IP68 version is for underwater
environments to a maximum depth of 10 meters in fresh water. Contact
ATI Industrial Automation for drawings and more information.  

Typical  Applications
• Rehabilitation research • Product testing • Orthopedic research
• Robotic assembly • Telerobotics

RESOLUTION System Type*
Axes CON DAQ CON DAQ CON DAQ

Fx, Fy (lbf) 1/16 1/128 5/34 5/272 1/4 1/32

Fz (lbf) 1/8 1/64 5/17 5/136 1/2 1/16

Tx, Ty (lbf-in) 1/4 1/32 5/8 5/64 1 1/8

Tz (lbf-in) 1/4 1/32 5/8 5/64 1 1/8

SENSING RANGES Calibrations
Axes SI-1000-120 SI-1500-240 SI-2500-400

Fx, Fy (+N) 1000 1500 2500

Fz (+N) 2500 3750 6250

Tx, Ty (+Nm) 120 240 400

Tz (+Nm) 120 240 400

RESOLUTION System Type*
Axes CON DAQ CON DAQ CON DAQ

Fx, Fy (N) 1/4 1/32 1/2 1/16 1 1/8

Fz (N) 1/2 1/16 1 1/8 1 1/2 3/16

Tx, Ty (Nm) 1/40 1/320 1/20 1/160 1/10 1/80

Tz (Nm) 1/40 1/320 1/20 1/160 1/10 1/80

SENSING RANGES Calibrations
Axes US-200-1000 US-300-1800 US-600-3600

Fx, Fy (+lbf) 200 300 600

Fz (+lbf) 500 875 1500

Tx, Ty (+lbf-in) 1000 1800 3600

Tz (+lbf-in) 1000 1800 3600
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• Part placement and removal in precision fixtures

Abb. D.4: Datenblatt der verwendeten 6-Komponenten Kraftmesszelle von ATI.
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“ATI force/torque sensors use simple ActiveX
controls that make it compatible with Open
Robot Control Architecture. Ease of
integration, rugged design and excellent
performance are reasons that many
customers use these force sensors with our
robots, and it is now even easier with our
PC-based SeikoRCS robot controller.”

Everette Phillips
General Manager
Seiko Robotics

45° TYP.

19.4

45°

Typ
30°

Typ

15°

45°

60°

20.1

(4) M10 -1.5, 10 DEEP
(SEE NOTE 4)
EQUALLY SPACED
B.C. 100 

+X

-Y
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+Y

Sensing Reference
Frame Origin

0.013

SLIP FIT
(B.C.

0
+

100)

40

CHAMFER 1.0 X 45
10 DEEP (SEE NOTE 4)

 ISO H7 FIT

10.060
10.035 10

50±0.013

+Y -Z +Z

MOUNTING ADAPTER PLATE

Sensing Reference
Frame Origin

TOOL ADAPTER PLATE

156.5

43.9
55.9

+X

-Y

-X

ISOMETRIC VIEW

TOOL SIDE
SIDE VIEW

MOUNTING SIDE

CUSTOMER MACHINES
MOUNTING PATTERN
AS NEEDED IN PLATE.
REMOVE PLATE PRIOR
TO MACHINING.

3. TO AVOID DAMAGE, DO NOT EXCEED INTERFACE DEPTH.

NOTES:
1. Material: Hardened stainless steel and aluminum.
2. Do Not Touch internal electronics or instrumentation
    this could damage transducer and will void warranty.

