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Einleitung

1 Einleitung

1.1 Problemstellung

Viele Menschen haben schon einmal einen Tennisschlager in der Hand gehabt und
damit auf einem Tennisplatz gespielt. So ist es kein Einzelfall, dass sich Menschen
ganz unterschiedlicher Altersklassen regelmalig treffen, um gemeinsam Tennis zu
spielen. Hierbei ist zu beobachten, dass haufig ahnlich starke Spielpartner
gegeneinander antreten um sich sportlich zu betatigen. In vielen Fallen wird dieses
freudige Freizeiterlebnis jedoch von negativen Erscheinungen gestoppt, da einer der
Partner Uber orthopadische Beschwerden klagt, die ein weiteres regelmaliges
Spielen unmaoglich machen. Wenn beide Partner ein @hnliches Spielniveau und eine
vergleichbare Spieltechnik besitzen, kann angenommen werden, dass beide Partner
ahnlichen mechanischen Belastungen ausgesetzt sind. So stellt sich die Frage,
warum der Eine nun bei derselben Belastung Beschwerden bekommt, der Andere
aber nicht. Fragt man nach moglichen Griinden fur derartige Beschwerden, so trifft

man haufig auf Ratlosigkeit.

Ein zweites Beispiel soll verdeutlichen, wie sich vergleichbare sportliche Tatigkeiten
unterschiedlich auf den Menschen auswirken.

Der alpine Skilauf insbesondere im Freizeitbereich héaufig in Kleingruppen
ausgefuhrt, so dass viele Gruppen ihre Abfahrten gemeinsam durchfihren,
gemeinsame Pausen machen, mit ahnlichen Geschwindigkeiten fahren und sich
somit bei gleichem Leistungsniveau sowie bei gleicher Technik ahnlich belasten.
Trotzdem tritt auch hierbei in vielen Fallen das Phanomen auf, dass einige der
Gruppenmitglieder im Anschluss Uber orthopadische Beschwerden klagen, andere
aber nicht. Auch hier stellt sich die Frage, warum bekommt der Eine bei gleicher

Belastung Beschwerden, der Andere aber nicht?

Ein drittes Beispiel soll verdeutlichen, wie sich vergleichbare sportliche Tatigkeiten
unterschiedlich auf den Menschen auswirken.
Das Inline-Skating stellt heute eine sportliche Bewegungsform dar, die insbesondere

als Freizeitbeschaftigung von Kindern immer mehr in den Vordergrund getreten ist,



Einleitung

so dass nach einer aktuellen Untersuchung des Weltverbandes der
Sportarikelindustrie (Bericht Juni 2003) eine ansteigende Zahl inline-skatender
Kinder zu verzeichnen ist. Kaum eine andere Sportart konnte in der jingsten
Vergangenheit ahnlich hohe Zuwachsraten verzeichnen, so dass das Inline-Skating
somit als die bis in das Jahr 2002 weltweit am schnellsten wachsende Sportart gilt
und derzeit weltweit ca. 55 Millionen Menschen diese Sportart betreiben. Die
Altersklasse der Kinder und Jugendlichen bis 19 Jahre bildet hierbei mit 77% die
starkste Gruppe der Inline-Skater und stellt dariber hinaus die am hodchsten
gefahrdete Interessensgemeinschaft dar (Gesellschaft fir Konsumguterforschung,
Panel-Information aktuell, Nurnberg, 1997). So gehoren inline-skatende Kinder
heutzutage bereits zum StralRenbild Deutschlands. Betrachtet man diese Kinder bei
deren Freizeitbeschaftigung, so fallt auf, dass erhdhte Objekte jeglicher Art auf
Kinder wahrend des Inline-Skatings einen ganz besonderen Reiz austben.
Niederspriinge ganz unterschiedlicher Art und Hohe bieten den Kindern hierbei die
Maoglichkeit, in den ersehnten Genuss des kurzzeitigen ,Fliegens” zu kommen. Beli
Betrachtung dieser Sprungformen kommen sehr schnell Zweifel auf und man fragt
sich: ,Kann das gesund sein?“ Derartige Beflrchtungen verstarken sich, wenn
bertcksichtigt wird, dass Kinder im Hinblick auf den Belastungscharakter in
vielfaltiger Weise sensibler als erwachsene Personen sind.

Wie aus allen drei Beispielen entnommen werden kann, ist es moglich, dass ahnliche
sportliche Tatigkeiten ganz unterschiedliche Auswirkungen auf den einzelnen
Menschen haben. Tiefgrindigere Einsichten in dieses Problem ergeben sich
beispielsweise durch die Betrachtung wirkender mechanischer Belastungen und
Beanspruchungen. So ist die Betrachtung resultierender mechanischer Belastungen
und Beanspruchungen wéahrend sportlicher Bewegungen ein ganz wesentliches

Problemfeld innerhalb der Sportpraxis.

