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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 groftes Problem im Fufball. Als moglicher Risikofaktor wird in
diesem Zusammenhang oft das Stollendesign der Fuftballschuhe genannt. Ziel der
Arbeit war daher die Untersuchung der Frage, ob es einen Zusammenhang zwischen
dem Stollendesign der Fufsballschuhe und den Belastungen im vorderen Kreuzband
gibt, oder nicht.

Da Messungen wihrend Fufsballspielen nicht mdéglich sind und Probanden aus
ethischen Griinden nicht akuter Verletzungsgefahr ausgesetzt werden diirfen, ist die
einzige Moglichkeit zur Untersuchung der Problemstellung die Verwendung mechani-
scher Tests. Um hiermit aussagekréftige Daten ermitteln zu kdnnen ist eine moglichst
realistische Belastung der Fuftballschuhe wihrend der experimentellen Tests von ele-
mentarer Bedeutung. Hierfiir wurde in der vorliegenden Arbeit die Kinematik und
die Bodenreaktionskraft realer Verletzungssituationen mittels der Poser-Methode
bestimmt und iiber eine anschlieffende invers-dynamische Computersimulation die
resultierenden Gelenkmomente berechnet. Diese Daten definierten die Randbedin-
gungen fiir den experimentellen Vergleich von vier unterschiedlichen Stollendesigns
mit dem neu entwickelten mechanischen Testgerat TrakTester.

Bei den durchgefiihrten Vergleichsmessungen zeigten sich aussagekréftige Unter-
schiede bei den gemessenen Kriften und Momenten zwischen den Stollendesigns.
Zur Abschitzung des Einflusses des Stollendesigns auf die Belastungen des vKB
wurden aus den Messwerten, unter Berticksichtigung biomechanischer und medizi-
nischer Erkenntnisse, Gefdhrdungspotentiale fiir jedes Stollendesign bei jedem un-
tersuchten Lastfall bestimmt. Diese Gefdhrdungspotentiale lassen den Schluss zu,
dass das Stollendesign die Krifte im vKB beeinflusst. Wie groft der Einfluss genau
ist, héngt allerdings erheblich von den exakten Randbedingungen ab. Grundsétzlich
bestétigt die vorliegende Arbeit die Annahme, dass von lamellenférmigen Stollen
pauschal eine grokere Gefahr fiir 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 ermdglicht. Neben den Randbedingungen fiir die Durch-
fithrung der mechanischen Tests lieferten die Poser-Analyse und die Computersi-
mulation umfangreiche biomechanische Erkenntnisse fiir das Verstandnis der Verlet-

zungsmechanismen von Kreuzbandverletzungen ohne Gegnereinwirkung im Fufsball.
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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 Fufsball nach wie vor eine der beliebtesten Sportarten
[50]. Laut einer umfassenden Erhebung des Fuftball-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 belduft sich die Zahl aktiver
Fuftballer(innen) auf 265 Millionen [75; 143].

1.1 Hintergrund

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

In Deutschland sind alle Profifufsballer 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 Profifufsball in Deutschland, zu verzeich-
nen ist. Seitdem stabilisiert sich der Anteil der Knieverletzungen auf einem deutlich
hoheren Niveau (ca. 20%) als das Ende der Neunziger Jahre (ca. 15%) der Fall war.

Dariiber hinaus steigen die absoluten Zahlen in der ersten Fufball-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
Profifufsball. Dort erhohte 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 iiber die Griinde der Zunahme von Kreuzbandverletzungen diskutiert. Oft
wird die Ansicht vertreten, dass Kreuzbandrisse mit mit dem geénderten Stollende-
sign der aktuellen Fufballschuhmodelle (siehe Abschnitt 2.4.2) in Ver-
bindung stehen [141; 144; 243|. Da

eine Kreuzbandverletzung oft ver-

30

Bl einfacht durch das ,Hingen blei-

20} ben im Rasen* beschrieben wird

[19; 219] und der Fufiballschuh mit

seinen Stollen bzw. Noppen die ein-

15%

10} 1 zige Verbindung zwischen Spieler

Anteil Knieverletzungen [%)]

| und Boden darstellt, erscheint dies
W VBG auf den ersten Blick zwar plausi-

www.vbg.de

1999 2000 2001 2002 2003 2004 2005 2006 2007 Del, ist bislang jedoch nicht stich-

Jahr haltig durch wissenschaftliche

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

Untersuchungen belegbar.

1.2 Problemstellung

Beim Fuftball bendtigen die Spieler einerseits ein Maximum an Bodenhaftung
(= Traktion), um schnelle Richtungsédnderungen sowie kurze Start- und Stopp-Be-
wegungen ausfiihren zu kénnen. Je mehr Traktion dem Spieler zur Verfiigung steht,
umso grofser ist seine Chance, sich einen Vorteil gegeniiber dem Gegenspieler ver-
schaffen zu konnen. Andererseits belasten die schnellen Bewegungen die Muskeln,
Sehnen, Bander und Gelenke der Spieler sehr stark. Die Belastungen kénnen un-
ter Umsténden so hoch sein, dass beispielsweise das vordere Kreuzband ohne jede
Einwirkung eines Gegenspielers reifit.

Da der Schuh die einzige Verbindung zwischen dem Spieler und dem Boden ist,

konnen auch nur dort die Kréafte generiert werden, die schlussendlich zum Riss des
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Kreuzbands fiithren, unabhéngig davon, ob noch andere Faktoren mit hineinspielen.
Je niedriger die an dieser Schnittstelle generierten ,Haltekrafte® bzw. , Traktions-
krafte sind, desto geringer sind die auf den Korper wirkenden dufieren Kréfte und
dementsprechend sinkt die Wahrscheinlichkeit eines Kreuzbandsrisses.

Die Untersuchung der Zusammenhénge der Schuh-Boden-Interaktion gestaltet
sich allerdings schwierig. Nach Nigg (1990) kénnen objektive und belastbare Ergeb-
nisse nur mit Tests ermittelt werden, die die Realitat hinreichend genau abbilden und
die tatsdchlichen Komponenten Schuh(-sohle) und Spielflache im Zusammenspiel un-
tersuchen [181]. Um Erkenntnisse tiber einen moglichen Einfluss des Stollendesigns
auf Kreuzbandrisse gewinnen zu konnen, miissen die Schuhe demzufolge unter den
entsprechenden (hohen) Belastungen getestet werden. Aus ethischen Griinden diir-
fen Probanden allerdings nicht wissentlich in Situationen gebracht werden, in denen
eine akute Verletzungsgefahr besteht. Deshalb sind mechanische Tests die einzige

Moglichkeit, 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
Fuftballschuhe und den auftretenden Kréften 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 haufig bei bestimm-
ten Bewegungen auftreten (siche Abschnitt 2.2.1). Bei Ball- und Teamsportarten
sind dies schnelle Richtungsénderungen auf einem Bein, sogenannte ,cutting” - oder
,plant-and-cut” - Bewegungen sowie die Landung auf einem Bein nach einem Sprung.
Eine hierbei héufig auftretende Kinematik der unteren Extremitét ist in Abb. 1.2
schematisch dargestellt. Dabei ist der Fuf in der Regel in vollsténdigem Kontakt mit
dem Boden. Im Fall des Fufballsports bedeutet diese Tatsache, dass die Stollen der
Fufsballschuhe vollstdndig mit dem Boden verbunden sind und der Fuf des Spielers

folglich im Rasen ,yerblockt® ist.
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Abb. 1.2: Darstellung eines typischen Verletzungsmechanismus fiir einen Riss des vorderen Kreuz-
bands [274]. Der Fuf ist fest am Boden fixiert, der Unterschenkel nach innen geneigt
und das Knie leicht gebeugt, wihrend sich der Spieler nach innen (links) dreht.

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

Fiir die Entwicklung eines Testgeréts, welches in der Lage ist, einen Schuh entspre-
chend zu belasten (sieche Kapitel 5), ist die Kenntnis der auftretenden Kinematik, der

Bodenreaktionskraft und des Drehmoments um die Tibia-Langsachse erforderlich.

Tm weiteren Verlauf der Arbeit wird der Begriff ,Stollen" verwendet und nicht zwischen Stollen
und Nocken unterschieden. Zur Erkldrung: 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 fiir weiche Béden verwendet. Nocken sind in die Schuhsohle integriert, aus
Kunststoff, weicher und kiirzer als Stollen und kommen bei Schuhen fiir trockenen Rasen sowie
Hartplatz und Kunstrasen zum Einsatz.
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Die Ermittlung all dieser mechanischen Grofien ist bei Verletzungssituationen sehr
schwierig, da eine standardmafige Bewegungsanalyse fiir die Kinematik und die Mes-
sung der auftretenden Bodenreaktionskraft nicht moglich ist. Die einzige Alternative
stellt eine nachtragliche Bestimmung der Kinematik aus TV-Bildern dar. Dies kann
mit Hilfe einer modellbasierten Rekonstruktionsmethode (Poser-Methode, siche Ka-
pitel 3) erfolgen, mit der verldssliche kinematische Werte aus Fernsehaufnahmen
bestimmbar sind [133; 137; 140]. Dabei wird durch die nachtrigliche Kalibrierung
der TV-Bilder die Bewegung dreidimensional analysiert und daraus Gelenkwinkel
und Bodenreaktionskrafte ermittelt.

Von diesen Daten auf innere Belastungsgrofien, wie iibertragene Krafte und Mo-
mente zu schliefen, ist nur auf dem Weg der Computersimulation realisierbar (siche
Kapitel 4). Die Verwendung eines Computermodells als Berechnungsmethode stellt
die einzige Moglichkeit dar, nicht-invasiv innere Belastungsgrofen zu bestimmen. In
der vorliegenden Arbeit wird ein einfaches, dreidimensionales Ganzkérpermodell des
Menschen (HANAVAN-Modell [98]) verwendet, um resultierende Gelenkmomente im
Knie- und Sprunggelenk wahrend der Verletzungssituationen zu berechnen.

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

Die Poser-Analyse und die Computersimulation sind die Voraussetzung dafiir,
das Traktionsverhalten der Fufsballschuhe unter solchen Belastungen zu testen, wie
sie wahrend realer Spielsituationen, die zum Riss des vorderen Kreuzbands fiihrten,
auftreten.

In Abb. 1.3 ist die zur Beantwortung der Fragestellung entwickelte Vorgehensweise

grafisch dargestellt.
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Abb. 1.3: Entwickelte Vorgehensweise zu Beantwortung der Fragestellung, ob das Stollendesign
der Fuftballschuhe 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 fiir die vorliegende Arbeit relevant sind (siche Kapitel 1 und Abb. 1.3). Es werden
hierzu die Bereiche Kreuzbandverletzungen im Fufball, Analyse von Verletzungsme-
chanismen, biomechanische Computersimulation sowie das Traktionsverhalten von

Fufballschuhen 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] (siche
Abb. 2.1) und hat eine wichtige Funktion fiir dessen Funktionalitdt und Stabilitét
[207; 263]. Es besteht aus mehreren unterschiedlich dicken Faserbiindeln, die ineinan-
der verdreht sind [24; 129; 154; 271| und die in Abhéngigkeit der wirkenden &ufseren
Krifte unterschiedlich stark belastet werden (vgl. Abschnitt A.1 im Anhang). Durch
seine Verlaufsrichtung tiberschneidet sich das vordere mit dem hinteren Kreuzband
[129].

Das vordere Kreuzband hat in erster Linie die Aufgabe, eine Vorwéartstrans-
lation der Tibia relativ zum Femurknochen zu verhindern. Nach Butler et al. (1980)
nimmt es etwa 90% der nach anterior gerichteten Schubkrifte auf [36]. Sekundére
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, dafiir aber sehr stark die Dis-
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Hinteres Kreuzband
(Posterior Cruciate Ligament)
Femur

Fibulares Mediales
Kollateralband Kollateralband
Tibia Vorderes Kreuzband
(Anterior Cruciate Ligament)
Fibula

Femurkondylen

Abb. 2.1: Anatomische Darstellung der wichtigsten Strukturen des rechten Kniegelenks nach Wil-
son (1994) [263]. Das vordere Kreuzband (rot eingefarbt) verlauft im Zentrum des
Kniegelenks, von der hinteren Oberschenkelrolle zum Unterschenkelplateau und ist zu-
sammen mit dem hinteren Kreuzband fiir die Stabilitdt des Kniegelenks verantwortlich.

traktion (Entfernung) von Tibia und Femur [215]. Drehbewegungen werden von Bén-
dern weniger verhindert als Zugbewegungen, da hierbei der Knochen um das Band
rotieren kann. Aufgrund des schrégen Verlaufs der Kreuzbander sind jedoch bei je-
der Bewegung, auch bei der Tibiarotation, Zughewegungen im Band vorhanden, die
dieses belasten. Bei der Innenrotation wickeln sich die beiden Béander umeinander
und hemmen so die Drehbewegung [129]. Die Aufenrotation wird von den Kreuzbén-
dern dagegen weitgehend freigegeben (Bénder wickeln sich dabei voneinander ab)
und eine maximale Aufenrotation wird nur vom vorderen Kreuzband verhindert.
Ansonsten begrenzen die Kollateralbdnder 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 Fufiball

Den positiven gesundheitlichen Effekten des Fufiballs steht eine hohe Verletzungsge-
fahr gegeniiber. Die Verletzungshéufigkeit belduft sich bei Erwachsenen auf 6,2 bis
12,47 Verletzungen pro 1000 Stunden Exposition (Fufsball spielen) [101; 173; 201],
wobei 61 bis 93% der Verletzungen dabei die unteren Extremitéten 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% iiber-
proportional hoch [10; 43; 69; 111; 178; 213]. Nach Chomiak et al. (2000) sind 24%
der schweren Knieverletzungen teilweise bzw. vollstindige Rupturen des vorderen
Kreuzbands [43].

Ein Riss des vorderen Kreuzbands bedeutet einen massiven Stabilitatsverlust und
dadurch eine lange Pause vom Sport [7; 28; 34; 43; 67; 68; 87; 146]. Zudem sind Fol-
geschidden und -verletzungen vorprogrammiert, beispielsweise ein erhéhtes Arthrose-
risiko [82; 146; 153; 175; 199; 208; 212; 214], eine Gelenkinstabilitdt und Funktions-
einschrankung [82; 199; 214] sowie eine grofere Wahrscheinlichkeit von Folgeverlet-
zungen wie Meniskus- und Knorpelldsionen [82; 214|. Zusétzlich besteht ein deutlich

erhohtes Risiko sich erneut am vorderen Kreuzband zu verletzen [69; 76; 191; 259].

2.1.3 Einflussfaktoren auf die Belastung im vorderen Kreuz-

band

Die Abschétzung auftretender Belastungen im Korper ist ohne realistische Zahlen-
werte nicht moglich. Deshalb wird versucht, die Faktoren, die zu einer Belastung
des vorderen Kreuzbands wihrend sportlicher Bewegungen fithren, iiber 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. Fiir 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 Uberstreckung (Hyper-
extension), einer leichten Beugung des Kniegelenks (bis ca. 20-30°) sowie bei sehr
tiefer Beugung (> 100°) am Stérksten 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] erhoht bei geringer Flexion des Kniegelenks die
Spannung im vorderen Kreuzband, da die Kraft des M. quadriceps femoris iiber 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 fiihrt.
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]
fithrt ebenso zu einem Anstieg der Kraft im vorderen Kreuzband wie ein Innen-
rotationsmoment [156; 169] oder ein Aufenrotationsmoment [156]. Dabei bewirkt
ein Innenrotationsmoment im Vergleich zu einem Aufenrotationsmoment die héhe-
ren Kréfte [156; 230]. Daneben fiihrt auch eine nach anterior wirkende Kraft am
Tibiakopf [36; 271| zu einer hoheren Spannung im vorderen Kreuzband. Meyer et
al. (2008) ermitteln in ihrer Untersuchung, dass eine starke Kompression von Ti-
bia beziiglich Femur ebenfalls zum Versagen des vorderen Kreuzbands fithren kann
[169].

Treten mehrere dieser Belastungen in Kombination auf erhoht das die Spannung
des vorderen Kreuzbands nochmals erheblich [230]. Aus diesem Grund konzentrieren
sich viele Studien auf die Untersuchung kombinierter Lastfille [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 Aufsen- statt einem Innen-
rotationsmoment erhohen 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 erhéhen 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 Aufenrotationsbewegung bzw. einem -moment kann zu einem sogenannten
,Jmpingement, dem Aufprall des vorderen Kreuzbands an der femoralen Kondylle
(intercondylar notch), fithren und ist daher auch nicht als Verltzungsmechanismus
auszuschlieften, obwohl sie tendenziell geringere Kréfte im vorderen Kreuzband her-

vorruft als Innenrotationen [80; 230].
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2.2 Analyse von Verletzungssituationen

Um geeignete Praventionsmafnahmen entwickeln und damit Verletzungen wirksam
vorbeugen zu konnen, ist die Kenntnis des genauen Verletzungsmechanismus notwen-
dig. Dazu gibt es vier verschiedene Ansétze, mit denen reale Verletzungssituationen
untersucht werden [2; 136; 230], ndmlich 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 Arzte [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 fiir eine Beschreibung des
Verletzungsmechanismus. Videoanalysen und Interviews geben Aufschluss iiber die
konkrete Spielsituation, Bodenverhéltnisse, Verhalten des Spielers und des Gegners,
sowie den Verletzungshergang allgemein. Weiterhin sind ungefdhre Angaben iiber
die Gelenkkinematik (Knie durchgestreckt, leicht gebeugt etc.), die Biomechanik des
ganzen Korpers vor und wihrend der Verletzung [29; 59; 163; 187; 242| und dukere
Risikofaktoren moglich. Riickschliisse auf den genauen Zeitpunkt der Verletzung
oder quantitative Angaben zur Gelenkkinematik sind aus der blofsen Betrachtung
des Unfallhergangs kaum méglich [230].

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

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) eroffnet die Moglichkeit,
nachtréglich verldssliche kinematische Werte aus Fernsehaufnahmen zu ermitteln,
sofern eine Szene aus mehreren unterschiedlichen Kameraperspektiven sichtbar ist
[133; 137; 140]. Dabei kann durch die nachtrégliche Kalibrierung der TV-Bilder die
Bewegung dreidimensional analysiert und daraus Gelenkwinkel und Bodenreakti-

onskrafte ermittelt werden.
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2.2.1 Verletzungsmechanismen

Je nachdem ob eine Verletzung aus biomechanischer, medizinischer oder epidemio-
logischer Sicht untersucht wird, &ndert sich das Verstdndnis vom Verletzungsmecha-
nismus. Unabhéngig davon welches Modell zur Beschreibung des Zusammenwirkens
der einzelnen kausalen Faktoren verwendet wird, ist eine moéglichst prazise Beschrei-
bung des auslosenden Ereignisses entscheidend [12; 95].

Im Allgemeinen werden Verletzungsmechanismen in Spielsportarten zunéchst da-
nach unterteilt ob ein Kontakt zu einem Gegen- oder Mitspieler vorliegt (,contact®)

oder nicht (,non-contact®) [29; 47].

Contact Verletzungsmechanismen

Fiir die ,contact“-Verletzungsmechanismen beschreiben Boden et al. (2000a) vier ty-
pische Spielsituationen. Es erfolgt dabei entweder ein Schlag auf die dufere 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 fiithrt. Weiterhin wird
ein Schlag von vorne auf das Schienbein genannt, der ein Hyperextensionstrauma
verursacht oder eine Korperberiihrung zweier Spieler wahrend eines Richtungswech-
sels [29].

Bjordal et al. (1997) gehen von ,Tackling von der Seite* als Hauptursache fiir
Kreuzbandverletzungen mit Gegnerkontakt im Fufball aus [28]. Faung et al. (2006)
zahlen auch den Korperkontakt unmittelbar vor der Verletzung zu den Kontaktver-
letzungen und geben die Landung nach einem Kopfballduell mit direktem Korper-
kontakt in der Luft als Verletzungsmechanismus fiir Kreuzbandrisse an [71]. Zauner
(1995) ermittelt in seiner Analyse von Videoaufnahmen ein Hyperextensionstrauma
mit bzw. durch Kontakt mit einem Gegenspieler als hauptséchlichen Kontaktverlet-

zungsmechanismus [280)].