4. Transducer must be mounted to surfaces rigid enough
    to support loads without deflection for best accuracy.

31.8

12.5

93.4

77.6

Single-Axis Overload English Metric

Fxy +3938 lbf +18000 N

Fz +10751 lbf +48000 N

Txy +15217 lbf-in +1700 Nm

Tz +16667 lbf-in +1900 Nm

Stiffness (Calculated) English Metric

X-axis & Y-axis force (Kx, Ky) 400x103 lb/in 70x106 N/m

Z-axis force (Kz) 680x103 lb/in 120x106 N/m

X-axis & Y-axis torque (Ktx, Kty) 2.9x106 lbf-in/rad 330x103 Nm/rad

Z-axis torque (Ktz) 4.6x106 lbf-in/rad 520x103 Nm/rad

Resonant Frequency (Non-IP rated, Measured)

Fx, Fy, Tz 1300 Hz

Fz, Tx, Ty 1000 Hz

Physical Specifications English Metric

Weight* 6.0 lb 2.7 kg

Diameter* 6.14 in 156 mm

Height* 2.20 in 55.9 mm

*Specifications include standard interface plates and are for non-IP rated models.
Diameter excludes any connector block.

www.ati-ia.comATI INDUSTRIAL AUTOMATION OMEGA160 F/T DAQ TRANSDUCER

Customer Drawing # 9230-05-1131

Abb. D.5: Datenblatt der verwendeten 6-Komponenten Kraftmesszelle von ATI.
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Parotec Druckmesssohle

Bereich der
großen
Zehe

Medialer
Mittelfuß

Mediale
Ferse Laterale

Ferse

Lateraler
Mittelfuß

Bereich
der 2. bis
5. Zehe

Zentraler
Mittelfuß

Abb. D.6: Sensoranordnung Parotec-Messsohle und Gruppierung der Sensoren.
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D.2 Details Testgerät

Winkeleinstellung und Winkelfeststellung

Abb. D.7: TrakTester Details - Winkeleinstellung und Winkelfeststellung. Die gelb markierten
Stützstangen werden gemäß der Werte aus dem CAD-Programm CATIA auf die ent-
sprechende Länge eingestellt. Durch die Abstützung auf beiden Seiten der inneren
Rahmen ist eine feste Fixierung in der gewählten Winkelposition gewährleistet.
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Hubmechanismus

Abb. D.8: Funktionsprinzip des kombinierten pneumatischen Hub-/ Rollmechanismus des Trak-
Testers. Die kleinen pneumatischen Zylinder (gelbe Markierung) ziehen die Achse mit
den Rädern an das Grundgerüst heran. Dadurch wird der TrakTester ca. 5 cm angeho-
ben wodurch dieser nur noch auf seinen Gummi-Rädern steht und verschoben werden
kann.
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D.3 Stollendesign der getesteten Fußballschuhe

Der „Adidas Copa Mundial“ (Schuh A) mit seinem klassischen, aus runden Nocken
bestehendem Sohlendesign (vgl. Abb. D.9), wird unverändert seit Anfang der 1980er
Jahre hergestellt und erfreut sich unter Spielern aller Könnensstufen nach wie vor
großer Beliebtheit. Dieser Schuh ist der Ausgangspunkt der Entwicklung moderner
Fußballschuhe und repräsentiert das sogenannte herkömmliche oder konventionelle
Sohlendesign.

Die lamellenförmigen Nocken wurden von der Firma Adidas erstmals im Schuh-
modell „Predator “ (Schuh B) eingeführt und kennzeichnen den nächsten Schritt in
der Evolution der Fußballschuhe, bzw. des Fußballschuh-Stollendesigns. Das Soh-
lendesign des Adidas „Predator TRX FG“ ist weitgehend identisch mit dem des
ursprünglichen Predator (siehe Abb. D.9). Der Schuh ist ein Vertreter für das neu-
artige Sohlendesign. Innerhalb dieser Gruppe ist er der Klassiker und im Fußball
sehr weit verbreitet.

Der „Puma v1.06 i FG„ (Schuh D) unterscheidet sich vom Predator sowohl bezüg-
lich der Form der Nocken, als auch bezüglich ihrer Anordnung (vgl. Abb. D.9). Vor
allem im Fersenbereich gibt es keine vergleichbare Anordnung bei anderen Schuhen.