Umgangssprachlich werden viele Erscheinungen als belastend bezeichnet. Hierzu
zahlen beispielsweise Arbeit, Stress, Larm etc. Belastungen kennzeichnen hierbei
sowohl positive als auch negative Prozesse der Auseinandersetzung des Menschen
mit seiner Umwelt. Sie sind oft sehr komplex und kénnen sowohl physische als auch
psychische Veranderungen jeweils in Abhangigkeit von individuellen Eigenschaften,

Fahigkeiten und Fertigkeiten des Menschen hervorrufen (vgl. Hirtz & Nieber 2001, S.
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2-4). Insbesondere im Bereich der Trainingswissenschaft gilt der Begriff der
Belastung als methodische Steuergrof3e zur Ziel gerichteten Steigerung der
sportlichen Leistungsfahigkeit. Er dient als Beschreibungsgrof3e fur die im Training
gestellten Anforderungen und steht im Zusammenhang mit weiteren zentralen
Begriffen wie beispielsweise der Beanspruchung, der Ermitdung, der
Wiederherstellung bzw. der Anpassung. Ganz grundlegend ist hierbei eine klare
Unterscheidung bzw. Abgrenzung der Begriffe physische Belastung sowie physische

Beanspruchung.

Der Begriff der physischen Belastung beinhaltet die Gesamtheit aller erfassbaren
Einflisse eines Systems, die auf den Menschen wirken. Hierzu zahlen sowohl
Umgebungsbedingungen als auch Arbeitsinhalte. Die individuelle Auswirkung dieser
Belastung im Menschen in Abhangigkeit von seinen Eigenschaften und Fahigkeiten
definiert hierbei die physische Beanspruchung. Sie bezeichnet den Grad der
Stresswirkung auf den Menschen und beinhaltet neben physiologischen
Auswirkungen, wie beispielsweise Hormonausschuttung auch korperlich langerfristig
wirkende Reaktionen, wie zum Beispiel psychosomatische Beschwerden bzw.
Haltungsschwéchen oder Haltungsschaden (vgl. Réthig & Prohl, 2003, S. 68 & 72).

Der Begriff der Belastbarkeit stellt hierbei die Beziehung zwischen Belastung und
Beanspruchung her. So kann Belastbarkeit als Fahigkeit bezeichnet werden,
einzelne bzw. wiederkehrende Belastungen sowie daraus resultierende, individuelle
Beanspruchungen ohne Schadigung aufzunehmen und zu verarbeiten. Im Rahmen
der vorliegenden Arbeit werden aufgrund der Fragestellung ausschlie3lich
mechanische Belastungen sowie die resultierenden Beanspruchungen betrachtet.
Abbildung 1 verdeutlicht den Zusammenhang auftretender mechanischer
Belastungen sowie resultierender Beanspruchungen anhand eines geeigneten
Belastungs- und Beanspruchungs-Modells. Hierzu wird ein , T-Trager* verwendet, der
im Bereich seiner Grundflache verankert ist. Im Bereich der Deckflache greift in allen
Teilabbildungen jeweils dieselbe Kraft in vertikaler Richtung von F=100 Newton an.
Die resultierenden Beanspruchungen der Strukturen sind der Farbskala zu

entnehmen.
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F=100N

Max. et =1.97e+b Pa

F=100N

von Mises Spannung (Pal

d)
Abb. 1: Belastungs- und Beanspruchungsmodell eines , T-Tragers*

a) T-Trager ohne mechanische Belastung

b) T-Trager mit angreifender mechanischer Belastung im Zentrum sowie resultierender
Beanspruchung

c) T-Trager mit angreifender mechanischer Belastung auf3erhalb des Zentrum sowie
resultierender Beanspruchung

d) T-Trager mit vermindertem vertikalen Stltzvolumen und angreifender mechanischer
Belastung im Zentrum sowie resultierender Beanspruchung

e) T-Trager mit vermindertem vertikalen Stutzvolumen, implementierten Stutzfedern und

angreifender mechanischer Belastung im Zentrum sowie resultierender Beanspruchung

Teilabbildung a) bildet die Basis vorliegender Veranschaulichung. Sie stellt den zur
Verdeutlichung verwendeten T-Trager ohne Einwirkung diverser mechanischer
Belastungen dar. Die entsprechende einheitlich blaue Farbung verdeutlicht hierbei,
dass der modellierte T-Trager in dieser Situation Kkeinerlei Beanspruchung
ausgesetzt ist.