Non-contact Verletzungsmechanismen

Entgegen fritherer 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 iibereinstimmend 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 wihrend 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 Abbremsvorgégnen ohne Richtungsédnderung [187| und bei reinen
Drehbewegungen mit vollstandig aufgesetztem Fuf auf [2; 280].

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

b 1| Knee almast
| extoided

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 Kor-
perkontakt vor, jedoch wird der Spieler unmittelbar vor der Verletzung héufig gezo-
gen oder gestofsen, was zu einer Storung des normalen Bewegungsmusters bzw. der
Korperkoordination fiihrt [29; 71; 139]. Ebstrub & Bojsen-Mgller (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

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

anfalligkeit eines Spielers.

Intrinsische Risikofaktoren

Als intrinsische Risikofaktoren gelten alle individuellen biologischen oder psycholo-
gischen Eigenschaften einer Person [56], also alle Faktoren innerhalb des Korpers
[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 Extremitét [89]
werden in der Literatur ebenso genannt und untersucht, wie schlechter korperlicher
Fitnesszustand [9; 43|, eingeschriankte Beweglichkeit [117], geringe Korperstabilitét
[221], muskuldre Dysbalancen [29; 63; 221] und Gelenkinstabilitét [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 Kénnen [43; 56; 196] eine Rolle als intrinsische Risikofaktoren.

Extrinsische Risikofaktoren

Nach Renstrém (2000) sind extrinsische Risikofaktoren ,,Charakteristika der Um-
welt in welcher sich der Sportler bewegt” [208], d.h. alle Faktoren, die auferhalb des
Korpers auftreten [89; 174]. Als ,klassische extrinsische Risikofaktoren sind die Um-
gebungsbedingungen, also Witterung [63; 189-191; 246|, Bodenart, -beschaffenheit
und -qualitat [9; 28; 43; 66; 186; 188; 233] zu nennen.
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Zu den extrinsischen Risikofaktoren zdhlen 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 ungeniigende Aufwarmprogramme [56], die Spielklasse [28; 118; 123; 178; 196;
213] oder dhnliches.

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

2.3 Biomechanische Computersimulation

Das Ziel der biomechanischen Computersimulation ist es, eine moglichst gute und
realistische Bewegungsausfithrung des Modells zu erreichen um daraus aussagekréf-
tige innere Belastungsgrofen, wie iibertragene Krafte und Momente wihrend der

Bewegungen zu ermitteln.

2.3.1 Computermodelle

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

Im Sinne der Mechanik kann der Mensch als Mehrkorpersystem? betrachtet wer-
den [260]. Welche Strukturen ein Modell konkret enthalten muss, hdngt von der
Fragestellung und vom geplanten Einsatz ab [194], weshalb in der Biomechanik die
Verwendung unterschiedlich komplexer Modelle iiblich ist. In Abb. 2.3 sind exem-
plarisch verschiedene biomechanische Computermodelle dargestellt, die den unter-

schiedlichen Aufbau und Umfang je nach Fragestellung illustrieren.

2Ein Mehrkorpersystem ist ein mechanisches System welches aus mehreren starren oder elas-
tischen Korpern besteht die gelenkig miteinander und mit der Umwelt verbunden sind. Diese
kinematische Kette steht unter dem Einfluss von Kréften die durch Kraftelemente représentiert
werden. Die mathematischen Gleichungen erlauben die Bewegung aller Koérper und die auf sie
einwirkenden Kréafte und Momente zu berechnen [260].
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Abb. 2.3: Exemplarische Auswahl biomechanischer Computermodelle unterschiedlicher Komple-
xitdt. A) Muskel-Skelett-Modell von Arnold et al. (2009) [11], B) Zwei-dimensionales
Skelettmodell eines Skifahrers mit Ski [81], C) Aus vier Koérpern bestehendes Modell
fiir 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) Mehrkorpersimulationsmodell des menschlichen
Knies von Lehner (2007) [147].

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

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

Die Computersimulation basiert auf der Losung von Bewegungsgleichungen. Nach
Ruder et al. (1994) [216] l4sst sie sich grundlegend in der Form

M(z) - & + C(x, %) = F(x, %) (2.1)

darstellen, wobei x der Vektor der generalisierten Koordinaten, M die Massenma-
trix, C der Vektor der Coriolis- und Zentrifugalkriafte und F der Vektor der auf jedes
Segment wirkenden Kréfte 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]. Grundséatzlich kommen fiir die Losung der Bewegungsgleichungen die
Methoden der Statik und Dynamik in Frage [260]. Bei Simulation menschlicher Be-
wegung wird, abhéngig von den vorhandenen Eingangsdaten und der Fragestellung,
entweder ein vorwérts dynamischer (Vorwartssimulation) oder ein invers dynami-

scher Ansatz angewendet [216; 261].

Vorwartssimulation

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

Nach Beriicksichtigung sédmtlicher 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 gelost werden [147;
224; 260.

Bei der Anwendung der Vorwartssimulation ist die realistische Kontaktmodellie-
rung entscheidend fiir korrekte und aussagekriftige Ergebnisse [113], was mit grofem
Aufwand verbunden ist. Dies gilt sowohl fiir den Kontakt des Menschmodells zur
Umgebung, z.B. zwischen Fuff und Boden [194], als auch fiir den Kontakt der ein-
zelnen Segmente (Gelenkflachen) innerhalb des Modells [147].

Komplexe und valide vorwartsdynamische Modelle ermdoglichen die unblutige Be-
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stimmung von inneren Kréften und Momenten die nicht direkt messbar sind. Au-
fserdem konnen Parameter in groffem Umfang variiert und ihr Einfluss auf das rest-
liche Modell iiberpriift werden [224]. Ihr Einsatz ist auch und gerade dort sinnvoll,
wo Extremsituationen untersucht werden sollen und Probandentests aus ethischen

Griinden nicht vertretbar sind.

Inverse Dynamik

Die zweite Moglichkeit zur Simulation menschlicher Bewegung ist die Anwendung
der inversen Dynamik. Als Eingangsdaten sind, neben den fiir die mathematische
Beschreibung des Modells notwendigen Grofen (Massen, Schwerpunkte der einzel-
nen Segmente, Trigheitseigenschaften), die vollstdndigen kinematischen Angaben
aller Segmente und die wirkenden externen Kréfte und Momente notwendig [260].
In der Regel erfolgt dazu eine periphere Bewegungsanalyse mit deren Hilfe die Bewe-
gungstrajektorien der Segmente, die zugehorigen Gelenkwinkel und die auftretenden
Krafte bestimmt werden. Durch zweimaliges Ableiten ergeben sich entsprechend die
zeitlichen Verldufe der Gelenkwinkelgeschwindigkeit und -beschleunigung, die eben-
falls als Eingangsdaten fiir die zu l6senden algebraischen Gleichungen bendtigt wer-
den.

Mittels eines invers dynamischen Ansatzes konnen Bewegungen simuliert und
daraus die zur Ausfiilhrung der Bewegung notwendigen resultierenden Gelenkmo-
mente berechnet werden, ohne den Umweg iiber aufwéndige Optimierungsverfahren
gehen zu miissen [224]. Da aber an jedem Gelenk mehrere Muskeln angreifen und
deren Kraftaufteilung mathematisch nicht eindeutig l6sbar ist hat diese zur Bestim-
mung der tatsdchlichen Gelenkkrafte im post-processing separat zu erfolgen, wozu
zusétzliche Nebenbedingungen notwendig sind [260].

Eine Schwiche des invers dynamischen Ansatzes stellt die Verwendung der zwei-
ten Ableitungen der Bewegungskoordinaten dar, da die numerische Ableitung zu
einem kiinstlich schwingenden Verhalten fiihrt [216]. Sind die Bewegungstrajektori-
en auch nur leicht verrauscht, potenziert sich der Fehler beim zweimaligen Ableiten
und fiihrt zwangslaufig 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 moglichst 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 Dampfungselemente vorhanden sind, die die Schwingungen aufgrund verrausch-
ter Ableitungen stark reduzieren [93; 261]. Eine Aufteilung in die einzelnen Muskel-

krifte ist allerdings auch hier erst im Verlauf des post-processing moglich.

2.3.3 Anwendung in der Sportwissenschaft

In der Sportwissenschaft gibt es drei hauptséchliche Anwendungen fiir Computersi-
mulationen, wobei sich Beispiele quer durch fast alle Sportarten finden. Erstens sol-
len innere Krifte und Momente wahrend bestimmter Bewegungen ermittelt werden,
um Riickschliisse 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 Sportgerate 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 Mehrkorpersimulationsmodelle der Halswirbelsdule,
des Knies und der Hand vor und ihre Anwendung in der Sportgerédteentwicklung
und der Verletzungsprévention dar [147].

Um Riickschliisse auf Verletzungsmechanismen ziehen zu kénnen erfolgt oftmals
die Simulation typischer Bewegungen, wiahrend denen Verletzungen auftreten kon-
nen, z.B. der Riickwértssturz beim Skilauf [13; 262| die Landung nach einem Sprung
beim Skifahren [81] bzw. im Labor [231; 232| oder eine typische ,cutting”-Bewegung
[160]. Uber eine gezielte Parametervariationen besteht dann die Moglichkeit heraus-
zufinden, wann hohe und moglicherweise schédigende Belastungen auf bestimmte
Strukturen auftreten [81; 224; 262]. McLean et al. (2003) simulieren beispielsweise
mit ihrem validierten Muskel-Skelettmodell der unteren Extremitéten 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 Gefahrdungspotential beinhalten [159; 160]. Lehner (2007)
verwendet sein detailliertes und validiertes Mehrkorpersimulationsmodell des Knie-

gelenks zur Untersuchung von Kreuzbandverletzungen im alpinen Skisport [147].
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Sein Modell bietet dabei die Moglichkeit, direkt die wirkenden Kréfte im vorderen
Kreuzband zu berechnen. Als kritische Verletzungsfaktoren werden nach der Durch-
fiihrung einer umfangreichen Parametervariation die Hyperflexion des Kniegelenks,
die Einleitung einer Innenrotation der Tibia sowie eine Valgus-Belastung bei ti-
bialer Aufenrotation 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
Ahnlichkeit mit realen Verletzungssituationen aufweisen ist allerdings zu beriick-
sichtigen, dass sich sich die Kinematik, die wiahrend realer Verletzungssituationen
auftritt signifikant von derjenigen Kinematik unterscheidet, die bei verletzungsfreier
Bewegungsausfiihrung gemessen wird [14]. Dies stellt die grokte Herausforderung
bei der Ubertragung 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
Fille dar, in denen sich Probanden wahrend wissenschaftlichen Experimenten ver-
letzten [282]. Basierend auf den vorhandenen Datensétzen wird zumeist mittels eines
invers-dynamischen Ansatzes versucht, die auftretenden Gelenkkréfte und -momente
zu berechnen [282]|. Die Simulation von realen Kreuzband-Verletzungssituationen

wahrend Fufsballspielen wurde bislang nicht realisiert.

2.4 Schuh-Boden-Interaktion von Fufsballschuhen

Die Schuh-Boden-Interaktion umfasst die Vorgange und Wechselwirkungen zwischen
Sportschuh (und damit dem Spieler) und Spielfeld. In der vorliegenden Arbeit liegt
der Fokus auf dem Traktionsverhalten von Fufsballschuhen weshalb auf den Aspekt

der Dampfung nicht ndher eingegangen wird.

2.4.1 Traktion von Fuftballschuhen

Die klassischen Coulomb’schen Reibungsgesetze beschreiben die komplexen Wech-

selwirkungen zwischen Sportschuh und Sportboden bzw. Spielfeld nicht in ausrei-
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chendem Mafe [97; 233; 251; 252|. Es wird deshalb der Begriff , Traktion verwendet
um die reibungséhnlichen Wechselwirkungen zwischen (Fufsball-)Schuh und Boden
wiederzugeben, auf die die klassischen Reibungsgesetze nicht zutreffen [233].

So ist beispielsweise der Traktionskoeffizient der (wie der Reibungskoeffizient)
das Verhaltnis von Reibungs- zu Normalkraft beschreibt, keine einfache Material-
konstante sondern kann sich mit der Zeit, Normalkraft und dem Druck sowie der
Kontaktfliche und Gleitgeschwindigkeit verdndern [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 auferdem eine Abhéngigkeit der rotatorischen
Traktion vom Ort der Krafteinleitung an, d.h. wo die Normalkraft auf den Schuh
wirkt und wie sich dementsprechend die Hebelverhéltnisse bei einer Drehung des
Schuhs verédndert [6].

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

Weiterhin wird grundsétzlich zwischen der Traktion in Langs- bzw. Querrichtung
zur Oberfliche (translatorische Traktion), welche das Rutschen des Schuhs iiber das
Spielfeld verhindert, und der Traktion bei Drehungen um eine Achse senkrecht zum
Untergrund (rotatorische Traktion) unterschieden [51; 167; 186; 252|. Moglichst viel
translatorische Traktion ist wichtig um beim Antreten, Abstoppen oder schnellen
Richtungsinderungen nicht auszurutschen [33; 44; 65; 144; 193; 233]. Uberméfige
rotatorische Traktion wird dagegen fiir Verletzungen des Knie- und Sprunggelenks
verantwortlich gemacht [6; 33; 37; 144; 186; 233; 244; 245; 280).

2.4.2 Aktuelle Stollendesigns von Fufiballschuhen

Beim Stollendesign ist grundsétzlich zwischen den Einsatzbereichen der Schuhe zu
unterscheiden. Abhéngig davon ob sie fiir trockenen Naturrasen (,fair ground“, FG),
weichen Rasen (,s0ft ground®, SG) oder fiir Hart- und Kunstrasenplatze (,turf, HG/
TF) vorgesehen sind besitzen die Schuhe génzlich unterschiedliche Stollendesigns, -
anordnungen, -anzahlen und -ldngen. Seit Mitte der 1990er Jahre gibt es neben
den klassischen runden Stollen verbreitet auch sogenannte ,lamellenférmige Stollen
(Abbildung 2.4), die den Spielern mehr Halt bieten sollen.
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Abb. 2.4: Uberblick iiber Stollendesigns aktueller Fufiballschuhe die den Einsatz auf Natur-
rasen vorgesehen sind. Die grofe Vielfalt von unterschiedlichen Stollenformen und
-anordnungen ist deutlich erkennbar.

Auf der Suche nach bestmoglichen Traktions- und Trageeigenschaften experimen-
tieren die Hersteller mit unterschiedlichsten Anordnungen und Formen. Aus diesem
Grund gibt es bei den aktuellen Fufballschuhmodellen viele verschiedene Stollende-
signs. Die grofte Verbreitung in der Praxis haben dabei die Schuhe fiir trockenen
Naturrasen. In Abb. 2.4 ist exemplarisch eine Auswahl aktueller Fufsballschuhe mit

unterschiedlichen Stollendesigns und -anordnungen dargestellt.

2.4.3 Untersuchungen zum Stollendesign

Seit den 1970er Jahren wird das Stollendesign von Fuftball- 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 Boden und Schuhe bei fast allen Studien
unterscheiden die Vergleichbarkeit der Ergebnisse.

Einigkeit besteht iiber den Einfluss der Stollenldnge auf die Traktion. Je ldnger
die Stollen, desto grofer sind die generierten Kréfte und die rotatorische Traktion,
v.a. auf Naturrasen [32; 97; 172; 240; 245]. Aufgrund der frithen Untersuchungen
von American-Football-Schuhen wurden in dieser Sportart beispielsweise die Regeln
gedindert und aus Sicherheits- und Préventionsaspekten die maximale Stollenlan-
ge herabgesetzt [144]. Ebenso unbestritten beeinflusst das Material der Stollen die
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Traktion [6; 233; 249|.

Uber 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*- Design? als dasjenige,
welches bei ihren Tests die hochste Rotationstraktion bietet und bringen es als Risi-
kofaktor bei Kreuzbandrissen ins Spiel [144|. Shorten et al. (2003) ermitteln ebenfalls
fiir ,aggressive Stollendesigns, vergleichbar mit dem edge-Design, die héchsten 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 lamellenformige Stollen hohere Spitzenkréfte in vertikaler und
in medio-lateraler Richtung als konventionelle Stollendesigns und bei einem Proban-
denversuch von Miiller et al. (2009a) wird ein Traktionsvorteil von Lamellenstollen
gegeniiber konventionellen, runden Stollen verzeichnet [172]. Vachon (2004a) kann
dagegen nur auf Kunstrasen Unterschiede feststellen wobei Schuhe mit lamellen-
formigem Stollen weniger Drehmoment erzielen als Schuhe mit runden Stollen. Auf
Naturrasen sind keine Traktionsunterschiede zwischen einzelnen Stollendesigns mess-
bar [248]. Auch einige weitere Untersuchungen kénnen 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 Abhéngigkeiten der Traktion bei Stollenschuhen werden durch ver-
schiedene Autoren empirisch ermittelt [32; 250; 253; 254], weil aufgrund der Un-
abhéangigkeit von den Coulomb-Gesetzen keine verlassliche Vorhersage moglich ist
[252]. Die Ermittlung der translatorischen Traktion erfolgt dabei in der Regel tiber
die Messung des Widerstandes gegen gleiten/ rutschen. Fiir die rotatorische Trak-
tion wird dagegen das (Dreh-) Moment bestimmt welches notwendig ist, um eine
Drehung des Schuhs gegeniiber dem Boden auszufiihren.

Fiir die Durchfiihrung der Materialtests werden entweder bestehende Normpriif-

verfahren angewendet [53] oder neue Testgeréte entwickelt. In Tab. 2.1 sind bislang

3langere, ungleiche Stollen am Rand und mehrere kurze, runde Stollen in der Mitte der Sohle.
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verwendete Traktions-Testgerédte mit ihrem Funktionsprinzip aufgefiihrt, in Abb. 2.5
einige Testgeréte exemplarisch abgebildet. Der Aufbau ist sehr unterschiedlich und
reicht von einfachen, manuell zu bedienenden Geréten [32; 33; 144; 152; 245; 248;
254; 266] iiber semi-automatische Maschinen [6; 53; 97; 166; 233; 251]| bis hin zu
computergesteuerten Priifstanden [16; 103; 217; 241; 256].

A)

Weights and ratation applied
~ wvia the verlical shaft

Torque-thrust
load cel

Shoe forefoot
being tested

Frarr;e of device, in contact
with surface being tested

F)

Input Rodary Encoder
Surmogaie Lower Leg
N I ™ormal Force
Compressive Weighes | z 1 ) -

(Normal Foroe) ———a A ‘:P

Torsien
Dirop Weaghts

Torsion Py ——Hgil we | | Deformable

- " Elastomer
Faf Conglis
Aiikle

Foothall Shoe
Mounted on 3
Higid Foot Madel

Resultant Extemal Torque a1
ke Shwoe-Susrfhce laerfbce

Abb. 2.5: Exemplarische Darstellung bekannter Traktionstestgerdte 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].
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Unabhéngig von ihrer Komplexitéit und davon, wann die Geréte konstruiert wur-
den gibt es zwei grundlegende Gemeinsamkeiten: Die Vorlast, die den Schuh auf den
Boden driickt, wird iiberall senkrecht von oben eingeleitet und bei den Untersuchun-
gen, die sowohl die translatorische als auch rotatorische Traktion mit einem Gerét
betrachten, erfolgen die entsprechenden Tests getrennt voneinander.

Alle anderen Einstellungen unterscheiden sich zum Teil erheblich und sind meist
nur liickenhaft dokumentiert. So variiert beispielsweise die Geschwindigkeit mit der
ein Schuh auf dem Boden gedreht wird von der manuellen Einleitung mit einem
Drehmomentschliissel [144; 152; 233; 245; 248; 249| bis hin zur schlagartigen Dre-
hung beim Aufprall eines belasteten Pendels [32; 254]. Ebenso gibt es grofse Unter-
schiede zwischen den Studien bei der Einleitung der Translation. Oftmals erfolgt sie
durch einfaches manuelles Ziehen [33; 248; 266] wihrend eine andere Gruppe eine
schlagartige translatorische Belastung generiert [254]. Neuere Gerite 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 (sieche Tabelle 2.1). Studien mit hoheren Vorlasten sind bislang nicht
verdffentlicht.