Beim „Nike Total90 Laser FG“ (Schuh C) sind lammellenförmige und runde No-
cken vermischt (siehe Abb. D.9). Im Vorderfußbereich sind die runden Nocken durch
längliche Stege miteinander verbunden. Zusätzlich sind zwei längliche, quer zur Fuß-
längsachse angeordnete Stege im Ballenbereich vorhanden. Im Fersenbereich verfügt
der der „Laser“ über zwei lammellenförmige Nocken auf jeder Seite, vergleichbar mit
der Anordnung des „Adidas Predator“.
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E.1 Sensitivität des Testgeräts
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Abb. E.1: Vergleich der gemittelten Zeitverläufe aller sechs, mit der Kraftmesszelle oberhalb des
Sprunggelenks (siehe Abb. 5.6) gemessenen Kraft- bzw. Momentkomponenten eines
Fußballschuhs (rot) mit denen eines Hallenschuh ohne Stollen (blau).
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Fx

[N]
Fy

[N]
Fz

[N]
Mx

[Nm]
My

[Nm]
Mz

[Nm]

Standardabweichung
Fußballschuh 26,2 12,1 23,9 0,9 6,4 1,1

Standardabweichung
Hallenschuh 16,9 17,6 31,0 1,3 5,3 0,8

Mittlerer Abstand 86,4 20,1 32,9 1,6 14,2 3,3
Rel. Abstand [%] 19,1 14,8 4,7 48,0 18,7 6,5

Tab. E.1: Standardabweichung für die Messungen mit dem Fußball- und Hallenschuh bei der Va-
lidierung der Sensitivität sowie die Beträge der berechneten mittleren Abweichung und
der mittleren relativen Abweichung [%] zwischen beiden Schuhen. Die Abweichungen
wurden jeweils für den Zeitbereich 100 ms vor der Momenteinleitung bis 200 ms danach
berechnet.
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E.2 Reproduzierbarkeit
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Abb. E.2: Darstellung der mit der Kraftmesszelle oberhalb des Sprunggelenks gemessenen Kraft-
und Momentkomponenten aller 30 durchgeführten Messwiederholungen mit einem Fuß-
ballschuh zur Untersuchung der Wiederholgenauigkeit des TrakTesters sowie der daraus
bestimmten Mittelwert-Zeitverläufe.
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Abb. E.3: Einfluss der Durchführung mehrerer Messungen auf demselben Stück Rasen auf die
gemessenen Kräfte bzw. Momente. Dargestellt sind die gemittelten Zeitverläufe der
jeweils ersten, zweiten und dritten Messungen der durchgeführten Messreihen sowie
der Zeitverlauf des Gesamt-Mittelwerts aller Messkurven.
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Fx

[N]
Fy

[N]
Fz

[N]
Mx

[Nm]
My

[Nm]
Mz

[Nm]
Gesamtmittelwert aus allen Messungen
Standardabweichung 26,2 12,1 23,8 0,9 6,4 1,1
Variationskoeffizient [%] 5,8 1,5 3,4 23,2 8,4 3,1
Erste Messung der Messreihen
Standardabweichung 29,1 11,3 23,3 0,9 7,4 0,9
Abweichung vom Mittelwert 6,3 1,9 -16,9 0,3 1,0 -0,6
Zweite Messung der Messreihen
Standardabweichung 25,9 14,5 20,3 0,8 6,3 0,8
Abweichung zum Mittelwert -2,0 1,0 4,6 -0,1 -0,3 -0,1
Dritte Messung der Messreihen
Standardabweichung 24,5 10,3 18,2 0,9 5,9 1,1
Abweichung zum Mittelwert -4,3 -2,9 12,4 -0,3 -0,7 0,6

Tab. E.2: Mittlere Standardabweichung und mittlerer Variationskoeffizient berechnet aus allen 10
Messreihen der Untersuchung der Reproduzierbarkeit sowie die Standardabweichungen
der jeweils ersten, zweiten und dritten Messungen und ihre mittlere Abweichung zum
Gesamt-Mittelwert.
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E.3 Lastfall Nr. 2