Teilabbildung b) stellt die Beanspruchungen desselben T-Tragers nach Einwirkung
einer im Zentrum der Struktur angreifenden mechanischen Belastung von 100
Newton dar. Die resultierende Farbverteilung weist auf erhéhte Beanspruchungen im

Bereich des Lastangriffspunktes mit maximalen Werten von 1.71 e+5 Pa hin.
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Teilabbildung c) zeigt den entsprechenden T-Trager mit angreifender mechanischer
Belastung von 100 Newton auf3erhalb des Zentrum sowie resultierender
Beanspruchung. Es wird deutlich, dass diese Art der Belastung sowohl zu
Beanspruchungen im Bereich des Lastangriffspunktes als auch zu seitlichen
Beanspruchungen im Bereich des Stutzbalkens mit maximalen Werten bis 1.81 e+5
Pa kommt.

Teilabbildung d) veranschaulicht die resultierenden Beanspruchungen des T-Tragers
aus Teilabbildung a) nach Verringerung seines vertikalen Stitzvolumens bei
angreifender mechanischer Belastung im Zentrum der Struktur. Die der Farbskala zu
entnehmenden Simulationsergebnisse nach einwirkender Kraft von 100 Newton
veranschaulichen eine Beanspruchung der Struktur insbesondere im Bereich des
Stutzbalkens von Werten bis hin zu 1.97 e+5 Pa.

Teilabbildung e) basiert auf dem in d) verwendeten T-Trager mit vermindertem
vertikalen Stitzvolumen sowie implementierten Stutzbalken zur Stabilisierung. Die
auf diese Weise konstruierte Struktur erfahrt ebenfalls eine im Zentrum angreifende
mechanische Belastung von 100 Newton. Sie zeigt maximale Beanspruchungswerte
von lediglich 1.8 e+5 Pa insbesondere im Bereich des vertikalen Stitzbalkens des T-
Tragers, so dass davon aus zu gehen ist, dass die implementierten Stlitzbalken der
zugrunde  liegenden Struktur  entsprechende  Stabilitat  bzgl. deren
Beanspruchungsverhalten verleihen.

Der mit jeweils derselben mechanischen Belastung versehene ,T-Tréager"
verdeutlicht, dass in Abh&ngigkeit von Angriffsort bzw. Angriffsrichtung der Kraft
(Teilabbildung b) & c)) sowie in Abhangigkeit von individuellen Charakteristika der
Struktur selbst (Teilabbildung d) & e)) sehr unterschiedliche Beanspruchungsgefiige

resultieren.

Bezogen auf das einfihrende Beispiel des Auftretens orthopadischer Beschwerden
beim Tennisspiel spielt gerade diese Kenntnis von mechanischen Belastungen und
Beanspruchungen eine ganz wesentliche Rolle. Wenngleich die mechanische
Belastung durch das Schlagen des Tennisballs fiir beide Spieler gleich zu sein
scheint, so ist es doch meistens so, dass sich die mechanischen Belastungen ganz
unterschiedlich auswirken. Die resultierenden, individuellen Beanspruchungen

konnen somit beispielsweise aufgrund der unterschiedlichen Kérpergeometrie bzw.
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der verschiedentlich ausgepragten Haltestrukturen sehr unterschiedlich hoch sein
und somit bei einigen Spielern zu Beschwerden fiihren, bei anderen aber nicht.

Betrachtet man das Beispiel des alpinen Skilaufs im Hinblick auf die dort
auftretenden orthopéadischen Beschwerden, so spielt auch hier die differenzierte
Betrachtung resultierender mechanischer Belastungen bzw. Beanspruchungen die
zentrale Rolle. Wenngleich die mechanische Belastung durch das Heruntergleiten
des Skihanges fur alle Skifahrer ahnlich zu sein scheint, so kann auch hier der Fall
eintreten, dass sich die mechanischen Belastungen ganz unterschiedlich auswirken.
Die resultierenden, individuellen Beanspruchungen kdnnen somit auch hier aufgrund
der unterschiedlichen Geometrien bzw. Biomaterialien sehr unterschiedlich hoch sein
und somit bei einigen Skifahrern zu Beschwerden fiihren, wéahrend andere aufgrund
eines gunstigeren Belastungs-Beanspruchungs-Verhéltnisses vollig verschont

bleiben.

Auch bezogen auf das einfihrende Beispiel inline-skatender Kinder spielt die
Ermittlung von mechanischen Belastungen und Beanspruchungen zur Beantwortung
der Frage, ob derartige Bewegungen fur den kindlichen Korper gesund sein kdnnen,
eine ganz zentrale Rolle. Insbesondere bei Kindern kénnen u.a. nicht geschlossene
Wachstumsfugen, unginstige Hebelverhéltnisse, muskulédre Defizite aber auch
unginstige Rahmenbedingungen wie beispielsweise das Inline-Skating auf hartem
Asphalt Ursachen fir das Auftreten physischer Belastungen sein, die zu
Beanspruchungen fuhren, denen der kindliche Korper dauerhaft nicht standhalten
kann. Mogliche Uberlastungen des kindlichen Kérpers sollten aber natirlich vor dem

Hintergrund einer ,gesunden® Entwicklung unbedingt vermieden werden.