Daneben werden auch verschiedene Messprinzipien zur Erfassung der Kréfte und
Drehmomente verwendet. Instrumentierte Drehmomentschliissel [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 Krifte von Bo-
denreaktionskriften [15; 40] iiber die Kréfte an der Tibia [32; 103] bis zu Zugkréften
bei Feldmessungen [33; 248|.
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Tab. 2.1: Wissenschaftliche Traktions-Testgerdte. Funktionsprinzipien bzw. Art der Krafteinleitung

Hohe der

1 ; . .
Untersuchung(en) Jahr Einsatzort Vorlast Vorlast [N] Translation Rotation
Torg et al. [245; 246] 19741 Labor Gewichte 108 - 667 — Drehmomentschliissel
Bonstingl et al. [32] 1975 Labor Gewichte 755 und 892 — belastetes Pendel schldgt auf
Ausleger
Bowers & Martin [33] 1975 Labor & Feld Gewichte k.A. Zugschlitten mit Handkurbel —
Van Gheluwe et al. [254] 1983 Labor Gewichte 441 & 849 belastetes Pendel schlégt auf belastetes Pendel schlégt auf
Ausleger Ausleger
Ppdoames o 2l [ 1986 Labor @zmza.mfmormw 241 . elektrisch m:mmdiw._omzm rotierende
Zylinder Scheibe
Valiant [251] 1989 Labor Gewichte k.A. pneumatischer Zylinder pneumatischer Drehmotor
Heidt et al. [103] 1996 Labor Gewichte 111 pneumatischer Zylinder vbmcg.mimor msmmaﬁovmcm
rotierende Scheibe
Lambson et al. [144] 1996 Labor & Feld Gewichte 446 — Drehmomentschliissel
McNitt et al. [166] 19971 Feld ety 588 - 1000 T 2z %m@amwmmm%&mém%
Wojcieszak et al. [266] 1997  Labor & Feld Gewichte 696 manuell gezogen —
Barry & Milburn [15-18] 19991 Labor Gewichte k.A. Schrittmotor Schrittmotor
Dura [53] 1999 Labor & Feld Eigengewicht 200 — 49 N Fallgewicht und radius gear
Cawley et al. [40] 2003 Labor Gewichte 177 und 981 pneumatischer Zylinder pneumatischer Zylinder
Shorten et al. [233] 2003 Labor & Feld Gewichte 529 Elektromotor Drehmomentschliissel
Haake et al. [97] 2004 Feld Gewichte 195 und 268 Motor mit WODmﬁmcﬁww Drehzahl —
zieht Zugschlitten
Vachon [248; 249] 20041  Labor & Feld Gewichte 157 - 637 manuell an Federwaage gezogen Drehmomentschliissel
Livesay et al. [152] 2006  Labor & Feld Gewichte 333 — manuelle Drehung
Sterzing et al. [241] 2008 Labor k.A. 750 servo-hydraulisch —
Villwock et al. [256] 2009  Labor & Feld Gewichte 1000 — 425 N Fallgewicht und radius gear
Sabick et al. [217] 2009 Feld pneumatischer 900 pneumatischer Zylinder —

Zylinder

L Jahr der ersten Verdffentlichung eines Testgerits




Kapitel 3

Analyse von Verletzungen des

vorderen Kreuzbands im Fufsball

mittels der Poser-Methode

Bislang beruhte die Analyse von Verletzungshergingen zumeist auf den Aussagen
von Experten, die nach intensivem Videostudium Angaben iiber die ungefahre Ge-
lenkkinematik machten [4; 5; 29; 31; 59; 139; 187; 242; 280|. Zur Uberpriifung der
Genauigkeit solcher Angaben fithrten Krosshaug et al. (2007¢) 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, abzuschétzen. Ihre
Einschétzungen wichen jedoch erheblich (bis zu 20°) von den tatséchlichen, mittels
Bewegungsanalyse bestimmten Gelenkwinkeln ab. Zudem gab es eine betrachtliche

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 erhéltlichen 3D Modellierungs- und
Animationssoftware* basiert. Die Computersoftware ermdglicht dreidimensionales
Gestalten und die realitétsgetreue Animation von menschlichen und tierischen Cha-

rakteren. Sie findet unter anderem Anwendung zur Erstellung von 3D-Figuren in

4Poser® 4 mit der Erweiterung Poser® Pro Pack, Curious Labs, Inc., Santa Cruz, CA, USA
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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 wahrend der
Verletzungssituation abbildet und dadurch die Kinematik genau wiedergibt (siehe
Abb. 3.2). Dafiir wird das Video der Verletzungssituation als Hintergrund in Poser
geladen und dann die Anpassung vorgenommen.

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

3.1.1 Videobearbeitung

Die Videos werden zunéchst digitalisiert, in einzelne Bilder zerlegt und nach den ver-
schiedenen Kameraperspektiven geordnet. Im Programm Adobe Photoshop® erfolgt
die Trennung der einzelnen Fernsehbilder mittels eines so genannten ,de-interlacing™-
Filters. Die dadurch entstehenden Halbbilder werden interpoliert, so dass Vollbilder
entstehen. Dies fiihrt zu einer Verdopplung der effektiven Bildfrequenz auf 50 Hz
(bei einzelnen Zeitlupenkameras bis zu 300 Hz) und zur Erh6éhung der Bildqualitét
(Vermeidung von Kammeffekten).

Die Korrektur der auftretenden Linsenverzerrungen erfolgt im Programm Photo-
shop mittels eines geeigneten Filters®. Im Programm Adobe After Effects” werden
abschliefsend aus den Einzelbildern die Videosequenzen fiir die Analyse erstellt. Da-
bei miissen die vorhandenen drei bzw. vier Kameraperspektiven zeitsynchron in ei-
nem Bild sichtbar sein (siche 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

6 Andromeda LensDoc als Plug-In in Adobe Photoshop, Andromeda Software, Thousand Oaks,
CA, USA

"Adobe After Effects, Version 7.0, Adobe Systems Inc., San Jose, CA, USA
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Kamera 2

Abb. 3.1: Verletzungsfall Nr. 4. Die vier vorhandenen Kameraperspektiven sind zeitsynchron in
einem Bild dargestellt. Kamera 1 zeigt die Situation aus grofser Entfernung, die Kameras
2 und 4 in Nahaufnahme, allerdings aus entgegengesetzten Richtungen, und Kamera 3
zeigt eine Detailaufnahme des Kniegelenks wéihrend der Verletzung.

3.1.2 Matching-Prozess

Fiir das ,,Matchen“ wird das Zygote-Skelettmodell®, siche Abb. 3.2 verwendet. Es ist
ein hierarchisch aufgebautes Modell bestehend aus insgesamt 57 Segmenten, deren
Grofe einzeln verdndert werden konnen. Dies ermoglicht eine individuelle Anpassung
des Modells an die anthropometrischen Gegebenheiten der verletzten Spieler. Fiir die
Analyse von Verletzungssituationen ist die detaillierte Darstellung der Hinde und
Fiifse nicht erforderlich, wodurch sich die Anzahl der anzupassenden Segmente auf
21 reduziert. Alle Segmente sind durch Kugelgelenke (3 Freiheitsgrade) miteinander
verbunden. Das Becken (Pelvis) verfiigt als zentrales Element des Skeletts iiber 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
Verfiigung stehenden geometrischen Objekten die Umgebung virtuell nachgebildet,
wobei deren exakte Mafte bekannt sein miissen. Ohne die exakte Abbildung der Um-

gebung ist eine Berechnung der Koordinaten des Kérperschwerpunkts (KSP) und

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

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

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

Nach Abschluss der Kalibrierung erfolgt die Rekonstruktion der Verletzungssi-
tuation durch das Skelettmodell. Dies lauft dhnlich wie die Kalibrierung ab, wobei
die Kameraeinstellungen unveréndert bleiben und stattdessen die Kérperhaltung
des Skelettmodells verdndert wird. Zunéchst erfolgt die Positionierung der Hiifte
und dann iterativ die Anpassung von Ober- und Unterschenkel sowie Mittel- und
Vorderfuf. Entsprechend wird sukzessiv beim Matchen des Torsos bzw. der oberen
Extremitdten vorgegangen. Ein wichtiges Kriterium bei der Anpassung stellt die
Einhaltung der anatomisch vorgegebenen Bewegungsmoglichkeiten dar, um unrea-

listische Gelenkstellungen zu vermeiden.
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3.1.3 Direkte Ergebnisse der Analyse und Berechnungsmog-
lichkeiten

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

In Abhéngigkeit von den jeweils zur Verfiigung stehenden anthropometrischen
Eingangsdaten wird das Modell von Zatsiorsky [277; 278| (Eingangsdaten: Kor-
pergrofe 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 dufere Kraft auf den KSP darstellt, ist um-
gekehrt {iber das zweite Newton’sche Axiom auch der Riickschluss von der KSP-
Beschleunigung auf die wirkende Bodenreaktionskraft moglich, sofern das Korper-
gewicht der betreffenden Person bekannt ist. Fiir eine gute Abschétzung der auf-
tretenden Bodenreaktionskraft Fpyqen 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 Glattung der durch die Ablei-
tung aufgerauten Daten mit einer kritischen Frequenz von 7 Hz.

Dariiber hinaus kann auch die Richtungsénderung (Cut-Winkel) wiahrend der
Verletzung, d.h. des Winkels zwischen urspriinglicher und neuer Hauptbewegungs-
richtung, angegeben werden. Hierfiir wird der Winkel zwischen den (horinzontalen)
Geschwindigkeitsvektoren des KSP vor dem ersten Bodenkontakt und nach dem
Bodenkontakt bestimmt.

3.1.4 Validitat und Genauigkeit der Poser-Methode

Im Rahmen der Erstverdffentlichung der Rekonstruktionsmethode (Poser-Methode)
validierten Krosshaug & Bahr (2005a) [137] diese durch den Vergleich mit einer
marker-basierten Bewegungsanalyse. Hierfiir wurde eine ,side-step-cutting“-Bewe-

gung eines méannlichen 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 fiir die Durchfiihrung der Poser-Analyse (siche Abb. 3.3). Zugleich er-
folgte eine optische, markerbasierte Bewegungsanalyse der Bewegung mittels sieben
Infrarot-Kameras zur Bestimmung der exakten Kinematik. Zuséatzlich wurde eine
Messung der Bodenreaktionskraft iiber zwei Kraftmessplatten mit einer Aufnahme-

frequenz von 960 Hz durchgefiihrt.

Bei drei vorhandenen Kameraperspektiven konnten grundsétzlich mit beiden Ver-
fahren verlédssliche Ergebnisse erzielt werden [137]. Qualitativ waren die ermittelten
Gelenkwinkelverldufe von Poser- und Bewegungsanalyse sehr dhnlich. Die KSP-Ge-
schwindigkeit und -Beschleunigung wurden in diesem Setup mit hinreichender Ge-

nauigkeit bestimmt.

Bei der hochfrequenten Messung von Fp,qe, mit Kraftmessplatten (960 Hz) tritt
bei der vertikalen Komponente (vgl. Abb. 3.10) bei Bewegungen wie Laufen, Sprin-
gen oder ,side-step-cutting wahrend der ersten 30 ms nach dem Bodenkontakt zu-
nachst ein erstes Maximum auf. Die Kraft nimmt danach kurzzeitig ab und steigt

im weiteren Verlauf nochmals an (siche Abb. 3.4). Bei dem (hochfrequenten) ersten

h

|}
W

e

Abb. 3.3: Valdierungsstudie zur Poser-Methode im Labor. Eine ,side-step-cutting‘-Bewegung
wurde von drei Videokameras (rote Markierungen rechts unten) fiir die Poser-Methode
gefilmt. Gleichzeitig erfolgte die Durchfiithrung 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 Korpers durch die schnelle Abbremsung des Fufses beim Aufsetzen auf den Bo-
den entsteht und die schlagartige Einknick-Bewegung des Sklettsystems einleitet.
Da in dieser Phase keine zusétzliche muskuldre Abbremsung moglich ist, wird sie
auch als passive Phase bezeichnet. Die Muskulatur bendtigt aufgrund der neuro-
nalen Leitungsgeschwindigkeit eine gewisse Zeitspanne (etwa 30 ms) um aktiv auf
die duftere Belastung reagieren und ihren Spannungszustand verdndern zu kénnen
[180; 184]. Erst mit dieser Verzogerung bringt die Muskulatur eine aktive Kraft auf
den Boden, die fiir 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 Fpogen (vertikal) etwa 20 ms nach tgontaxy 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 Abkiirzungen bezeichnen die Wirkrichtung der einzelnen Krifte.
AP: anterior-posterior; ML: medial-lateral (siche auch Abb. 3.10).
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kraft war dieser erste Impact-Peak nicht ermittelbar, was an der niedrigen Bildfre-
quenz der fiir die Rekonstruktion verwendeten Videoaufnahmen lag [137]. Ahnliche
Beobachtungen wurden fiir 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 @hnlichen 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 grundsétzlichen Verlauf der Bodenreak-

tionskraft geschlossen werden kann [137].

3.2 Untersuchte Verletzungsfalle im Fufsball

3.2.1 Eingangsdaten

Es wurden vier Situationen fiir die Analyse ausgewéhlt. Drei Verletzungen ereigne-
ten sich in der 1. Fuftballbundesliga in Deutschland in den Jahren 2004 (VF 1) und
2005 (VF 2 und VF 3) sowie eine (VF 4) wihrend eines Vorrundenspiels der Fuk-
ballweltmeisterschaft 2006 in Deutschland. Die originalen TV-Aufnahmen wurden
iiber die Deutsche Fufsballliga bzw. die FIFA bezogen und lagen im MPEG2-Format
vor. Thre Auflésung betrug 720 x 576 Pixel fiir die Verletzungsfille Nr. 1 bis 3 und
1024 x 576 Pixel fiir den VF 4.

Die Verletzungsfélle Nr. 1 (VF 1) und Nr. 4 (VF 4, siche Abb. 3.1) waren aus vier
Blickwinkeln sichtbar, wobei hier jeweils eine Nahaufnahme des verletzten Beines in
Superzeitlupe vorlag. Fiir die Verletzungsfille Nr. 2 (VF 2) und Nr. 3 (VF 3) waren

je drei Perspektiven vorhanden.

Eine detaillierte Beschreibung des Verletzungshergénge sowie ergénzende Abbil-
dungen zum besseren Verstandnis der Situationen sind im Anhang E zusammenge-
stellt. In Tab. 3.1 ist die Flache des Spielers im Verhéltnis zum gesamten Bildaus-
schnitt fiir die einzelnen Verletzungsfille und Kameraperspektiven aufgefiihrt. Je
grofer 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 3,9
Kamera 3 19,4 10,6 18,9 19,7
Kamera 4 0,4 - - 3,4

Tab. 3.1: Ubersicht iiber die relative sichtbare Grike des verletzten Spielers im Verhéltnis zum
Gesamtbild [%].

Verletzungsfall Nr. 1

Fiir 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
Mittellinie, Kamera 2 auf Hohe der Straf-

Kamerapositionen Verletzungsfall Nr. 1

raumgrenze und Kamera 4 hinter dem

® Kamera 4
Tor. Kamera 3 filmte von der Seitenaus- /
line des gegeniiberliegenden Strafraums
diagonal iiber das Spielfeld und zeig- @ Kame:az
te die Situation in Groflaufnahme und Ort der \
Verletzung
Superzeitlupe. Das verletzte Bein war

stets aus mindestens drei Richtungen oh-

ne Einschrankung sichtbar. U Kamen™:

Die effektive Bildrate fiir die Ana-
lyse betrug nach der Videobearbeitung

50 Hz fiir die Kameras 1, 2 und 4, bzw.
150 Hz fiir Kamera 3. Diese ungleiche

® Kamera 3

Bildrate wurde bei den betroffenen Ka- Abb. 3.5: Anordnung der Kameras im Sta-

meras im Rahmen der Videobearbeitung dion und ihr Winkel beziiglich des
o e . . . letzten Spielers im Verlet -
durch das Einfiigen von jeweils zwei lee- Faeﬁ T\h% eln plefers i veriehaines

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 Hohe der Mittellinie, wobei Kamera 3
die Situation in Nahaufnahme zeigte (siche Abb. 3.12). Beide lieferten zu jedem
Zeitpunkt einen uneingeschriankten Blick auf den verletzten Spieler. Die dritte vor-
handene Perspektive zeigte den Verletzungshergang vom gegeniiberliegenden Tor
aus. Allerdings war der Spieler wihrend der Bodenkontaktphase in dieser Ansicht
groftenteils 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

Fiir den VF 3 gab es drei unterschiedliche Perspektiven, siehe Abb. 3.6 (rechts).
Positioniert waren die Kameras auf Hohe der Mittellinie (Kamera 1), hinter dem
gegeniiberliegenden Tor (Kamera 2) sowie an der Seitenauslinie in Strafraumné-

he (Kamera 3, Nahaufnahme). In Kamera 2 war der verletzte Spieler wihrend der

Kamerapositionen Verletzungsfall Nr. 2 Kamerapositionen Verletzungsfall Nr. 3
N <
Kamera 3
o— | Ort der
Ort der Verletzung
Verletzung >]
Kamera 1
meral
. — Y — /R
Kamera 3 \\j Kamera 1 U
Sg,-_/’% @
\. Kamera 2 ./Kamera 2

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

Nach der Videobearbeitung lagen die Videos aller Kameras mit einer effektiven

Bildfrequenz von 50 Hz in sehr guter Qualitdt 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 ungestorte
Sicht auf den verletzten Spieler moglich. Die Fernsehbilder lagen in HD-Qualitét
im Format 16:9 vor und geniigten qualitativ hochsten Anspriichen. Sie zeigten alle
Details des verletzten Spielers ohne Unschérfe.

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

Kamerapositionen Verletzungsfall Nr. 4
<

l:amera 2 m Kamera 1

\&\(/‘
Ort der
Verletzung
Q
Abb. 3.7: Anordnung der Kameras im Stadion und ihr Winkel beziiglich 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 (sieche Abb. 3.8).

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

Fiir die hier untersuchten Félle standen fiir die Skalierung die Korpergrofe, das
Koérpergewicht und die Schuhgrofe zur Verfiigung. Allerdings waren die exakten an-
thropometrischen Daten nicht bekannt. Daher erfolgte eine gleichméfige Skalierung
von Beinen, Torso und Armen, so dass die Skelettgréfe mit der des untersuchten
Spieler iibereinstimmte.

Bei allen Verletzungsfillen wurde die axiale Rotation des Unterschenkels durch
die gleichméfige 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 Fufses
als Anhaltspunkt.

Abb. 3.8: PC-Arbeitsplatz fiir die Videobearbeitung und die Durchfiihrung der Poser-Analyse.
Die beiden rechten 20”-TFT-Monitore ermoglichen die gleichzeitige Darstellung von
bis zu vier Kameraperspektiven in der Originalauflésung von bis zu 1024x768 Pixeln je
Kameraeinstellung.

9Gemifk des offiziellen Regelwerks der FIFA ist das Spielfeld in Stadien in denen A-L#nderspiele
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 Matlab!®.

Der Zeitpunkt des ersten Bodenkontakts txontaxe wurde mittels des ersten Bildes,
bei dem der Fuf vor der Verletzung den Boden beriihrte, definiert.

Die Gelenkwinkel des Zygote-Skelettes sowie die Lage der Gelenkzentren wurden
mit einem quintic-spline Algorithmus geglédttet und die Winkel in Transformations-
Matrizen fiir die weitere Verarbeitung iiberfiihrt. Um die Ergebnisse unter medizini-
schen bzw. biomechanischen Gesichtspunkten auswerten zu konnen, 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 geméf der Empfehlung der In-
ternational Society of Biomechanics auf der Konvention von Grood & Suntay (1983)
[90].

Korpergrofie 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 Glattung der berechneten KSP-Geschwindigkeit
und -Beschleunigung wurde tiber das zweite Newtonsche Axiom die Bodenreaktions-
kraft berechnet. Zur besseren Vergleichbarkeit erfolgte anschliefend die Normierung

auf das jeweilige Korpergewicht des verletzten Spielers (G).