Schuh Vorlast SA Peak SA L 200 SA L 1000 SA
Fx [N]
MW -824,26 - 88,59 - -34,77 - -223,44 -
A -849,04 44,83 103,62 8,98 -23,10 9,10 -198,65 27,77
B -843,43 32,77 96,62 5,79 -29,95 6,48 -234,11 32,53
C -860,06 52,17 84,80 9,65 -29,86 5,53 -201,43 19,98
D -744,51 37,99 69,32 6,66 -56,15 4,74 -259,57 18,65
E -840,05 32,27 132,78 15,86 -0,45 7,39 -175,67 20,26
Fy [N]
MW -340,21 - 126,07 - 60,76 - -21,15 -
A -398,52 18,52 123,48 8,55 63,79 6,80 -9,59 12,60
B -362,07 12,36 125,26 8,42 51,91 7,75 -43,90 18,15
C -333,71 15,88 132,16 13,47 72,75 15,26 -9,41 19,58
D -266,56 13,95 123,38 5,02 54,59 4,64 -21,69 11,73
E -311,26 15,53 152,07 7,37 76,30 8,90 13,16 10,43
Mx [Nm]
MW -21,33 - 13,60 - -5,19 - -9,28 -
A -19,81 1,14 13,50 0,73 -5,94 1,34 -10,94 1,12
B -18,64 1,54 13,71 0,50 -5,58 0,75 -8,88 2,05
C -25,74 3,59 13,41 0,72 -5,52 1,46 -11,26 2,52
D -21,13 1,82 13,77 0,29 -3,69 0,32 -6,03 1,75
E -25,09 2,96 12,60 0,90 -4,14 1,10 -7,50 1,93
Mz [Nm]
MW -25,05 - 41,60 - 34,67 - 29,24 -
A -28,60 1,05 39,47 1,05 33,37 1,20 28,13 1,60
B -24,19 1,47 42,28 1,04 35,13 1,11 29,12 1,61
C -26,54 1,26 44,16 1,86 36,83 2,18 30,68 2,59
D -20,89 1,44 40,50 1,86 33,36 2,01 29,01 1,53
E -27,05 0,99 38,49 1,56 32,27 1,34 27,30 1,29

Tab. E.3: Aus den Mittelwertkurven der Messwerte des Lastfalls Nr. 2 bestimmte Parameter
Vorlast, maximale Amplitude nach der Momenteinleitung (Peak) sowie die Differenzen
zur Vorlast 200 ms (L 200) und 1000 ms (L 1000) nach der Momenteinleitung jeweils
mit Standardabweichung (SA).
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E.4 Lastfall Nr. 3

Schuh Vorlast SA Peak SA L 200 SA L 1000 SA
Fx [N]
MW 43,55 - 34,56 - -5,09 - -3,89 -
A 4,43 0,81 34,83 3,02 -2,48 1,73 -3,18 4,35
B 82,94 30,81 33,83 5,72 -2,59 2,73 5,93 8,41
C 29,59 6,36 31,74 5,85 -8,72 2,53 -14,05 3,38
D 57,24 3,06 37,83 3,10 -6,56 3,41 -4,26 2,56
E 31,81 18,58 51,64 24,54 0,46 1,26 -5,17 2,97
Fy [N]
MW 135,02 - 34,89 - 20,47 - 39,96 -
A 113,49 7,38 39,41 3,81 26,49 0,78 42,64 5,17
B 129,06 17,03 28,17 2,90 14,03 6,14 39,33 10,15
C 128,91 14,66 34,77 13,30 16,31 3,73 34,88 5,01
D 168,61 18,84 37,22 2,99 25,03 1,78 42,99 1,56
E 169,47 6,30 46,76 5,33 32,32 2,38 57,07 6,38
Mx [Nm]
MW -61,80 - 5,61 - -4,39 - -8,81 -
A -58,06 0,75 5,74 0,28 -4,34 0,25 -8,34 0,79
B -63,67 0,86 5,10 0,60 -4,02 0,45 -8,84 0,83
C -63,28 1,18 5,27 0,40 -4,57 0,30 -9,30 0,64
D -62,19 0,88 6,32 0,72 -4,64 0,20 -8,76 0,17
E -55,96 0,82 7,19 0,59 -5,64 0,07 -9,58 0,24
Mz [Nm]
MW -10,60 - 18,32 - 6,84 - 5,81 -
A -10,50 0,50 18,78 0,76 6,69 0,55 5,58 0,34
B -10,43 0,58 18,11 0,75 6,40 0,37 5,55 0,30
C -11,24 0,77 17,65 0,38 7,03 0,14 5,98 0,15
D -10,23 0,46 18,72 0,28 7,25 0,48 6,13 0,48
E -11,50 0,47 18,93 0,30 7,66 0,21 6,54 0,27