3.3 Ergebnisse der Poser-Analyse

Aus Griinden der Verstandlichkeit gilt fiir alle analysierten Fille, unabhéngig ob
das rechte oder linke Bein von der Verletzung betroffen ist, durchgingig die in Abb.
3.9 dargestellte (Vorzeichen-) Konvention fiir die Gelenkwinkel. Sie beschreibt beim
Knie die Bewegung bzw. Stellung des Unterschenkels beziiglich des Oberschenkels
und beim Sprunggelenk die Bewegung des Fufies gegeniiber dem Unterschenkel.
Bei der Angabe der berechneten Bodenreaktionskraft Fg,gen werden in den Er-
gebnisdiagrammen und im Text durchgéngig die in Abb. 3.10 dargestellten Bezeich-

nungen fiir die einzelnen Komponenten von Fpgyqen verwendet.

10Matlab, Version R2006b, The Mathworks Inc., Natick, MA, USA
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Abb. 3.9: Definitionen der Gelenkwinkel des Knie- und Sprunggelenks. Die angegebenen Abkiir-
zungen beziehen sich auf die Darstellung der Gelenkwinkelverldufe in den Abb. 3.11,
3.13, 3.14 und 3.17.

Fiir jeden analysierten Verletzungsfall erfolgt zunéchst die Darstellung der ermit-
telten Gelenkwinkel des Knie- und Sprunggelenks. Anschliefsend werden Details zur
berechneten Bodenreaktionskraft angegeben. Die Auswertung beginnt dabei jeweils

mit dem Zeitpunkt des ersten Bodenkontakts.
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Abb. 3.10: Orientierung der einzelnen Kraftkomponenten der Bodenreaktionskraft. Fpogen(AP)
entspricht der in bzw. entgegen der Bewegungsrichtung wirkenden Kraft, Fpogen (ML)
entspricht der seitwérts orientierten Kraftkomponente. Die Kréfte 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 fiir 100 ms ein vollstindiger Bodenkontakt!! des verletzten
linken Beines besteht. Vor tgontakt ist der Spieler vollstandig in der Luft, wahrend
der Kontaktphase hat ausschlieflich der linke Fufs Kontakt zum Boden, das Gewicht
des Spielers lastet somit zu 100% auf dem verletzten Bein.

Zum Zeitpunkt des ersten Bodenkontakts betrégt 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 fiir die Verletzungssituation ergibt ca. 12°.

HWihrend dieser Zeit befand sich der Fuf mit seiner gesamten Fliche in Kontakt mit dem
Spielfeld
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Abb. 3.11 zeigt die ermittelten Gelenkwinkel, den Verlauf der KSP-Geschwindigkeit
sowie die Abschitzung der Bodenreaktionskraft fiir VF 1.

Gelenkwinkel

Die Flexion des Kniegelenks betrégt bei txontart 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
wahrend der ersten etwa 150 ms. Zwischen 0 ms und 40 ms kann zunéchst 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 Aufsenrotation einhergeht. Bei den Winkeln
im Sprunggelenk sind dagegen keine schnellen Anderungen der Bewegungsrichtung

erkennbar.

Bodenreaktionskraft

Die Abschétzung der auftretenden Bodenreaktionskraft Fgogen zeigt, dass alle Kom-
ponenten innerhalb der ersten 100 ms nach txoniaxe ihre Hochstwerte erreichen. Wah-
rend Fpoqen(vertikal) einen stetigen Verlauf hat (Maximalwert 3,8 G nach 66,7 ms),
dndert die Seitwirtskomponente Fpogen(ML) nach ca. 60 ms ihre Richtung. Uber
den gesamten Zeitraum des Bodenkontakts liegt eine der Bewegung entgegengesetzt

gerichtete Kraft Fpoqen(AP) vor, die ihr Maximum nach 33,3 ms erreicht.

Genauigkeit und Qualitit der Rekonstruktion

Die Poser-Rekonstruktion erzielt sowohl eine gute Ubereinstimmung 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 Grofe beziiglich des Bildauschnitts 0,3% bzw. 0,4%, vgl. Tab. 3.1), hat

Kamera 3 fiir die Rekonstruktion und deren Qualitit entscheidende Bedeutung.
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Zeitverlaufe der Knie- und Sprunggelenkwinkel des verletzten (linken) Beins sowie der
KSP-Geschwindigkeit und der auf das Kopergewicht G normierten Bodenreaktions-
kraft fiir 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 Fpggen maximal bzw. minimal sind. Die verwendeten Abkiirzungen sind

in Abb. 3.9 und 3.10 erklart.
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Die Gelenkwinkel weisen wahrend des Bodenkontakts weder fiir das Knie- noch
fiir das Sprunggelenk Unstetigkeiten auf. Die Genauigkeit wird allerdings durch die
temporare Verdeckung des Spielers in den Perspektiven von Kamera 1 und Kamera 2
wahrend des Bodenkontakts beeintréchtigt. Da die rasche Veranderung des Kniewin-
kels in der Frontalebene grofsen Einfluss auf die Belastungen im Knie haben kénnte,
sind die Unsicherheiten bei der Rekonstruktion in dieser Ebene zu beriicksichtigen.

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

gekriftig sind.

Biomechanische Interpretation

Beim VF 1 féllt 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 wiahrend der ersten 100 ms auf. Verglichen mit den Litera-
turwerten der beiden fritheren Poser-Untersuchungen [133; 140] findet die Valgus-
Bewegung hier deutlich spéter statt. Der Flexionswinkel zum Zeitpunkt des ersten
Bodenkontakts (28°) und sein Anstieg wahrend der ersten 40 ms liegen dagegen im
gleichen Bereich.

Bei der Suche nach einer Erklarung fiir das spétere Auftreten der Valgusbewegung
sind hier die dufseren Umsténde zu beriicksichtigen, 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 Zeitverzogerung bei der Bewegungsdurchfithrung gegeniiber einer geplanten,
aktiven Bewegung grundsatzlich plausibel. Weiterhin kommt im vorliegenden Fall
hinzu, dass sich die Spielsituation unmittelbar vor dem Bodenkontakt des verletzten
Spielers verdndert, da sich der Stiirmer den Ball zu weit vorgelegt. Moglicherwei-
se fithrt der Verletzte auch deshalb die Cutting-Bewegung verlangsamt bzw. leicht
verzogert aus, da plotzlich keine unmittelbare Gefahr mehr besteht. Deshalb hat
er eventuell auch bereits ,im Kopf abgeschaltet® wodurch die unmittelbar folgende

Bewegung nicht mehr voéllig kontrolliert ausgefiihrt 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 dhnlichen

Lastfall ausgelost 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 Fuf fiir die Dauer von 80 ms vollstdndigen Bodenkontakt
hat. Vor tgontart befindet sich der Spieler in der Luft, wihrend der Kontaktphase hat
ausschlieflich der linke Fufs Kontakt zum Boden. Das Gewicht des Spielers lastet
somit zu 100% auf dem verletzten Bein (siehe Abb. 3.12).

Zum Zeitpunkt des ersten Bodenkontakts betrégt 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 fiir die Verletzungssituation ergibt 8°.

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

Gelenkwinkel

Bei tkontaxt befindet sich das Kniegelenk in 54° Flexion, 1° Valgus und 0° Innenro-

tation, das Sprunggelenk in 10° Dorsalflexion ohne Supination und Innenrotation.

Wiéhrend des Bodenkontakts findet in beiden Gelenken hauptséchlich eine Be-
wegung in der Sagittalebene (Flexion/ Extension) statt. Auffillig ist dabei, dass
unmittelbar nach tkontart in Knie- und Sprunggelenk zunéchst 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 Flexionshewegungen.
Das Knie befindet sich dabei in einer leichten Valgusstellung (bis 2°) in Verbindung

mit einer geringen Aufsenrotation des Unterschenkels beziiglich des Oberschenkels.
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Abb. 3.12: Vollsténdig an den verletzten Spieler angepasstes Skelettmodell. Die Bildsequenz zeigt
die Bodenkontaktphase wiahrend der Verletzungssituation Nr. 2.

Bodenreaktionskraft

Die Abschétzung der Bodenreaktionskraft fiir den VF 2 zeigt einen kontinuierlichen
Anstieg von Fpogen(vertikal) bis zum Maximalwert von 2,5 G, 140 ms nach dem ers-
ten Bodenkontakt. Bei Fpoqen(AP) tritt mit Beginn der Kontaktphase zunéchst eine
nach vorne gerichtete, beschleunigende Kraft auf, die ihr Maximum (1,5 G) bereits
20 ms nach tgontaxe erreicht. Erst nach etwa 40 ms wirkt diese Kraftkomponente der

Bewegung entgegen, um den KSP abzubremsen.

Auch bei der Seitwirts-Komponente Fgogen (ML) ist eine Anderung der Richtung
zu beobachten. Nach dem Bodenkontakt wirkt die Kraft zuerst in lateraler Richtung

(nach aufen), ab 140 ms in medialer Richtung.

Genauigkeit und Qualitat der Rekonstruktion

Die Poser-Rekonstruktion erzielt eine gute Ubereinstimmung aller Segmente des
Skelett-Modells mit dem verletzten Spieler in den drei vorhandenen Perspektiven.
Dabei konnen 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 tragt, was die Positionierung erschwert. Fehler an dieser
Stelle haben jedoch wenig Einfluss auf die Knie- und Sprunggelenkwinkel, sondern

verdndern mehr die Winkel der Hiifte und des unteren Riickens [137].

Entsprechend sind bei den Kniegelenkwinkeln keine Auffélligkeiten zu beobach-

ten. Beim Sprunggelenk fillt dagegen ein sehr abruptes Ende der Plantarflexion
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Zeitverlaufe der Gelenkwinkel des Knie- und Sprunggelenks des verletzten (linken)
Beins sowie der KSP-Geschwindigkeit und der auf das Kopergewicht G normierten
Bodenreaktionskraft fiir 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 Fogen maximal bzw.
minimal sind. Die verwendeten Abkiirzungen sind in Abb. 3.9 und 3.10 erklart.
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60 ms nach tgentart auf, obwohl keine Abweichungen zwischen Skelettmodell und
Video erkennbar sind. Das kann nur auf die niedrige Bildfrequenz von 50 Hz zu-
riickgefiihrt werden, da sich die Beinstellung zwischen zwei Bildern aufgrund der
schnellen Bewegung des Spielers erheblich verédndert.

Durch gute Ubereinstimmung 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 fiir eine aussagekréftige
Berechnung von Fpygen. Eine gewisse Unsicherheit ist durch die Positionierung der
Kameras im Stadion bedingt, da alle vorliegenden Kameraperspektiven die Verlet-
zung aus erhohter Position zeigen. Die dadurch entstehenden Bildverzerrungen ver-
falschen wahrscheinlich die Abschétzung von Fpogen(vertikal) leicht. Aufierdem ist
keine Ansicht vorhanden, die den verletzten Spieler frontal zeigt, was einen Einfluss
auf die Seitwirtskomponente von Fpoqen haben konnte. Die gute Ubereinstimmung
des Skeletts mit dem verletzten Spieler in den vorhandenen Kameraperspektiven

legt aber grundsétzlich eine gute Abschétzung der Bodenreaktionskraft nahe.

Biomechanische Interpretation

Im VF 2 findet zunéchst eine Extensionsbewegung im Kniegelenk statt, bevor es
zur Flexion kommt. Dies und das Fehlen ausgepragter Winkeldnderungen aufer-
halb der Sagittalebene im Knie- und Sprunggelenk lassen darauf schliefsen, dass der
Spieler keine Richtungsdnderung beabsichtigt, sondern es sich um ein starkes Ab-
bremsmandver 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 plotzliche, starke Kontraktion (wie sie beim
schnellen Abbremsen auftritt) iiber die Umlenkung der Patella eine starke ,ante-
rior shear force, die unter Umsténden zum Riss des vorderen Kreuzbands fiihren
kann [48; 276]. Moglicherweise tritt bei der Landung durch den Impact-Peak zu-
satzlich eine tibiofemurale Kompression auf, was eine zusétzliche Belastung fiir das
vordere Kreuzband dargestellten wiirde [169]. Gegen die Theorie des ,quadriceps
drawer” spricht, dass der Flexionswinkel des Kniegelenks stets grofier als 36° ist und
bei tkontakt Sogar H4° betragt. Bei groferen Flexionswinkeln befindet sich die Patel-
la jedoch nicht mehr anterior beziiglich der Tibiaachse, weshalb die Kraft des M.

quadriceps femoris das vordere Kreuzband nicht unmittelbar gefahrdet [159].
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Die Kraftkomponente Fpoqen(AP) wirkt zu Beginn des Bodenkontakts in Bewe-
gungsrichtung. Das bedeutet, dass der Spieler erst noch beschleunigt bevor er wah-
rend des Bodenkontakts plotzlich stark abbremst. In diesem Fall wiirde es sich um
ein ungeplantes Manover handeln, was das Gleichgewicht aus internen und externen
Kréften stort. Eine solche Storung wird in der Literatur als ein Einflussfaktor fiir

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 fiir die Dauer von 50 ms
in vollstdndigem Kontakt mit dem Boden. Wahrend der restlichen Zeit haben nur
der Vorderfuft oder nur die Ferse Bodenkontakt. Vor dem Aufsetzen des verletz-
ten rechten Fufes landet der Spieler auf seinem linken Bein (siche Abb. 3.15 sowie
die detaillierte Beschreibung in Abschnitt B.1 des Anhangs). Er fiihrt einen groften
Ausfallschritt als Ausgleichsbewegung mit dem rechten Bein aus. Im Verlauf dieser
Bewegung beriihrt der linke Fufs zwar den Boden, in den TV-Bildern war jedoch zu
erkennen, dass dieser ohne Belastung mit der Innenseite iber den Boden gezogen
wird.

Zum Zeitpunkt des ersten Bodenkontakts des verletzten Fuftes betrigt 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 Abschétzung der Bodenreaktionskraft fiir VF 3.

Gelenkwinkel

Das Kniegelenk weist zu Beginn der Kontaktphase eine leichte Flexion (27°) und
Varusstellung (4°) ohne Rotation auf. Wahrend der Verletzungssituation steigt die
Knieflexion zunéchst bis 260 ms nach txonaxe Kontinuierlich auf 86° an. Ab ca.
140 ms nach tgontaxe €rhoht sich die Auflenrotation des Unterschenkels auf bis zu
16° (320 ms) und geht bis zum Ende der Bodenberithrung wieder fast auf 0° zu-

riick. Mit der zunehmenden Rotation der Tibia verringert sich die Varusstellung im
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Abb. 3.14:

Zeitverlaufe der Gelenkwinkel des Knie- und Sprunggelenks des verletzten (rechten)
Beins sowie der KSP-Geschwindigkeit und der normierten Bodenreaktionskraft fiir 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 Abkiirzungen sind in Abb. 3.9 und 3.10 erklért.
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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 iiber, 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 Fgygen steigt ab tgontart bis zum Maximalwert von
3,4 G nach 80 ms an, fallt danach bis auf Null ab und steigt dann nochmals kurz-
zeitig zum Ende der Kontaktphase hin an. Bei Fpoqen (ML) &ndert 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 Fpygen(AP) ist iiberwiegend der
Bewegung entgegengesetzt gerichtet.

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 Qualitit der Rekonstruktion

Das Skelettmodell kann wihrend der Poser-Analyse gut an den verletzten Spieler
angepasst und konstant gehalten werden. Auch in dieser Situation tragt der ver-
letzte Spieler sein Trikot nicht in der Hose, was die Erkennung der Beckenposition
erschwert. In den Zeitverlaufen der Gelenkwinkel sowie der KSP-Geschwindigkeit
sind aber keine Unstetigkeiten erkennbar. Die zeitweise Verdeckung des Spielers in
Kamera 2 (Frontalansicht) wahrend des Bodenkontakts erschwert der Rekonstrukti-
on in der Frontalebene. Das bedeutet fiir 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 iiber 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 Fp,qen(vertikal) aus. Eine Er-
fassung des ersten Impact-Peaks ist allerdings aufgrund der Bildfrequenz von 50 Hz

nicht méoglich.

3.3.3.2 Biomechanische Interpretation

Beim dritten Verletzungsfall ist ein Riickschluss auf den Verletzungsmechanismus
schwierig, da es sich um eine ungewohnliche Bewegung handelt (siehe Abbildung
3.15 und die Situationsbeschreibung im Anhang B.1). Nach den TV-Bildern dreht
sich der Korper des Spielers bei feststehendem Fufs weiter, wobei nur zwischen 20 ms
und 120 ms eine Verblockung des gesamten Fufses 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 Korper sich weiter dreht (,phantom
foot“), wihrend der Fuf iiber die Bindung am Ski fixiert ist und so die Drehung des
Korpers nicht ausfithren kann.

Es fallt auf, dass sich im Knie- und Sprunggelenk wahrend der ersten ca. 150 ms
jeweils nur die Flexion verdndert, wobei dies auch der Verdeckung des Spielers in der
Frontalansicht geschuldet sein konnte. Die Hauptbewegung findet nicht im Kniege-
lenk sondern im Hiiftgelenk statt (siehe Abb. B.3 im Anhang). Wéhrend der ersten
60 ms nach tgontakt tritt eine schnelle Innenrotation und Adduktion des Oberschen-
kels auf. Moglicherweise versucht der Spieler, durch die Anspannung des M. quadri-

ceps femoris einen Sturz zu vermeiden. Der Flexionswinkel verdndert sich wéhrend
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der ersten 60 ms innerhalb eines Bereichs von 30° wodurch eine hohe Belastung des
vorderen Kreuzbands prinzipiell moglich 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 Hochstwert erst mit einer leichten Verzogerung bestimmt werden kann
[137]. Somit tritt die maximale Bodenreaktionskraft Fpogen(vertikal) vermutlich be-
reits wihrend der ersten 60 ms auf, was in diesem Fall bei der geringen Knieflexion
zu einer hohen Belastung des vorderen Kreuzbands fithrt [41]. Die zum Ende des Bo-
denkontakts hin auftretende Auflenrotation der Tibia konnte eine Folge des bereits
gerissenen Kreuzbands sein [169].

Aufgrund der Daten und der TV-Bilder scheint eine ,anterior shear force und
eine Drehbewegung des Korpers bei zunehmender Knieflexion und ansonsten gleich
bleibenden Kniewinkeln vorzuliegen. Aufserdem erfolgt die Bewegung allem Anschein

nach unkontrolliert, was einen zusétzlichen Faktor darstellen wiirde [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 Fuls setzt dabei fiir die Dauer von 140 ms komplett
auf dem Boden auf. Vor txonaxe passt der Spieler den Ball mit dem spéter verletzten
Fufs weiter. Der linke Fufs beriihrt vor und wihrend der Verletzungssituation mit
der Fufsspitze leicht den Boden, eine abstiitzende oder entlastende Bewegung ist auf
den TV-Bildern jedoch nicht zu erkennen.

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

Da das menschliche Knie kein reines Kugelgelenk ist, sondern in geringem Um-
fang auch translatorische Bewegungen ausfiihren kann [169; 270] werden auch beim
Skelettmodell translatorische Freiheitsgrade hinzugefiigt. Somit kann die Relativbe-
wegung des Unterschenkels beziiglich des Oberschenkels nach nach vorne (anterior)
ebenso rekonstruiert werden, wie die Annaherung der beiden Knochen Tibia und Fe-

mur (tibiofemurale Kompression), siche Abb. 3.16. Dadurch wird eine deutlich ver-
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Abb. 3.16: Links: Im TV-Bild der Kamera 3 wihrend 21 Bildern (70 ms) erkennbare Translation
des Unterschenkels beziiglich des Oberschenkels.
Rechts: Mittels der Rekonstruktion ermittelte Tibiatranslation nach anterior sowie
tibiofemurale Kompression fiir diesen Verletzungsfall.

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

Zum Zeitpunkt tgoneake betrigt die horizontale Geschwindigkeit des KSP 2,9 m/s,
nach dem Ende des Bodenkontakts 0,7 m/s. Die Berechnung des Cut-Winkels wéh-
rend der Bewegung ergibt 54°. Abbildung 3.17 zeigt die ermittelten Gelenkwinkel,
den Verlauf der KSP-Geschwindigkeit sowie die Abschatzung der Bodenreaktions-
kraft fiir 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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Zeitverlaufe der Gelenkwinkel des Knie- und Sprunggelenks des verletzten (rechten)
Beins sowie der KSP-Geschwindigkeit und der normierten Bodenreaktionskraft fiir 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 (¢) und 113,3 ms (d) nach dem ersten Bodenkontakt, zu denen
die einzelnen Komponenten der Bodenreaktionskraft maximal bzw. minimal sind. Die
verwendeten Abkiirzungen sind in Abb. 3.9 und 3.10 erklért.
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sich der Unterschenkel nach auften und erreicht zum Ende des Bodenkontakts eine
Aufsenrotation beziiglich des Oberschenkels von 17°. Mittels der zusétzlichen 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 (siche Abb. 3.16).

Beim Sprunggelenk verdndern sich alle Gelenkwinkel nur wenig. Sie liegen alle-

samt in anatomisch unkritischen Bereichen und zeigen keine Auffélligkeiten.

Bodenreaktionskraft

Die Abschétzung der Bodenreaktionskraft zeigt, dass zundchst Fpoqen(AP) 60 ms
nach dem ersten Bodenkontakt ihren Hochstwert von -4,2 G erreicht, d.h. der Bewe-
gung entgegen wirkt. Unmittelbar danach (63,3 ms) tritt auch auch bei der Seitwérts-
Komponente die maximale Kraft auf. Zu diesen beiden Zeitpunkten betréagt die ver-
tikale Bodenreaktionskraft ca. 1 G. Diese erreicht erst nach 113,3 ms ihren H6chst-

wert.

3.3.4.1 Genauigkeit und Qualitidt der Rekonstruktion

Die Aufnahmen des VF 4 stellen bzgl. des Videomaterials augenblicklich das best-
mogliche Szenario dar, da die Bilder im hochauflésenden High-Definition-Format
(HDTV) vorliegen und der Spieler zu keinem Zeitpunkt verdeckt ist. Zwei der Ka-
meras (2 und 3) filmen mit deutlich hoheren Frequenzen als die standardméfigen
Aufnahmegeréte. Dadurch kann sogar in Ansétzen der erste Impact-Peak rekonstru-
iert werden, siche Abb. 3.17. Fiir die Einrichtung der Kameras kann auf die genauen
Plane 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 grofse Darstellung des Spielers
und die hervorragende Qualitdt der TV-Bilder ermdglichen eine sehr exakte und
stabile Positionierung des Skeletts in allen Raumrichtungen.

Die Freischaltung der translatorischen Freiheitsgrade im rechten Kniegelenk er-
moglicht die Rekonstruktion der Tibiatranslation nach vorne (anterior), was die
Qualitdt des Matchings im Vergleich zu dem ohne Translation deutlich erhéht. Thr
Ausmals bewegt sich mit maximal 17 mm in einem grofseren Bereich als bei einem

intaktem vorderen Kreuzband [169].
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Die tiefe Lage von Kamera 3 ermdéglicht in Verbindung mit der sehr hohen Auf-
nahmefrequenz eine gute Abschétzung 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 Hochstwert. Dieses
gibt ansatzweise den ersten Impact-Peak wieder. Aufgrund der weiteren vorhande-
nen Ansichten sind auch die Werte der beiden iibrigen Komponenten von Fpygen als
mindestens genauso gut einzuschitzen, 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 Hochstwert wird allerdings erst spater ermittelt.

Die kinematischen Daten dieser Verletzung bestéitigen weitgehend die Ergebnisse
der beiden fritheren Poser-Studien aus der Literatur [133; 140]. So kann auch hier
nach tgontaky €ine schnelle Valgus-Bewegung gekoppelt mit einer Innenrotation der
Tibia beobachtet werden, die von einer Aufsenrotation gefolgt wird [133]. Aufgrund
der grofsen Tibia-Translation miissen Krifte in anteriorer Richtung am proximalen
Ende der Tibia wirken, die diese Bewegung verursachen. Die auftretende Valgus-
Belastung kénnte 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 Qualitat der Videos aller vier Verletzungsfille ist sehr gut, da es sich um offi-
zielle TV-Aufnahmen von Bundesligaspielen (VF 1, VF 2, VF 3) bzw. der Fufball-
Weltmeisterschaft (VF 4) handelt, die mit professionellem Personal und Equipment
aufgenommen wurden. Fiir jede Situation sind Videos aus mindestens drei Kamera-
perspektiven vorhanden. Diese zeigen in ausreichendem Mafse Orientierungspunkte

in der Umgebung des Spielers (z.B. Spielfeldmarkierungen) fiir die Kalibrierung. Da-
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durch konnte der zeitliche Verlauf der Koordinaten des KSP bestimmt und somit
eine verléssliche Abschitzung der Bodenreaktionskraft vorgenommen werden.

Da der Prozess des ,Matchens” ein subjektiver Vorgang ist, bewerteten zwei au-
fsenstehende Experten jede Rekonstruktion hinsichtlich ihrer Qualitdt und Genauig-
keit. Thre Aussagen dienten der Optimierung der Ergebnisse. Systematische Fehler
durch die Subjektivitit der ausfiihrenden Person konnten somit minimiert werden.

Das Einfiigen des Skelettmodells in die Fernsehbilder hilft, die Vorgénge besser
dreidimensional erfassen zu konnen [140]. Auferdem ermdglichen neue Perspekti-
ven genauere Ansichten der Verletzungssituation [207]. Nach der Ausblendung der
TV-Bilder bleibt nur noch das Skelettmodell ohne storende Einfliisse, beispielswei-
se Gegenspieler, iibrig. Auch in den TV-Bildern teilweise verdeckte Korperpartien
kénnen so detailliert betrachtet werden (siehe Abb. 3.18).

Jedoch ist selbst bei diesen sehr guten Voraussetzungen die Ermittlung des exakten
Verletzungszeitpunkts nicht moglich. 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

Féllen, in denen eine offensichtliche Verdnderung im Kniegelenk zu sehen ist (z.B.

Abb. 3.18: Das Ausblenden des Hintergrundes ermdoglichte die ungestorte 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 plotzlichen Stabilitdtsverlustes im Gelenk, d.h.
die Verletzung ereignete sich héchstwahrscheinlich schon zuvor.

Hinsichtlich der Verletzungsmechanismen kann zusammenfassend festgestellt wer-
den, dass die vorliegende Analyse das Auftreten von Verletzungen des vorderen
Kreuzbands ohne Gegnereinwirkung wihrend komplexer mehrdimensionaler Gelenk-
belastungen bestétigt [203]. Die Einflussfaktoren der Sagittalebene scheinen eine
wichtige Rolle zu spielen [276]. Bei Cutting-Bewegungen ist zusétzlich 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 geschétzte Verletzungszeitpunkt von ca. 40 ms nach dem ersten Bodenkon-
takt kann nur bei VF 4 beobachtet werden. Im VF 1 tritt eine dhnliche Kinematik
auf, allerdings leicht verzdgert. Bei den beiden anderen Verletzungen miissen 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 konnte 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 Ménnern bei sportlichen
Aktionen grofere Valgusbewegungen und -momente erzeugen [108; 161; 203; 234].
Die deutlich geringere Auspriagung der Valgus-Positionen in den hier untersuchten
Fuftballféllen kénnte daher mit diesem Unterschied zwischen den Geschlechtern zu-
sammenhangen.

Insofern liefert die vorliegende Analyse von Kreuzbandverletzungen bei Méannern
neue Erkenntnisse, die zum Verstédndnis der Verletzungsmechanismen im Allgemei-
nen beitragen. Aufgrund der qualitativ hochwertigen Eingangsdaten und der guten
Genauigkeit der Rekonstruktionen konnten sehr gute kinematische Daten ermittelt
und aussagekriftige Abschiatzungen der Bodenreaktionskrifte berechnet werden. So-
mit sind alle Voraussetzungen erfiillt, um die gewonnenen Daten fiir eine Compu-

tersimulation der Verletzungfille verwenden zu kénnen.






Kapitel 4

Berechnung innerer Gelenkmomente

mittels Computermodellierung

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

Eine Moglichkeit, um aus diesen Daten auf resultierend iibertragenen Kréfte und
Drehmomente im Kniegelenk zu schlieften, ist der Einsatz eines geeigneten Compu-
termodells als Berechnungsmethode. Sind die kinematischen Grofsen, beispielsweise
in Form der Gelenkwinkel und die Bodenreaktionskraft bekannt kann nach dem
Grundgesetz der Mechanik F' = m % a prinzipiell auf die verursachenden Kréfte und
Momente geschlossen werden (inverse Dynamik).

Neben den Belastungen im Kniegelenk konnen auch die Kréafte und Momente
bestimmt werden, die an einem Schnitt zwischen Tibia und Fuf auftreten. Von be-
sonderem Interesse ist hierbei in der vorliegenden Arbeit das iibertragene Drehmo-
ment um die Langsachse der Tibia, welches auf den Fuls wirkt. Die Kenntnis dieses
Drehmoments ist neben der schon ermittelten Kinematik (Winkel zwischen Tibia
und Fuf) und der Bodenreaktionskraft als Randbedingung fiir den experimentellen

Vergleich von Fufsballschuhen mit unterschiedlichem Stollendesign erforderlich.
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Die Erstellung des Computermodells erfolgte im Mehrkorpersimulationsprogramm
Simpack!?. 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 Komplexitiat aufweisen. Grund-
satzlich sollte ein Modell so einfach wie moglich aber so komplex wie notig sein, um
eine vorliegende Fragestellung beantworten zu kénnen [130; 183; 260]. Je einfacher
das Modell aufgebaut ist, desto globaler sind die berechneten Grofen. Je feinstruk-
turierter die Modellierung, umso genauer sind die Aussagen, die mit dem Modell
gemacht werden konnen. Allerdings miissen dann die physikalischen Eigenschaften

und Parameter der biologischen Materialien bekannt sein.

4.1.1 HANAVAN Ganzkorpermodell des Menschen

Fiir die Simulation der Verletzungsfélle wurde das HANAVAN-Modell [98] ausge-
wahlt. 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 Beriicksichtigung des eingangs genannten
Grundsatzes einen guten Kompromiss zwischen einfachem Aufbau und Aussagekraft
dar.

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

Sein vollstindig parametrisierter Aufbau erlaubt die Anpassung an die unter-
schiedlichen Korpergeometrien der untersuchten Spieler. Basierend auf 25 anthropo-

metrischen Daten erfolgt automatisiert die Berechnung der fiir 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 Oberkorpers liegen. Im einfachsten Fall besteht dieser aus
einem einzigen, in der Regel aus zwei oder drei gegeneinander beweglichen Teilkérpern, die abhéngig
von der Fragestellung konfiguriert sind [93].
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Abb. 4.1: HANAVAN-Menschmodell, dessen Teilkorper bis auf den Kopf als Kegelstiimpfe mo-

delliert sind. Links: Prinzipskizze [98] mit 15 Korpern. Rechts: Simpack-Modell mit 16
Teilkorpern [26; 93; 261].

derlichen Parameter, beispielsweise Segmentléingen, Gelenkpunkte sowie die Massen
der Teilkorper und deren Trégheitseigenschaften.

Fiir die Anpassung des Menschmodells an die jeweilige Anthropometrie des ana-
lysierten Spielers wurden die bendtigten Mafle des Zygote-Skelettmodells fiir die
korrespondierenden anthropometrischen Parameter des HANAVAN-Modells iiber-
nommen. Dazu wurde das Zygote-Skelett im Programm Poser in eine neutrale (auf-
rechte) Position gebracht, die Mafe, z.B. die Hohe des Trochanter major oder der
Schulter iiber dem Boden, ausgelesen und auf das HANAVAN-Modell in Simpack
iibertragen.

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. Fiir die Ermittlung korrekter
Gelenkmomente war es daher wichtig, dass die Gelenkpositionen des HANAVAN-
Modells mit denen des Zygote-Skeletts aus Poser iibereinstimmten. Da in Simpack
die Gelenkpositionen iiber 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 hierfiir die direkte Ubernahme der entsprechenden Winkelangaben aus Po-
ser moglich war. Am Sprunggelenk mussten dagegen einige Anderungen am origi-
nal HANAVAN-Modell vorgenommen werden, um die Kompatibilitdt zum Zygote-
Skelettmodell herzustellen (siche Abb. 4.2).

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

Die zweite Anderung bezog sich auf die Null-Position des Sprunggelenks. Wih-
rend im original HANAVAN-Modell der Fufs in Neutralstellung einen Winkel von 0°
mit der Tibia-Achse einschloss, anatomisch gesehen also gestreckt war, betrug der

neue Ausgangswinkel wie beim Skelettmodell 90°.

neuer
alter

Gelenkmarker ‘ Gelenkmarker
I
i

Abb. 4.2: Alter und neuer Gelenkmarker am Fufi-Korper sowie der Fufi-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 dafiir, dass der aktuelle Ist-Winkel des Modells
moglichst schnell und exakt an den vorgegebenen Soll-Winkel, der aus der Poser-
Analyse bekannt ist, angepasst wird [93]. Das hierfiir notwendige Drehmoment ent-
spricht dem resultierenden Gelenkmoment.

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

Mres == Kp(ﬁpsoll - (pist) - Kv‘p%st (41)

Als Eingabegrofen sind neben dem zeitlichen Verlauf des Soll-Winkels ¢y, die
Reglerparameter K, und K, sowie die Ist-Winkelgeschwindigkeit ¢;s; notwendig.

Alle Gelenkwinkel-Zeitverldufe aus der Poser-Analyse wurden in Matlab mit ei-
nem ,weighted average Filter gegliattet. In Simpack erfolgte die automatische Auf-
bereitung der Input-Daten mittels einer cubic-spline Interpolation fiir die kontinu-
ierliche Berechnung und die Ermittlung der fiir 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 fiir 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 (muskulires Moment).

Die Verwendung der Winkelgeschwindigkeit fiihrte allerdings zu oszillierenden
Gelenkmomenten, da die Gelenkwinkel-Zeitverldufe durch die Ableitung aufgeraut
wurden. Durch die zusétzliche Implementierung eines Dampfungselements (siehe
Gleichung 4.2) konnten die Oszillationen beim berechneten resultierenden Gelenk-

moment stark reduziert werden [93; 261].

Mres - Kp(wsoll - Spist) - Kvsbist + Kd(gbsoll - Qbist) (42)
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Da der originale Regler nur fiir die Anwendung in zweidimensionalen Proble-

men vorgesehen war, erfolgte die Erweiterung fiir den Einsatz in dreidimensionalen
(Kugel-)Gelenken.

M(«) Ao Qist A
M@B) | =K, | A |- K| B | +Ea| A3 (4.3)
M(v) ros Ay Vist Ay
mit
Aa = ason — it AB = Bsot — Bist AV = Vsou — Vist (4.4)
und
Ab = Gy — Gt AB =Byt — Bist + DAY = Yo — Vist (4.5)

Die Soll-Winkel o1, Bson und 4o entsprachen den Gelenkwinkeln, die mittels
der Poser-Analyse fiir die Verletzungsfille 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 fiir die drei Regelparameter K,, K; und K, wurden
empirisch ermittelt und fiir alle Simulationslaufe konstant gehalten.

Die iibrigen Gelenke des HANAVAN-Modells wurden iiber so genannte ,rheono-

t'4. Die Vorgabe der Bewegung erfolgte iiber sogenannte Input-

mic joints" realisier
Funktionen, die die Zeitverlaufe 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 iibereinstimmte und die korrekte Dateniibernahme je-

derzeit gewéhrleistet war. Die Positionierung des gesamten Modells beziiglich des

14Dieser Gelenktyp fiihrt eine, iiber Input-Funktionen vorgegebene Bewegung unmittelbar und
exakt aus, ohne Riicksicht darauf, wie hoch die dafiir notwendigen Kréafte bzw. Momente sind. Er
sorgt also fiir die Zwangsumsetzung einer Bewegung.
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Inertialsystems sowie dessen Bewegung erfolgte ebenfalls {iber ein rheonomes Ge-
lenk. Eingangsdaten fiir 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 Fpqen(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 (7 angrifs) ist allerdings in der Realitéit kein fester Punkt,
sondern bewegt sich beim Gehen wéhrend des Abrollvorgangs iiber die Fufssohle
[38; 39; 185; 206] (siche Abb. 4.3). Beim Aufsetzen des Fufes mit der Ferse wirkt
die Bodenreaktionskraft etwa auf die Mitte der Ferse. Mit dem Abrollen des Fu-
fses verschiebt sich der Kraftangriffspunkt weiter nach vorne, bis er schliellich beim
Abdruck im Bereich des Fufballens liegt. Der Verlauf des Kraftangriffspunktes ist
individuell sehr unterschiedlich [39; 185], hiangt von der exakten Bewegung ab und
kann zudem durch den Schuh [61; 62; 106] und mittels Einlegesohlen erheblich ver-
dndert werden [185].

Deshalb wurde 7 gpngrifs nicht als fester Marker-Punkt definiert, sondern als be-
wegter Marker realisiert. Die Bodenreaktionskraft wirkte vom Nullpunkt des Inertial-

systems zum Kraftangriffspunkt an der Fufisohle.

Aufsetzen

des Fuldes

Ende der
Kontaktphase

Abb. 4.3: Gemessener Verlauf des Kraftangriffspunkts wihrend der Bodenkontaktphase bei einer
splant-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 (Gauk-Filter) geglédttet 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 fiir die Qualitdt der Regelung der Gelenkmoment-Regler die Diffe-
renz zwischen dem vorgegebenen Soll- und dem tatséchlichem Ist-Winkel des Modells
A = Yo — it und die mittlere quadratische Abweichung der beiden Zeitverlaufe

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
Verstandlichkeit gilt fiir alle simulierten Félle, unabhéngig davon, ob das rechte
oder linke Bein betroffen war, durchgéngig die in Abb. 4.4 dargestellte Vorzeichen-
Konvention fiir die Gelenkmomente. Die resultierenden Gelenkmomente wirken vom
Oberschenkel auf den Unterschenkel, bzw. vom Unterschenkel auf den Fufs. Ein Fle-
xionsmoment fithrt beispielsweise zu einer Beugung (Flexion) des Kniegelenks, wih-

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 erfiillt, fiir 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 iiberein, so ist die Validitdt des Modells
nachgewiesen (direkte Valdidierung) [224].

In der Biomechanik kann die Validierung jedoch meist nicht direkt erfolgen, da
hierfiir Messungen im Inneren des Menschen (in-vivo) notwendig wéren, bzw. die in-
teressierenden Grofen nicht messbar sind (z.B. Gelenkmomente). In solchen Féllen

wird die Moglichkeit genutzt, dass mit Modellen zusétzlich zu den interessierenden
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Grofsen weitere Parameter berechnet werden konnen, die auch messbar sind, bei-
spielsweise die Bodenreaktionskraft. Stimmen die errechneten Werte des Modells
mit den gemessenen Daten iiberein wird davon ausgegangen, dass auch die iibri-
gen Groken (z.B. die Gelenkmomente) tiber das Modell richtig berechnet werden
(indirekte Validierung) [224].

Ist weder die direkte noch die indirekte Validierung moglich, sollte zumindest
die prinzipielle Richtigkeit des Modells tiberpriift und sichergestellt werden (Verifi-
zierung). Hierzu werden die interessierenden Grofen 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 Grofenordnung kann davon ausgegangen werden, dass das verwendete Modell

AuRen- |
Flexions- Valgus- Varus- | rotations- Innen-
moment moment | moment rotations-

moment [
moment

©

Extensions- | (&) 47
moment

@ ‘I\/ A X N

Plantar-
flexions- (%)
moment

Pronations- Supinations- | Aufen- Innen-
Dorsal- moment moment rotations-  rotations-
flexions- (=) moment  moment
moment

Abb. 4.4: Definition der resultierenden Gelenkmomente des Knie- und Sprunggelenks der Com-
putersimulation. Die angegebenen Abkiirzungen 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 méoglich, da die resultierenden Gelenkmomente nicht messbar waren. Auch
eine indirekte Validierung konnte nicht durchgefiihrt werden, weil mit der zuséatzlich
verwendeten, invers dynamischen Berechnungsmethode keine Bodenreaktionskréfte
ermittelt werden konnten. Deshalb wurde eine Verifizierung des HANAVAN-Modells
durchgefiihrt.