Tab. E.4: Aus den Mittelwertkurven der Messwerte des Lastfalls Nr. 3 bestimmte Parameter
Vorlast, maximale Amplitude nach der Momenteinleitung (Peak) sowie die Differenzen
zur Vorlast 200 ms (L 200) und 1000 ms (L 1000) nach der Momenteinleitung jeweils
mit Standardabweichung (SA).
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E.5 Lastfall Nr. 4

Schuh Vorlast SA Peak SA L 200 SA L 1000 SA
Fx [N]
MW -308,39 - 35,14 - -3,09 - 0,12 -
A -327,14 11,11 35,67 3,43 -4,81 2,38 -0,90 2,82
B -319,49 4,46 35,12 2,57 -1,05 1,26 1,39 0,98
C -289,10 16,77 31,77 3,41 -5,15 2,27 -1,87 2,05
D -297,84 30,06 38,01 7,86 -1,36 2,52 1,86 1,64
E -286,01 12,05 42,26 3,38 -11,54 2,53 -9,17 4,31
Fy [N]
MW -146,36 - -45,02 - -23,34 - -23,99 -
A -167,24 7,64 -49,34 3,17 -25,86 2,29 -25,73 3,03
B -152,59 8,39 -47,85 2,90 -24,10 3,15 -26,63 2,74
C -134,34 9,19 -40,77 4,81 -22,09 2,11 -23,02 2,04
D -131,28 14,22 -42,12 3,33 -21,31 2,47 -20,56 3,62
E -94,91 7,67 -49,29 4,70 -26,53 2,80 -28,26 3,71
Mx [Nm]
MW -17,32 - 5,13 - 1,03 - 1,59 -
A -17,05 0,77 5,15 0,37 1,18 0,40 1,79 0,29
B -20,57 0,95 4,99 0,19 0,94 0,18 1,56 0,17
C -16,28 0,39 4,65 0,29 1,04 0,18 1,53 0,14
D -15,37 1,41 5,73 0,43 0,97 0,24 1,50 0,20
E -13,57 0,53 5,98 0,49 1,40 0,48 1,83 0,37
Mz [Nm]
MW -12,55 - -15,12 - -6,62 - -6,70 -
A -14,05 0,50 -14,30 1,03 -6,43 0,17 -6,39 0,19
B -11,24 0,66 -15,75 0,71 -6,39 0,22 -6,63 0,34
C -11,98 0,39 -15,32 0,73 -7,05 0,20 -7,17 0,19
D -12,93 1,39 -15,10 0,55 -6,64 0,29 -6,61 0,23
E -9,53 0,56 -15,46 0,74 -7,54 0,29 -7,64 0,26

Tab. E.5: Aus den Mittelwertkurven der Messwerte des Lastfalls Nr. 4 bestimmte Parameter
Vorlast, maximale Amplitude nach der Momenteinleitung (Peak) sowie die Differenzen
zur Vorlast 200 ms (L 200) und 1000 ms (L 1000) nach der Momenteinleitung jeweils
mit Standardabweichung (SA).
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