4.2.1 Verifizierung des Modells

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

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

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

Mittels der beschriebenen Methode wurden am OSTRC die Zeitverldufe der re-

sultierenden Gelenkmomente berechnet. Der vollstdndige Datensatz stand fiir die
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Verifizierung des HANAVAN-Modells in Simpack zur Verfiigung.

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-
ziiglich der mathematischen Beschreibung des Menschen entsprach das HANAVAN-
Modell dem Yeadon-Modell, welches fiir die Berechnung mit dem Newton-Euler-
Ansatz verwendet worden war. Mit den zur Verfiigung 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 iiber den Ver-
gleich der Simulationsergebnisse beider Verfahren. Neben dem deskriptiven Vergleich
der berechneten Gelenkmoment-Zeitverlaufe wurde die Differenz Gelenkmomente
des Newton-Euler-Verfahrens Myg und des HANAVAN-Modells in Simpack Mgimpack

AM = MnEg — MSimpack (46)

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

Dariiber hinaus erfolgte iiber die Bestimmung der Differenz zwischen den vorge-
gebenen Soll-Winkeln mit den erreichten Ist-Winkeln die Uberpriifung, wie exakt die
beiden Gelenkmoment-Regler die Bewegung im Knie- und Sprunggelenk simulierten.

Hierfiir wurde neben der Winkeldifferenz Ay

Ap = psou — Prst (4.7)

die mittlere quadratische Abweichung zwischen beiden Winkeln fiir jede Dreh-

achse berechnet.

Ergebnisse der Verifizierung

Der Vergleich zwischen Soll- und Ist-Winkel ergibt sowohl fiir das Knie- als auch fiir
das Sprunggelenk nur geringe Abweichungen (siche 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 bestétigen

dies.
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Abb. 4.5: Differenz zwischen Soll- und Ist-Winkel im Knie- und Sprunggelenk des HANAVAN-
Modells fiir 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 fiir alle
ermittelten Gelenkmomente in Knie- und Sprunggelenk in der gleichen Gréftenord-
nung liegen.

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

Verglichen mit dem Sprunggelenk stimmen die Zeitverlaufe der Kniegelenkmo-
mente wahrend der ersten 100 ms nach tgontaxe qualitativ besser iiberein.

Fiir das Flexions- /Extensionsmoment verlaufen beide Gelenkmomentkurven wih-
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 wihrend des Laborversuchs. Es sind die
berechneten Zeitverldufe des Newton-Euler Verfahrens (blau), des HANAVAN-Modells
mit den gemessenen Werten als Eingangsdaten (griin) und des HANAVAN-Modells mit
den Eingangsdaten aus der Poser-Analyse (rot) dargestellt.
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Modell den kurzen Peak unmittelbar nach txontaxe 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-
géngig ein Extensionsmoment berechnet wird. Sowohl beim Valgus- als auch beim
Rotationsmoment tritt wiahrend der ersten 100 ms eine Zeitverschiebung von etwa
10 ms auf, die Charakteristiken der Kurvenverlaufe sind jedoch sehr dhnlich.

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 dhnlicher Berechnungsverfahren stellt sich die Frage,
welches Verfahren die ,richtigeren Werte liefert. Hier gibt es allerdings keine an-
dere Moglichkeit, die Richtigkeit des HANAVAN-Modells in Simpack zu verifizie-
ren. Da die berechneten resultierenden Gelenkmomente beider Verfahren in der-
selben Grofenordnung liegen und die Zeitverlaufe der Gelenkmomente qualitativ
ghnlich sind, wird daraus geschlossen, dass das HANAVAN-Modell in Simpack mit
den Gelenkmoment-Reglern grundsétzlich korrekte Ergebnisse produziert.

Die mit dem HANAVAN-Modell in Simpack berechneten Zeitverlaufe der resul-
tierenden Gelenkmomente stimmen fiir das Knie wihrend der ersten 100 bis 150 ms
nach tgentaky sehr gut mit denen der Newton-Euler-Berechnung tiberein. 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 fiir die auftretenden Abweichungen liegen vermutlich in dem ver-
wendeten Gelenkmoment-Regler begriindet. So kann beispielsweise die Differenz
beim Plantarflexionsmoment im Sprunggelenk im Zeitraum zwischen 100 ms und
ca. 270 ms dadurch erkldrt werden, dass der Regler versucht, die Differenz zwischen
Soll- und Ist-Winkel zu reduzieren. Die negativen Werte von Ay in diesem Zeitraum
(siehe Abb. 4.5) bedeuten, dass der aktuelle Ist-Winkel grofser ist als der Soll-Winkel.
Der Regler versucht deshalb durch die Erzeugung eines geringeren Plantarflexions-
moments diese Abweichung zu beseitigen. Ahnliches gilt fiir die Abweichung beim

Flexionsmoment im Kniegelenk.
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Abb. 4.7: Resultierende Gelenkmomente im Kniegelenk wahrend des Laborversuchs. Es sind die
berechneten Zeitverldufe des Newton-Euler Verfahrens (blau), des HANAVAN-Modells
mit den gemessenen Werten als Eingangsdaten (griin) und des HANAVAN-Modells mit
den Eingangsdaten aus der Poser-Analyse (rot) dargestellt.
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Die leichte Zeitverzogerung der Gelenkmomente im Knie beim HANAVAN-Modell
liegt vermutlich daran, dass der Regler auf eine Anderung des Gelenkwinkels und der
Winkeldifferenz reagiert. Beim Newton-Euler-Ansatz werden die Gelenkmomente
dagegen ausschlieflich auf Basis der Soll-Winkel und Soll-Winkelgeschwindigkeiten
sowie der wirkenden Krifte 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 Gréfenordnung 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 Grofen stark be-
einflussen. Dies ist umso bedeutender, je unsicherer die verwendeten Eingangsdaten
fiir die Simulation sind, z.B. aufgrund von Messunsicherheiten oder Messfehlern.

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

Deshalb wurde im Rahmen einer ,Sensitivitdtsanalyse* des Computermodells zu-
satzlich versucht, den Einfluss der Eingangsdaten auf die resultierenden Gelenkmo-
mente zu ermitteln. Fiir diese Untersuchung wurde, ebenso wie fiir die Verifizierung
des Modells, der Datensatz aus der Validierungsstudie der Poser-Methode im Labor

verwendet.

4.2.2.1 Eingangsdaten aus Laborstudie

Zunachst wurde ein HANAVAN-Modell in Simpack aufgebaut, welches ausschliefllich
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 Teilkorper Fuf an. Dieser wurde so gewahlt, dass er senkrecht unter
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dem Schwerpunkt des Teilkorpers auf der Mittellinie des Fufes lag (sieche 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 abgeschétzt werden.

Ergebnisse

Die Zeitverldaufe 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 Grofenordnung wie diejenigen, die mit den Ein-
gangsdaten aus der Bewegungsanalyse des Laborversuches berechnet worden waren.
Gleichwohl ergibt der Vergleich der Zeitverlaufe Unterschiede. Diese aufsern sich
vorwiegend in einer zeitlichen Verzogerung, mit der die Gelenkmomente des auf den
Poser-Daten basierenden HANAVAN-Modells generiert wurden. Die grofiten Abwei-

Draufsicht auf die Fuldflache des linken FulRes
HANAVAN-Modells

gemessener Verlauf des KAP

medial

lateral
KAP 2 KAP 1

Abb. 4.8: Vergleich der fiir die Verifizierung des Computermodells verwendete Kraftangriffs-
punkte in der Draufsicht auf die Fuffliche des linken Fufses des HANVAN-Modells.
Die griine 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 Teilkorpers Fuf.
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chungen treten beim Flexionsmoment im Knie bis 150 ms nach txontaxt auf, wo ein
Zeitversatz von bis zu 90 ms beobachtbar ist. Fiir 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 diesbeziiglich das Flexionsmoment im Sprungge-
lenk wahrend 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 Gréfsen 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, duferes
Moment!®, Bodenreaktionskraft und Kraftangriffspunkt untersucht werden.

Fiir 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 durchgefiihrt, bei denen die Boden-
reaktionskraft jeweils an einem gleichbleibenden Punkt angriff. Dazu wurde aus den
Messdaten derjenige Kraftangriffspunkt ermittelt, der wahrend des Bodenkontakts
am langsten konstant blieb. Bei der zweiten Simulation griff Fgoqe, direkt unterhalb
des Mittelpunktes des Teilkorpers Fufs an, siehe Abb. 4.8.

Ergebnisse

Die Gelenkmoment-Zeitverldufe 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 dufere Moment auf den Kérper 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, griin dick = Modell
mit Daten aus der Poser-Analyse, rot = Anthropometrie, hellblau = ohne duferes
Moment, blau (diinn) = fester Kraftangriffspunk (mit und ohne duferem Moment),
pink = Fpoden (Poser-Analyse), schwarz = Fogen mit festen Kraftangriffspunkten, gelb
= Gelenkwinkel aus der Poser-Analyse.
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Qualitativ bewegen sich alle Gelenkmomentverldufe in der Gréfenordnung des
HANAVAN-Modells mit den Eingangsdaten aus der Bewegungsanalyse des Labor-
versuchs, welches als Referenz dient. Das Ausmals des Einflusses der variierten Ein-
gangsdaten auf die resultierenden Gelenkmomente ist sowohl fiir die beiden Gelenke
als auch fiir die einzelnen Drehachsen unterschiedlich. Im Allgemeinen sind die Aus-
wirkungen auf die Gelenkmomente des Knies grofer, als auf die des Sprunggelenks.

Das Fehlen des duferen Moments und die Ungenauigkeiten bei der Anthropo-
metrie beeinflussen die Gelenkmomente generell am Wenigsten. Die Festlegung des
Kraftangriffspunktes auf einen einzigen, festen Punkt verandert die Ergebnisse dage-
gen erheblich, wobei sich dies besonders auf das Supinations- und das Valgusmoment
auswirkt. Es ergeben sich aber auch fiir die beiden Flexionsmomente deutlich Abwei-
chungen zum exakten HANAVAN-Modell. Die Gelenkwinkel aus der Poser-Analyse
fiihren beim Flexionsmoment im Knie zur gréfsten 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 Abschétzung vornehmen zu kénnen, welchen Einfluss die Positi-
on des Kraftangriffspunktes auf die resultierenden Gelenkmomente hat, erfolgten
zusatzliche Berechnungen mit 24 verschiedenen, systematisch iiber die Fufifliche
verteilten Kraftangriffspunkten (siehe Abb. 4.10). Es wurden die resultierenden Ge-
lenkmomente berechnet, die sich fiir jeden einzelnen Kraftangriffspunkt ergaben.
Alle anderen Eingangsdaten stammten aus der Poser-Analyse und wurden konstant
gehalten, so dass die Verdnderungen beim berechneten Gelenkmoment direkt auf die

Position des Kraftangriffspunktes zuriickgefiihrt werden kénnen.

Ergebnisse

Aus den Simulationen mit 24 verschiedenen, iiber die Fufsohle 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 grofser, je weiter vorne am Fufs 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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Draufsicht auf die Ful¥flache des linken FulRes
HANAVAN-Modells

medial

lateral

Abb. 4.10: Uber die Fufifliche des HANAVAN-Modells verteilte 24 Kraftangriffspunkte. Zur Ab-
schitzung des Einflusses der Position des Kraftangriffspunktes auf die resultierenden
Gelenkmomente erfolgte die Berechnung der resultierenden Gelenkmomente fiir jeden

einzelnen Kraftangriffspunkt. Die unterschiedlichen Farben korrespondieren mit der
Ergebnisdarstellung in Abb. 4.11.

Fuftende bzw. an der Fufsspitze die hochsten Gelenkmomente verursachen. Die Rota-
tionsmomente werden am stérksten von der Lage des Kraftangriffspunktes in Léngs-
richtung des Fufses beeinflusst, es spielt jedoch auch die exakte mediale-laterale Po-

sition eine Rolle bei der Hohe des generierten Gelenkmoments.

4.2.2.4 Bewertung der Ergebnisse der Sensitivitatsanalyse

Mit dem HANAVAN-Modell in Simpack kénnen resultierende Gelenkmomente be-
rechnet werden, die bei identischen Eingangsdaten in der gleichen Grofenordnung
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.

Fiir 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 grofste Diffe-
renz tritt beim Flexionsmoment im Knie auf. Fiir diesen Parameter ergibt auch der

Vergleich zwischen Soll- und Istwinkel die grofiten Schwankungen. Die berechneten
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Abb. 4.11: Resultierende Gelenkmomente im Knie- und Sprunggelenk in Abhéngigkeit der 24

iiber die Fuftfliche 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-
korpers Fuf.
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Maximalwerte liegen jedoch fiir alle Modelle in der gleichen Grofenordnung.

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

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

Weil es fiir die Simulation der Verletzungssituationen keinerlei Information iiber
den tatséchlichen Verlauf des Kraftangriffspunkts wéhrend der Bodenkontaktphase
gibt, muss hier eine Annahme fiir 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 Abdriicken eher unter dem Vorderfufsbereich, wobei allerdings grofe individu-
elle Unterschiede auftreten [185]. Die neutrale Festlegung des Kraftangriffspunktes
unter dem Mittelpunkt des Teilkorpers Fufs stellt somit einen guten Kompromiss fiir
alle Verletzungssituationen dar.

Im Hinblick auf die Ergebnisse der systematischen Variation des Kraftangriffs-
punktes wird bei der Interpretation der berechneten Gelenkmomente beriicksichtigt,
dass wahrend 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 Ahnlichkeit im Auf-
bau mit dem des Zygote-Skelettmodells aus der Poser-Analyse erméglicht die direkte
Ubernahme der kinematischen Daten aus der Poser-Analyse in die Computermodel-
lierung.

Allerdings ist das verwendete HANAVAN-Modell ein reines Starrkérper-Modell
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ohne Schwabbelmassen. Die Implementierung von Schwabbelmassen'¢, die an die
starren Teilkorper des Menschmodells angekoppelt werden, verhindert bei dynami-
schen Bewegungen wahrend und kurz nach dem Bodenkontakt das Auftreten unrea-
listisch hoher Spitzen in den Kraft- und Momentverlaufen.

Im vorliegenden Modellaufbau kann dieser Effekt durch die Verwendung des
Gelenkmoment-Reglers mit Dédmpfung verhindert werden. Die berechneten resultie-
renden Gelenkmomente treten bei der Berechnung in Simpack in beiden Gelenken
mit einer Verzogerung von ca. 10 ms nach tgontare auf. Dies entspricht genau der
Zeitspanne, die von Gruber et al. (1998) und Keppler (2003) als Verzogerungszeit
aufgrund der Dampfungseigenschaften der Schwabbelmassen genannt wird [92; 130].
Dariiber hinaus verhindert die Dampfungskomponente 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 Dampfung plausible resultierende

Gelenkmomente liefert.

4.3 Simulation der Verletzungsfille

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

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

Mittels der beschriebenen Vorgehensweise konnten alle vier, mit der Poser-Metho-
de analysierten Verletzungsfélle simuliert und die resultierenden Gelenkmomente

im Knie- und Sprunggelenk berechnet werden. Abb. 4.12 zeigt exemplarisch jeweils

16Fiir 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 Korperpositionen in Realitdt (oben) und im Computermodell (unten)
der verletzten Spieler wiahrend der vier untersuchten Verletzungsfille.

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 erlauterten 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 fiihrt 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 fiir beide Gelenke und
alle Drehachsen bestétigen dies.

Im Sprunggelenk zeigt die Simulation wahrend der ersten 25 ms nach tgontakt
ein geringes Dorsalflexionsmoment (negatives Plantarflexionsmoment) bevor im An-
schluss ein relativ grofes Plantarflexionsmoment generiert wird (siehe Abb. 4.13).
Weiterhin tritt nach 15 ms bereits das maximale Pronationsmoment (negatives Supi-

nationsmoment) und wahrend der gesamten Simulation ein Aufenrotationsmoment
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Abb. 4.13: Berechnete resultierende Gelenkmomente im Sprung- und Kniegelenk wihrend des
Verletzungsfalls Nr. 1. Die Definition und Benennung der Gelenkmomente ist in Abb.
4.4 dargestellt.

(negatives Innenrotationsmoment) auf.

Fiir die resultierenden Gelenkmomente im Knie ergeben sich durchgingig deut-
lich hohere Werte als fiir das Sprunggelenk. Auffillig ist hierbei vor allem die starke
Verdnderung des Flexions-/ Extensionsmoments im Zeitbereich zwischen ca. 30 ms
und 140 ms. Das Valgusmoment steigt unmittelbar nach txonaxe sehr stark an und
erreicht seinen Maximalwert bereits nach 14 ms. Zudem wird wéhrend der gesam-
ten Bodenkontaktphase ein Innenrotationsmoment berechnet, das nach 28 ms einen

ersten und nach 115 ms den absoluten Hochstwert erreicht.

Bewertung der Simulation

Aus der Betrachtung der TV-Bilder lasst sich schlieften, dass der Kraftangriffspunkt
wahrend der realen Verletzung beim Aufsetzen des Fufes wahrscheinlich hinter dem
Fuft-Schwerpunkt lag, im Verlauf der Kontaktphase tendenziell medial beziiglich der
Mittellinie des Fufses. Fiir die Simulation des Verletzungsfalls greift die Bodenreak-
tionskraft beim HANAVAN-Modell mittig an der Fuftsohle an. Nach den Erkenntnis-
sen aus der Variation der Kraftangriffspunkte (vgl. Abschnitt 4.2.2) ist das Flexions-
und Aufenrotationsmoment zu Beginn der Bodenkonaktphase daher wahrscheinlich
etwas zu hoch, das Supinationsmoment ab etwa 50 ms bis 70 ms eher zu niedrig

berechnet. Im Kniegelenk fiihrt 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 verhéltnisméfig grofse 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 grofser wird, versucht der Regler durch Reduzieren
des Extensionsmoments bzw. durch Generieren eines Flexionsmoments eine bessere
Ubereinstimmung zu erzielen. Nachdem die Abweichungstendenz gestoppt ist, erfolgt
das Aufbringen eines Extensionsmoments um die Bewegungsausfiithrung sicherzustel-
len. Die plotzliche Verdnderung des Flexionsmoments kann demnach hauptséchlich
auf die Wirkung des Gelenkmoment-Reglers zuriickgefiihrt werden. Entsprechend ist
das resultierende Moment im Zeitbereich zwischen 40 ms und 140 ms zuriickhaltend
zu interpretieren. Die Schwankungen im Zeitverlauf des Valgusmoments und des In-
nenrotationsmoments spiegeln dagegen die entsprechenden Gelenkwinkelverldufe in
diesem Zeitbereich wieder, die mit der Poser-Analyse ermittelt wurden (vgl. Abb.
3.11).

Bei den resultierenden Gelenkmomenten fiir das Sprunggelenk kénnen aufgrund
der guten Bewegungsumsetzung durch den Regler dagegen genaue und aussagekréf-

tigen Ergebnisse angenommen werden.

Biomechanische Interpretation

Die Krafte und Momente deren Maximum friither als 30 ms bis 50 ms nach dem
ersten Bodenkontakt auftreten, resultieren aus der Kollision des Fufses mit dem Bo-
den [182]. Innerhalb der Latenzzeit kann die Muskulatur auf einen Reiz hin ihren
Spannungszustand nicht unmittelbar verdindern. Entsprechend ist bei Landungen
davon auszugehen, dass die Muskulatur auf die verdnderte mechanische Situation
bei Landebeginn mit einem Anstieg der Kraftkurve nicht in der Lage ist, addquat zu
reagieren. Demzufolge ist der grofste 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 spater auftretenden Kréfte und
Momente im menschlichen Bewegungsapparat werden dagegen groftenteils durch
die Aktivitdt 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 dafiir, 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 bestétigt 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 wahrend
einer komplexen dreidimensionalen Belastung ereignet [109; 160; 203].

Ein geringer Flexionswinkel bei tgontakt in Verbindung mit dem hohen resultie-
renden Extensionsmoment lasst auf eine starke Belastung des vorderen Kreuzbands
unmittelbar nach dem Impact schliefen [25; 54; 148; 156; 157|, da die groke Kraft
des M. quadriceps femoris in dieser Knieposition durch Umleitung iiber 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 erwiesenermafen die Belastung des vorderen Kreuzbands zusétzlich
erhohen [128; 155-157; 222; 230]. Eine Verletzung innerhalb der ersten 50 ms nach
dem Bodenkontakt ist daher plausibel.

Die spéter wiahrend des Bodenkontakts auftretenden hohen Gelenkmomente, ins-
besondere das Extensions- und Innenrotationssmoment, fithren auch zu einer er-
héhten Spannung des vorderen Kreuzbands, allerdings ist das Gelenk zu diesem
Zeitpunkt deutlich stéarker gebeugt (ca. 60° bis 70°). Dadurch fithrt die Kraft des M.
quadriceps femoris nicht mehr unmittelbar zu einer starken Belastung des vorderen
Kreuzbands und dariiber hinaus wird die Bewegung vollstandig muskular gesteuert.
Das bedeutet, dass die an der Bewegung beteiligten Muskeln zwar einerseits hohe
Gelenkmomente erzeugen, andererseits aber den Bandapparat muskulér stabilisieren

und somit entlasten [182].

4.3.2 Verletzungsfall Nr. 2

Ergebnisse

Die vorgegebene Bewegung wird vom Modell wahrend des Bodenkontakts akkurat
ausgefiihrt, 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° bestétigen.
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Im Sprunggelenk erfolgt ein sehr schneller Anstieg des Plantarflexionsmoments
wéahrend der ersten 14 ms nach txontaxe bis zu einem Peak-Wert, welches danach wie-
der schnell abnimmt (sieche Abb. 4.14). Fiir das Moment um die sagittale Achse wird
zunéchst 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 {iber den
gesamten Zeitraum ein Aufenrotationsmoment im Sprunggelenk, dessen Maximum
erst nach 147 ms auftritt.

Im Kniegelenk werden allgemein sehr viel hohere resultierende Gelenkmomente
berechnet als fiir das Sprunggelenk (vgl. Abb. 4.14). Mit ca. 10 ms Verzogerung tritt
ein Extensionsmoment auf, das bereits nach ca. 48 ms seinen Hochstwert erreicht.
Fiir die Momente um die sagittale und die vertikale Achse berechnet das Modell wéah-
rend der ersten 64 ms annadhernd identische Momentverlaufe. Beide steigen wiahrend
der ersten 13 ms nach tgontars Stark an (Aukenrotations- bzw. Varusmoment) bevor
sie ebenso schnell auf Null zuriickgehen 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 Fufs, leicht medial von der Fufs-Mittellinie an, da der Spieler
wahrend der Verletzungssituation eine zentrale Kérperposition beziiglich des Fufses
hatte. Fiir 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 zuriick) ist dagegen
iber den entsprechenden zeitlichen Verlauf des Sprunggelenkwinkels (vgl. Abschnitt
3.13) erklérbar. Die Zeitverldufe des Supinations- und Aufenrotationsmoments soll-
ten aussagekraftige Werte darstellen. Bei den resultierenden Gelenkmomenten im
Knie konnten die Peaks unmittelbar nach tgontary mit der angenommenen Position
des Kraftangriffspunktes in Zusammenhang stehen.

Der Gelenkmoment-Regler konnte die vorgegebene Bewegung sowohl im Knie-
als auch im Sprunggelenk wahrend 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 wihrend 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 ausfiihrte als er sich verletzte.

Das Flexions- bzw. Extensionsmoment im Knie setzt mit etwa 5 ms bis 10 ms Ver-
zogerung nach dem Bodenkontakt ein, was dafiir spricht, dass die Dampfungskom-
ponente des Reglers unrealistisch hohe Spitzen in den Verlaufen der Gelenkmomente

bei dieser sehr dynamischen Bewegung zuverlassig 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 Auflenrotationsmoment dessen Spitzenwert bereits 14 ms nach dem Impact be-
rechnet wird. Diese Belastungen sind analog zum VF 1 fast ausschlieflich durch
den Bandapparat des Gelenks zu tragen und stellen eine hohe Belastung des vor-
deren Kreuzbands dar [54]. Wihrend dieses Zeitintervalls befindet sich das Knie
in einer stark gebeugten Position (54° Flexion) ohne nennenswerte Valgusstellung
und Innen- oder Aufenrotation. Da zudem das Extensionsmoment erst spater seinen
Hochstwert erreicht ist davon auszugehen, dass sich die Verletzung in diesem Fall

nicht unmittelbar nach dem Impact ereignete.
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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]. Wéhrend 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-
séchlich bewusst kontrollierte, muskuldr erzeugte Gelenkmomente als Ursache fiir
die Belastung anzunehmen. Gleichwohl sind die berechneten Werte deutlich hoher
als beispielsweise zu Beginn des VF 1, weshalb die Schadigung des vorderen Kreuz-
bands durch starke muskulédre Aktivitat durchaus moglich erscheint. DeMorat et al.
(2004) fanden diesbeztiglich in ihrer Studie heraus, dass das Aufbringen einer star-
ken Kraft des M. quadriceps femoris allein zum Zerreifsen des vorderen Kreuzbands
fiihren kann [48].

Da aus den TV-Bildern ein versuchter Richtungswechsel wihrend des Abbrems-
manovers erkennbar ist, konnten die sehr hohen Valgus- und Innenrotationsmomen-
te darauf zuriickzufiihren sein und dadurch mafgeblich zur Belastung des vorderen
Kreuzbands beitragen. Moglicherweise beeinflusst die versuchte Richtungsdnderung
die Kontrolle der Bewegungsausfithrung. In diesem Fall hétte es sich um ein un-
geplantes Manover gehandelt, was das Gleichgewicht aus internen und externen
Kriften storte. Eine solche Storung wird in der Literatur als ein Einflussfaktor fiir
Verletzungen des vorderen Kreuzbands genannt [29; 71].

Zusammenfassend ist fiir diesen Fall ebenfalls von einer Kombination hoher Be-
lastungen in allen drei Ebenen auszugehen, die zur Verletzung fiihrte. 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 muskulare Aktivitat und zusatzlich auftretende neuromuskulare
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 tgontart mehr als 1° vom vorgegeben Soll-Winkel (siche Abb. C.3). Dies
spiegelt sich in einer verhaltnisméfig hohen mittleren quadratischen Abweichung fiir
diese Drehachse wieder, wohingegen fiir die iibrigen 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 wahrend der gesamten Dauer des Bodenkontakts oszillieren.

Bei den resultierenden Gelenkmomenten im Sprunggelenk féllt auf, dass das
Dorsalflexions- und das Aufenrotationsmoment fast zeitgleich ca. 60 ms nach txontaxt
ihre Hochstwerte erreichen. Unmittelbar nach dem Bodenkontakt wirkt zudem kurz-
zeitig ein Supinationsmoment.

Im Kniegelenk tritt direkt nach tgonaxe fiir etwa 60 ms ein Varusmoment auf,
welches bereits nach 15 ms seinen Maximalwert erreicht. Das Aufenrotationsmo-
ment steigt ebenfalls stark an, bleibt aber fiir ca. 60 ms anndhernd konstant, bevor
es anschliefsend zum Innenrotationsmoment wird. Fiir das Extensionsmoment wird

nach 55 ms der hochste Wert berechnet.

Bewertung der Simulation

Der Kraftangriffspunkt befindet sich mit hoher Wahrscheinlichkeit wéhrend des ge-
samten Bodenkontakts zwischen Ferse und Fuflmitte, da die TV-Bilder und die
Poser-Analyse zeigen, dass sich Hiifte und Oberkorper des verletzten Spielers wéah-
rend der Bodenkontaktphase deutlich hinter dem belasteten Fufs befinden. Bei der
Simulation des Verletzungsfalls greift die Bodenreaktionskraft beim HANAVAN-
Modell jedoch mittig an der Fuftsohle an. Unter Berticksichtigung der Erkenntnisse
aus der Variation der Kraftangriffspunkte (vgl. Abschnitt 4.2.2) bedeutet das, dass
das resultierende Flexions- und Aufenrotationsmoment im Sprunggelenk tendenzi-
ell zu hoch, das Extensions- und Aufenrotationsmoment 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
Fuftes fiir alle Drehungen sehr gering, und nur fiir die Flexion kann der Regler
die Abweichung ab etwa 50 ms nicht kleiner als 0,5° halten (siche Abb. C.3). Da
der Soll-Winkel dabei grofer 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 wéihrend 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 Bewegungsausfithrung sicherzustellen. Die plétzliche
Verdnderung des Flexions-/ Extensionsmoments kann demnach hauptséchlich auf
die Wirkung des Gelenkmoment-Reglers zuriickgefiihrt 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 iibrigen Gelenkmomentverlaufe lassen sich weitgehend auf
die in der Poser-Analyse berechnete Bodenreaktionskraft zuriickfithren (siehe Abb.
3.14). Die Komponenten Fpogen(AP) und Fpoqen(ML) (vgl. Abb. 3.10) oszillieren
wahrend des gesamten Verletzungsfalls, wodurch die ebenfalls oszillierenden Ge-

lenkmomente erklarbar sind.

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

Zusammenfassend kann fiir den Verletzungsfall Nr. 3 festgestellt werden, dass die

berechneten Gelenkmomente wihrend der ersten 50 ms des Bodenkontakts, also des
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Zeitraums in dem der Fufs vollstéindig im Rasen verblockt ist, aussagekriftige Werte

darstellen.

Biomechanische Interpretation

Beim Verletzungsfall Nr. 3 treten im Kniegelenk unmittelbar nach tkontaxt €in Varus-
und ein Aufenrotationsmoment auf. Gleichzeitig nimmt das Extensionsmoment bis
55 ms stark zu, wahrend die Flexion des Knies von 27° beim Aufsetzen des Fu-
fses auf ca. 33° zum Zeitpunkt des maximalen Extensionsmoments zunimmt. Durch
die leichte Beugung des Knies erhoht sich die Spannung im vorderen Kreuzband
durch das hauptsichlich vom M. quadriceps femoris erzeugte Extensionsmoment
[48; 54; 149; 155; 157; 209|. Das kurzzeitige Auftreten des Varus- und des Aufenro-
tationsmoments stellt eine zuséitzliche 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 Korper des Spielers um den feststehenden Fufl weiter dreht und
der Spieler versucht, die Landung zu kontrollieren. Allerdings kann die Muskulatur
die Bewegung nicht mit dem Bodenkontakt des verletzten Fufses kontrollieren, so
dass die anfangliche Belastung durch Impact und Drehbewegung bei feststehendem
Fuf zu grofen 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 vollstandige Verblockung des Fufsballschuhs
im Rasen vorliegt, unterstiitzt dies die Annahme, dass die Verletzung zu einem sehr

frithen 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 grofsere Differenzen zwischen
Soll- und Ist-Winkeln auftreten. Dabei ist zu beobachten, dass die Abweichungen
vor dem Bodenkontakt fiir jeweils zwei Winkel pro Gelenk mehr als 5° betragen
und erst im Verlauf des Bodenkontakts, also wihrend der Verletzungssituation, auf
Abweichungen unter 1° reduziert werden kénnen (siehe Abb. C.4 im Anhang). Im

Sprunggelenk erzielt der Gelenkmoment-Regler die beste Ubereinstimmung fiir die
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Flexion, im Knie fiir die Abduktion. Bei den jeweils verbleibenden Drehachsen spie-
geln sich die beschriebenen Abweichungen auch in hoheren Werten der mittleren
quadratischen Abweichung wieder.

Bei den resultierenden Gelenkmomenten im Sprunggelenk (sieche Abb. 4.16) fallt
ein sehr hohes Pronationsmoment auf, das in den ersten 120 ms nach tgoptaxe auf-
tritt und sein Maximum bereits nach etwa 50 ms aufweist. Aufferdem wirkt in den
ersten 70 ms ein Dorsalflexionsmoment und wahrend 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 hochsten
aller Momente im Knie. Nach etwa 100 ms wirken alle Gelenkmomente in die jeweils
entgegengesetzte Drehrichtung, wobei Varus- und Aufsenrotationsmoment zeitgleich

ihre Peak-Werte aufweisen.

Bewertung der Simulation

Der Kraftangriffspunkt liegt den TV-Bildern und der Poser-Analyse nach zu urteilen
mittig unter dem Fufs, da sich Hiifte und Oberkérper des Spielers zentral beziiglich
des Fufses befinden. Aufgrund seiner Korperposition ist der Kraftangriffspunkt in
der Realitdt aber vermutlich in Richtung Fufinnenseite (medial) verschoben. Aller-
dings beeinflusst eine geringfiigige Verschiebung des Kraftangriffspunktes in medialer
Richtung gegeniiber dem in der Simulation verwendeten Kraftangriffspunkt (mittig
an der Fufsohle) 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-
héltnisméafkig gro (sieche Abb. C.4). Im Sprunggelenk betrifft dies das Supinations-
und Innenrotationsmoment, im Knie das Flexions- und Auftenrotationsmoment. Bis
etwa 100 ms nach tgentart 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 herriihren, die Winkel-
differenz (Soll-Winkel > Ist-Winkel) zu vermindern. Allerdings sind die Kompo-

nenten Fpogen(AP) und Fpogen(ML) zum Zeitpunkt des maximalen Pronationsmo-
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Abb. 4.16: Berechnete resultierende Gelenkmomente im Sprung- und Kniegelenk wihrend 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 fithrt. Fiir das Innenrotationsmoment und das Extensionsmoment
im Knie gelten dieselben Uberlegungen, 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 Fuftes 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 tkontaks
zwischen 36° und 40°, d.h. die Kraft des M. quadriceps femoris wird zwar auf das
vordere Kreuzband iibertragen, belastet es aber nicht so stark wie bei kleineren
Flexionswinkeln [54; 157; 209]. Die Kombination mit den sehr hohen resultierenden
Valgus- und Innenrotationsmomenten lisst jedoch auf eine hohe Belastung des vor-
deren Kreuzbands schliefen [8; 54; 128; 155; 157; 209; 222|. Vor allem die ermittelte
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Valgus-Belastung ist dabei kritisch fiir das Kreuzband [8; 108; 160|. Allerdings wir-
ken die hohen Krifte 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) héchstwahrscheinlich das
Resultat des plotzlichen Stabilitdtsverlusts 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 wihrend der Impact-Phase. Es wirkt ein Flexionsmoment, kein Ex-
tensionsmoment, was auf eine geringe Aktivitat des M. Quadriceps schlieffen lésst.
Allerdings treten nach 140 ms fast zeitgleich das maximale Varus- und Aufsenrota-
tionsmoment auf und das Kniegelenk befindet sich in einer starken Valgus-Stellung
(vgl. Abb. 3.17). Die Kombination aus Varus- und Aufenrotationsmoment kann zu
einer hohen Belastung des vorderen Kreuzbands fiihren [155; 157].

Aus dem Zeitverlauf der Bodenreaktionskraft (siehe Abb. 3.17) geht hervor, dass
die maximale vertikale Komponente von Fgygen nach etwa 120 ms wirkt und zur
Belastung des Kniegelenks beitrdgt. 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
wahrend Situationen berechnet werden, die erwiesenermafsen einen Riss des vorderen
Kreuzbands zur Folge hatten. Die durchgefiihrte Verifizierung des Computermodells
zeigte, dass das verwendete HANAVAN-Modell mit Gelenkmoment-Regler verléssli-
che Ergebnisse produziert. Die zusétzlich vorgenommene Abschétzung des Einflusses
der kinematischen Eingangsdaten und des Kraftangriffspunktes auf die Gelenkmo-
mente ermoglichte eine Bewertung der ermittelten Gelenkmomente beziiglich ihrer
Aussagekraft und auch moglicher 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 wihrend komplexer mehrdimensionaler Gelenk-
belastungen bestétigt [203]. Bei allen untersuchten Situationen treten wihrend der
ersten 50 ms bis 60 ms sehr hohe Momente um alle Achsen des Kniegelenks auf. Bei
den Féllen 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
Auftenrotationsmoment kurz nach dem ersten Bodenkontakt auf.

Trotzdem wird fiir die Verletzungsfille 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 fiir die Interpretation nicht nur die berechneten Gelenkmomente, sondern
auch die Eindriicke aus den TV-Bildern sowie die Ergebnisse der Poser-Analyse
beriicksichtigt werden. Dies zeigt, dass fiir die detaillierte Analyse von komplexen
Verletzungssituationen nur die Kombination mehrerer Methoden zielfiihrend ist.

Zur Beantwortung der {ibergeordneten Fragestellung dieser Arbeit sind die be-
rechneten resultierenden Gelenkmomente im Sprunggelenk wichtig, da fiir die ex-
perimentellen Vergleichsmessungen das Innen- bzw. das Aufenrotationsmoment des
Sprunggelenks als Randbedingung bendtigt wird. Die hierfiir berechneten Zeitver-

laufe liefern plausible Werte, die fiir die weitere Arbeit verwendet werden konnen.



Kapitel 5

Entwicklung eines neuen

Traktions-Testgerats

Die Fragestellung der vorliegenden Arbeit ist, ob das Stollendesign der Fuftballschu-
he einen Einfluss auf Verletzungen des vorderen Kreuzbands hat oder nicht. In den
beiden vorangegangenen Kapiteln 3 und 4 wurden dafiir die Kinematik, die Bodenre-
aktionskréifte sowie die Gelenkmomente wiahrend Kreuzbandverletzungen ermittelt.
Diese Ergebnisse dienen als Grundlage fiir 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 hierfiir ent-
wickelten Testgeriits beschrieben. Dariiber hinaus erfolgt die Uberpriifung seiner
Funktion und die Sicherstellung, dass reproduzierbare und aussagekraftige Daten
gemessen werden konnen.

Die durchgefiihrten Vergleichsmessungen von Fufsballschuhen mit unterschiedli-

chem Stollendesign sind Inhalt des nachsten Kapitels 6.

5.1 Motivation und wissenschaftlicher Hintergrund

Bei der Untersuchung des Traktionsverhaltens von Fufballschuhen gibt es eine grofe
Herausforderung. Zur Ermittlung aussagekriftiger Ergebnisse und zur Vermeidung
falscher Riickschliisse miissen die Schuhe unter moglichst realistischen Bedingungen
getestet werden [181]. Liegt der Fokus auf der Vermeidung schwerer Verletzungen

sind Probandenstudien aus ethischen Griinden nicht durchfiihrbar, da Testperso-
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nen nicht in Situationen gebracht werden diirfen in denen Verletzungsgefahr besteht
[96]. Deshalb wurden in der Vergangenheit eine Reihe von Testgeriten entwickelt,
die das Traktionsverhalten von Fufballschuhen 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 Testgerdte die
Realitét nicht in ausreichendem Mafse abbilden.

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

Die bekannten mechanischen Testgerite (siche Tab. 2.1) erfiillen die Forderungen
von Nigg (1990) [181] in vielen Punkten nicht.

e Sie belasten die Schuhe senkrecht von oben (90°-Winkel zwischen Fuf und
Schaft). Keines beriicksichtigt eine Varus- bzw. Valgus-Stellung oder eine Fle-
xion des Unterschenkels beziiglich des Fufies, obwohl unter solchen Belastungs-

situationen oftmals Verletzungen des vorderen Kreuzbands auftreten [30].

e Die Schuhe werden mit Vorlasten bis zu 1000 N beaufschlagt. Bei schnellen
Richtungsénderungen im Sport wirken jedoch deutlich hohere Bodenreakti-
onskrifte [40; 171; 180; 200].

e Bei der Untersuchung der rotatorischen Traktion werden die Schuhe um 90°
oder mehr auf dem Boden gedreht. Solche Drehungen treten beim Fufball

nicht auf.

e Die Hilfte der Testgerdte in Tab. 2.1 sind als reine Labor-Gerite ausgefiihrt.

Tests auf Naturrasen sind damit nicht oder nur sehr eingeschrankt maoglich.

e Die real auftretende plantare Druckverteilung!” (pDV) withrend fuftballtypi-
scher Bewegungen wird nicht beriicksichtigt. Eine ungleiche pDV hat jedoch

zur Folge, dass bei einer Richtungsdnderung beispielsweise die Stollen auf der

1"Die plantare Druckverteilung bezeichnet den an der Fufisohle gemessenen Druck, der auf den
Schuh wirkt [268].
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Innenseite des Schuhs stérker belastet werden, als die auf der Aufenseite.
Dementsprechend dringen die inneren Stollen tiefer in den Rasen ein als die

Aufieren, was das Traktionsverhalten beeinflussen konnte.

Da mechanische Tests aber die einzige Moglichkeit darstellen das Traktionsverhalten
von Fufsballschuhen unter solchen Belastungen zu untersuchen, die nachweislich zu
einer Verletzung des vorderen Kreuzbands fiihrten, muss ein geeignetes Testgerit

die Hinweise von Nigg (1990) [181] bestmdglich umzusetzen.

5.1.1 Anforderungen an das neue Testgerit

Fiir die Nachbildung realer Belastungen auf den Schuh ergaben sich bei der Neuent-

wicklung des Traktions-Testgerats , TrakTester” folgende Anforderungen:

1. Méglichkeit Varus-/ Valgus- bzw. Plantar-/ Dorsalflexions-Stellungen des Un-

terschenkels beziiglich des Fufses einstellen zu konnen.

2. Einleitung hoher Krifte auf den Schuh entlang der anatomischen Achse des

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

4. Einstellbarkeit der plantaren Druckverteilung in Abhéngigkeit von der jewei-

ligen Belastungssituation.
5. Messung der resultierenden Kréfte und Momente auf die Tibia.
6. Portables Design fiir 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 l6sbare Teilfunktionen untergliedert (sie-
he Abb. 5.2). Fiir jede Funktion erfolgte unabhéngig voneinander die Suche nach
moglichen Losungen. Im néchsten Schritt wurden die einzelnen Losungsalternativen

in einem morphologischen Kasten geordnet und nach den Kriterien Zielerreichung,
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Krafteinleitung entlang der
Unterschenkel-Langsachse
in jeder eingestellten Position

Einleitung eines Drehmoments
um die Unterschenkel-Langsachse
in jeder eingestellten Position

Anatomische Freiheitsgrade
des oberen und unteren
Sprunggelenks

6-Komponenten zu messende

Kraftmesszelle Reaktionskrafte und -momente

I'/_\[ (= “Ubertragbare innere Krafte”)
Befestigung

handelsiblicher

FuRballschuhe kinstlicher Fufd

[ o 1 Boden (z.B. Rasen)

Abb. 5.1: Schematische Darstellung der wesentlichen geforderten Eigenschaften des neu zu ent-
wickelnden Testgeréts.

stabile Fixierung
der eingestellten
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Tragergestell
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anatomische Winkel

zwischen Ful} und
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Einstellung
plantare
Druckverteilung
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Einleitung eines
Drehmoments in
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sicherer Stand
auf verschiedenen
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Messung der
resultierenden
Krafte an der Tibia

hohe
Reproduzierbarkeit
Flexion/ Extension
des Unterschenkels

Befestigung
handelsuliblicher
FuRballschuhe

Varus-/ Valgus-
Position des
Unterschenkels

Abb. 5.2: Unterteilung der Aufgabenstellung ,Entwicklung eines neuen Traktions-Testgeréts® in
einzelne Teilfunktionen fiir die konstruktive Umsetzung.
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Komplexitdt, Umsetzbarkeit, Praktikabilitat, Kosten, Bedienerfreundlichkeit sowie
Witterungsbestandigkeit bewertet. Abschliefsend erfolgte auf Basis der bewerteten
Teillosung die Zusammenfiihrung zu einem gesamten Losungsansatz, der konstruktiv
umgesetzt wurde. Die Konstruktion erfolgte im CAD-Programm CATIA V518,

5.1.3 Losungsansatz

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

Dieser Aufbau ermdglicht das Schrégstellen des Unterschenkels (Varus/ Valgus
und Flexion) im Raum. Im Inneren der Rahmenkonstruktion befindet sich ein Schaft
als Unterschenkel, der gelenkig mit einem kiinstlichen Fufs verbunden ist. Die Beson-
derheit ist dabei die Nachbildung der anatomischen Realitdat hinsichtlich der Lage

und Position der Gelenkachsen des Sprunggelenks sowie dem méglichen Bewegungs-

pneumatischer Zylinder

Innerer Rahmen 2 «— (axiale Vorlast)

(Flexion-/ Extension)

kinstlicher FuR
mit Sprunggelenk

Innerer Rahmen 1
(Varus-/ Valgus)

Abb. 5.3: Schematische Darstellung des grundsétzlichen Losungsansatzes mit den wesentlichen
Bestandteilen des Testgeréts. Das Konzept besteht aus zwei inneren Rahmen, die ge-
geneinander gekippt werden kénnen und von einem &uferen Gestell getragen werden.
Der pneumatische Zylinder zur Erzeugung der axialen Vorlast ermoglicht die Belastung
des kiinstlichen Fufies in jeder Position.

I8CATIA V5, Version R17, Dassault Systems, Vélizy-Villacoublay, Frankreich.
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umfang (siche Abschnitt 5.2.3). Das Metallskelett des Fufes ist in eine Silikonhiille
eingegossen, deren Form aus einem 3D-Scan eines realen, durchschnittlichen Men-
schen extrahiert worden war. Die Schuhgrofe der Fufsform betrégt EU 42,5 (UK 8,5),

so dass sie in handelsiibliche Fufsballschuhe dieser Grofse passt.

5.2 Beschreibung des Testgerats TrakTester

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

gestellt.

5.2.1 Aufbau und Bestandteile

Der im vorangegangen Abschnitt beschriebene Losungsansatz wurde konstruktiv
umgesetzt. In Abb. 5.4 ist das fertig entwickelte Testgerat ,/ TrakTester” dargestellt,
mit dem die experimentellen Vergleichsmessungen der Fufballschuhe in der vorlie-
genden Arbeit (siehe Kapitel 6) durchgefiihrt wurden. Ergénzende Informationen
zum TrakTester, Detailbilder und Datenblatter sind im Abschnitt D des Anhangs
zusammengestellt.

Das dufere Grundgeriist (Tragrahmen) und die beiden inneren Rahmen, die zur
Einstellung der Winkelposition des Unterschenkels beziiglich des Fuftes gegenein-
ander gekippt werden konnen, bestehen aus stabilen Aluminium-Profilen'?. In das
Grundgeriist ist ein separater Bereich integriert, der alle pneumatischen Zubehor-
Komponenten (Druckluftleitungen, Ventile, Elektronik) beinhaltet. Zwei 20 cm brei-
te Aluminiumplatten verlaufen auf beiden Seiten iiber die gesamte Lange des Grund-
geriists und vergrofserten so die Auflagefliche des Testgeréts. 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 Fufses beziiglich des Unterschenkels. Er tragt
zudem einen pneumatischen Zylinder, mit dem die Vorlast aufgebracht wird (siehe

Abschnitt 5.2.2.1), die Baugruppe zur Einleitung des Drehmoments (siehe Abschnitt

YMayTec Aluminium Systemtechnik GmbH, Dachau, Deutschland
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Abb. 5.4: Endversion des messbereiten Testgerits TrakTester. Die Steuerung der Messzyklen und
die Datenerfassung erfolgen iiber den Laptop. Der Hubmechanismus mit Rollen ermdg-
licht die leichte Versetzung wahrend der Messungen.

5.2.2.2) sowie den Unterschenkel mit Sprunggelenk und Fufs (siehe Abschnitt 5.2.3).
Die Details der einzelnen Baugruppen werden in den angegebenen Abschnitten im
Detail erklart. 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 fiir jeden Rahmen tiber
zwei Gewindestangen, die symmetrisch auf beiden Seiten des jeweiligen Rahmens
befestigt sind (siche Abb. D.7 im Anhang) und diesen abstiitzen. Dadurch ist die
Beibehaltung der Winkelposition wéihrend der gesamten Messung auch bei hohen
Belastungen sichergestellt. Die exakte Position und Lénge der Stiitzen wird fiir jede
Winkelposition aus CATIA extrahiert.

Die Mobilitat des Testgerits wird durch einen pneumatisch betriebenen Hubme-
chanismus erreicht, der bei Betdtigung das Testgerit anhebt, so dass er auf den
vier Gummirédern steht (siche Abb. D.8 im Anhang). Damit kann der TrakTester

problemlos zwischen den Messungen versetzt und transportiert werden.

Ein 20 | Pressluft-Reservoir dient als pneumatischer Zwischenspeicher um plotz-
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liche Druckabfélle, die bei der Aktivierung der pneumatischen Komponenten entste-
hen, auszugleichen. Die so geschaffenen konstanten Druckbedingungen wéhrend der

Messungen sind die Voraussetzung fiir reproduzierbare Messwerte.

5.2.2 Funktionsprinzip des Testgerats

Im nachfolgenden Abschnitt wird das Funktionsprinzip des neu entwickelten Testge-
réits erlautert, d.h. wie die Vorlast und das Drehmoment auf den Schuh aufgebracht
und gesteuert werden. Alle dazu notwendigen externen Kréfte werden durch pneu-

matische Komponenten der Firma Festo?® erzeugt.

5.2.2.1 Axiale Vorlast

Die Kraft, mit der die Schuhe auf den Boden gedriickt werden, wird entlang der
Unterschenkel-Langsachse aufgebracht. Sie wird durch einen doppelt wirkenden,
pneumatischen Zylinder?! 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, unabhéngig von der eingestellten rdumlichen Position.

Uber 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
moglich. Um eine separate Einstellung vornehmen zu kénnen, wird der Zylinder in

einem eigenen Druckkreislauf betrieben.

5.2.2.2 Einleitung des Drehmoments

Das Drehmoment um die Unterschenkel-Langsachse wird mittels eines pneumati-
schen Muskels?? und einer speziellen Lagerung erzeugt und auf den Schaft iibertragen
(sieche Abb. 5.5). Der pneumatische Muskel verhélt sich &hnlich wie ein menschlicher
Muskel. Wird er aktiviert, d.h. mit Druckluft versorgt, kontrahiert er schlagartig.
Die vom Muskel erzeugte Kraft Fypsier sowie seine Langendnderung (Verkiirzung)

sind dabei vom Betriebsdruck abhéngig (siehe technische Daten im Anhang D.1).

20Festo AG & Co. KG, Esslingen, Deutschland

21 Pneumatischer 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 Lange jeweils 190 mm, sieche Abb. D.1.
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¥

Abb. 5.5: Erzeugung des Drehmoments um die Unterschenkel-Léngsachse.
Oben: Bei Aktivierung kontrahiert der pneumatische Muskel (griine Markierung) und
zieht ruckartig am Seil (roter Pfeil).
Unten: Das Stahlseil ist iiber eine Umlenkung mit einem Hebel verbunden und zieht
an diesem (roter Pfeil). Dies fiihrt zur Rotation des Schafts (gelber Pfeil).

Die Lagerung stellt die Verbindung zwischen der Kolbenstange des Zylinders und
dem Schaft dar. Sie ermoglicht die freie Drehung des Schafts um seine Langsachse
relativ zur feststehenden Rahmenkonstruktion. Am pneumatischen Muskel ist ein
Stahlseil befestigt, welches iiber eine Umlenkung auf die Riickseite der Lagerung
fiihrt 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 gegeniiber
dem Rahmen. Uber das Sprunggelenk, welches keine Drehung um die Unterschenkel-

Langsachse zulasst, wird die Rotation auf den Fufs und den Fuftballschuh iibertragen.
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Durch die Entliiftung des pneumatischen Muskels entspannt sich dieser und geht
in seine Ursprungsldnge zuriick. Eine Feder die ebenfalls am Hebel ansetzt, sorgt fiir
die Riickstellung in die Ausgangslage.

Im einfachsten Fall berechnet sich das eingeleitete Drehmoment aus

Mtheoretisch = FZug *a (51)

wobei ,a“ der Hebelarm ist (sieche Abb. 5.6). Im vorliegenden Setup betrigt der
Hebelarm konstant 140 mm.

Das effektiv eingeleitete Drehmoment reduziert sich durch die Federkraft Frege,,
die der Zugkraft Fz,, entgegen wirkt. Weiterhin ist die Abhéngigkeit von Fy,, vom
Betriebsdruck und der aktuellen Muskellange zu beriicksichtigen sowie die Tatsache,
dass Gleichung 5.1 nur gilt, wenn Fyuee im rechten Winkel am Hebelarm angreift.
Ist dies nicht der Fall, bzw. é&ndert sich der Angriffswinkel wahrend der Muskelak-
tivitdt, verringert sich die effektiv wirkende Kraft Fogektiv. Abb. 5.6 zeigt diesen
Zusammenhang schematisch.

Es gilt somit:

Feffektiv = FMuskel (p7 lMuskeb (PM) - FFeder(Da AlFeder‘7 @F) (52)

(13

wobei ,p* der eingestellte Betriebsdruck des Muskels, ,1“ seine aktuelle Léange
und i/ sein Angriffswinkel am Hebel, sowie ,D* die Federkonstante der Zugfeder,

Al peger ihre Langendnderung und ,,op ihr Angriffswinkel am Hebel ist.

Meffek:tiv = Lleffektiv * O, 14 m (53)

Der pneumatische Muskel bringt die maximale Kraft zu Beginn der Kontraktion
auf. Die Muskelkraft Fypser 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 Ausmaft der Muskelkontraktion
hiangt vom angelegten Betriebsdruck ab und betragt bis zu 20% der Nennlidnge des
Muskels. Bei einer Nennldange des Muskels von 170 mm ergibt sich daraus eine ma-
ximal mogliche Rotation von 14°. Ein eigener pneumatischer Kreislauf ermdglicht
die unabhéngige Einstellung des Muskel-Betriebsdrucks.

Zur FEinleitung der grofstmoglichen Rotation ist der Betrieb des Muskels unter

moglichst 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-Léngsachse (von oben gesehen).
Rechts: Effektiv eingeleites Drehmoment in Abhéngigkeit der Lingenénderung des Mus-
kels (Nenndurchmesser: 10 mm, Betriebsdruck: 5 bar).

verschiedene pneumatische Muskel zum Einsatz (Durchmesser 10 mm) fiir Drehmo-

mente bis 70 Nm, Durchmesser 20 mm fiir héhere Drehmomente).

5.2.2.3 Steuerung und Datenerfassung

Die Steuerung des TrakTesters sowie die Datenerfassung erfolgen iiber einen Standard-
Laptop??, zwei PCMCIA-Datenerfassungskarten®* und ein umfangreiches, selbstpro-
grammiertes Skript im Programm NI LabVIEW?,

Fiir die Messung der auftretenden Reaktionskréfte wird eine sechs Komponenten
Kraftmesszelle?® 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 Fuftes und Sprung-
gelenks
Zur Ubertragung der eingeleiteten Kriifte und Drehmomente vom Unterschenkel auf

den Fufsballschuh ist eine gelenkige Verbindung sowie eine mechanische Nachbildung

des Fufes notwendig.

23Fyjitsu-Siemens Lifebook E-Series, Miinchen, Deutschland
24National Instruments, Austin, TE, USA

25NI LabVIEW, Version 8.2, National Instruments, Austin, TE, USA
26 ATT-TIA Omega 160, Apex, NC, USA
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Abb. 5.7: Links: Der rote Kreis markiert die Position der 6-Komponenten-Kraftmesszelle oberhalb
des Sprunggelenks im Testgerat.
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 moglichst realistische Belastung der
Fuftballschuhe zu erreichen. Wahrend fufballtypischer Bewegungen treten unter der
Fufisohle 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 Vorderfufsbereich sowie im Fersenbereich zu
beobachten (siehe Abb. 5.12; Links). Diese plantare Druckverteilung bedeutet, dass
diejenigen Stollen, die sich in diesen Bereichen befinden, stédrker belastet werden
und sich dadurch tiefer in den Boden driicken, als die Stollen an anderen Stellen des
Fuftballschuhs. Fiir eine moglichst aussagekriftige Untersuchung des Traktionsver-
haltens ist eine realistische plantare Druckverteilung somit essentiell.

Deshalb wurde mit einer flexiblen Einlegesohle?” die plantare Druckverteilung
gemessen, die das Testgerét erzeugte. Die verwendete Messsohle verfiigte iiber 24
Drucksensoren, die iiber die gesamte Fléache verteilt waren. Die einzelnen Sensoren
wurden in sieben charakteristische Bereiche gruppiert (siche Abb. D.6 im Anhang).

Mit der urspriinglichen Version der mechanischen Nachbildung des Fufses [58; 131]

2TParotec-Druckmesssohlen, Paromed GmbH, Markt Neubeuern, Deutschland
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konnte die Forderung nach einer realitdtsnahen plantaren Druckverteilung nicht er-
filllt werden (siehe Abb. 5.12; Mitte) weshalb der nachfolgend beschriebene kiinst-
liche Fuf neu entwickelt und fiir die experimentellen Messungen verwendet wurde
[? ]. Er besteht aus einem Metallskelett das mit einer Silikonhiille {iberzogen ist, die

der Form des menschlichen Fufies entspricht.

5.2.3.1 Konstruktiver Aufbau

Die Struktur des menschlichen Fufies ist durch die fiinf gelenkig miteinander verbun-
denen Elemente Ferse (Calcaneus), medialer und laterale Mittelfufs sowie medialer
und lateraler Zehenbereich nachgebildet (siehe Abb. 5.8). Die Unterteilung in me-
diale und laterale Seite verlauft nach Kiister et al. (2008) zwischen dem dritten und
vierten Mittelfulknochen [142] und ist bei der Konstruktion beriicksichtigt.
Auferdem sind die mediale und die laterale Seite entkoppelt, um eine unabhén-
gige Bewegung der beiden Seiten zu erreichen, was die Einstellung unterschiedlicher
plantarer Druckverteilungen ermdéglicht. Die Gelenklinien, die die einzelnen Fufsele-
mente miteinander verbinden sind ebenfalls entsprechend der menschlichen Ana-
tomie festgelegt. Die Ankopplung der Mittelfutsegmente an den Calcaneus erfolgt
gemal der Lisfrancschen Gelenklinie, die Verbindung der Zehen- und Mittelfulige-
lenke entspricht dem Metatarsalgelenk [129]. Details zum anatomischen Aufbau des

menschlichen Fufses sind in Abschnitt A.3 des Anhangs zusammengestellt.

Abb. 5.8: Die neu konstruierte mechanische Nachbildung des menschlichen Fufes (unten) orien-
tiert sich an der anatomischen Wirklichkeit des menschlichen Fufies (oben) und bildet
die Gewolbestruktur des Fufies ab. Zusétzlich sind der mediale und der laterale Teil des
Fufes entkoppelt um ein separate Belastung beider Seiten zu ermdoglichen [52].



112 5 Entwicklung des TrakTesters

Zusétzlich zur Unterteilung des Fufies in fiinf Elemente ist auch die menschliche
Fultgewolbe-Struktur nachempfunden, da das mediale sowie das laterale Langsgewdl-
be zwischen dem Calcaneus und den Mittelfulselementen fiir die Kraftiibertragung
auf den Vorderfufs entscheidend sind [129].

Unter Berticksichtigung der menschlichen Anatomie erfolgt die Sicherung des Fufs-
gewOlbes gegen ein Zusammenklappen an der Fufsohle. Dazu sind insgesamt vier
3 mm dicke Stahlseile an der Unterseite der Fuftelemente in die Fufssohle implemen-
tiert, die die Fufsehnen darstellen. An jedem der Zehen- und Mittelfuftelemente setzt
ein Seil an und verlduft in dafiir vorgesehenen Kanilen nach Hinten zum Calcaneus
und von dort durch Bohrungen nach oben (siche Abb. 5.9). Am Calcaneus selbst
greift ein separates Seil an das die Achillessehne darstellt. Die Seilziige verlaufen ab
dem Calcaneus aufterhalb des Fufses zu einer Adapterplatte und sind dort befestigt
(sieche Abb. 5.9). Die Adapterplatte ist zugleich die Verbindung vom Sprunggelenk

zur Kraftmesszelle.

Die Seilziige haben primér die Aufgabe, das Zusammenkla