Mechanische Belastungen und Beanspruchungen sind - wie die einfihrenden
Beispiele gezeigt haben - eine ganz wesentliche Grof3e zur Beurteilung auftretender
orthopadischer Probleme in der Sportpraxis. In nahezu allen sportlichen Situationen
ist der menschliche Koérper erhéhten mechanischen Belastungen ausgesetzt, die zu
individuellen Beanspruchungen fiihren, denen der Kdrper standhalten muss. Obwohl
die Betrachtung von mechanischen Belastungen und Beanspruchungen im oben
definierten Sinne hdchst praxisrelevant ist, wurde diese Thematik im Bereich der

Sportwissenschaft bisher noch nicht in dieser Art aufgegriffen. Es finden sich
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ausschlief3lich vereinzelte Ansétze, die sich mit der Bestimmung von Kréften und
Momenten in diversen Gelenken wahrend verschiedener Bewegungen beschaftigen.
So berechnet beispielsweise Gruber (1987) die mechanische Belastung des
menschlichen Korpers bei Bewegungsablaufen mit hohen Beschleunigungen am
Beispiel eines Standhochsprungs mit Landung auf der Ferse. Mit der Bestimmung
resultierender Gelenkkrafte und -momente im Huft-, Knie-, bzw. oberen
Sprunggelenk wahrend des Langstreckenlaufes beschaftigt sich Natrup (1997).
Auffallig ist, dass sich die bisher durchgefuhrten Berechnungen ausschlief3lich auf
die auf ein punktférmiges Gelenk bezogenen Belastungen beziehen. Detaillierte
Aussagen Uuber die individuellen, im Bereich einer Gelenkflache auftretenden
Beanspruchungen sind auf diese Weise nicht moglich, so dass derzeit zur Verfiigung
stehende Studien auf die Bestimmung mechanischer Belastungen eingeschrankt
sind. Die Berechnung individueller Beanspruchungen auf Basis der derzeit

verwendeten Methoden ist aber nicht moglich. Somit stellt sich die Frage:

Wie kdonnten sowohl mechanische Belastungen als auch Beanspruchungen wahrend
sportlicher Bewegungen berechnet werden?

An dieser Stelle setzt die vorliegende Arbeit ein. Entsprechend der 0.g. Beispiele, bei
denen mechanische Belastungen sowie daraus resultierende Beanspruchungen eine
ganz wesentliche Rolle spielen, wurde eine wissenschaftliche Methode gesucht, die
es ermoglicht, sowohl mechanische Belastungen als auch detaillierte
Beanspruchungen wahrend sportlicher Bewegungen zu berechnen. Die Ldsung

dieses Problems liegt in der Anwendung der Methode der Finiten Elemente.
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Die Methode der Finiten Elemente (FEM) ist ein vielseitig anwendbares
Berechnungsverfahren u.a. zur detaillierten Berechnung mechanischer Belastungen
und Beanspruchungen. Die grundlegende Idee besteht darin, das zu untersuchende
Gebiet in eine beliebige Anzahl endlicher Teilbereiche, der sog. Finiten Elemente, zu
zerlegen und somit eine der direkten Berechnung nicht zugéngliche Struktur durch
entsprechende Zerlegung in einzelne, berechenbare Elemente berechenbar zu
machen (vgl. Steinbuch, 1998, S. 42).

Eine systematische Literatursichtung wird zeigen, dass eine theoretisch eingebettete
Betrachtung der Methode der Finiten Methode derzeit im Bereich der
sportwissenschaftlichen Literatur noch nicht existiert. Demgegeniber ist die Methode
der Finiten Elemente in anderen wissenschaftlichen Disziplinen bereits das am
haufigsten eingesetzte Verfahren zur Berechnung diverser Struktureigenschaften
sowohl im Bauwesen zur Unterstitzung der Statiker, im Maschinenbau um
beispielsweise Schwingungs- und Stabilitatsuntersuchungen durchzufiihren, im
Apparatebau zur Festigkeitsberechnung, als auch in der Medizin, in der Luft- und
Raumfahrttechnik sowie in der Fahrzeugtechnik fir Aufgaben der zum Beispiel bei
Crash-Tests auftretenden Bruch- und Kontaktmechanik.

Ermoglicht wurde die Durchfihrung von Finite-Elemente-Analysen durch die
Entwicklung modernster Rechentechnik insbesondere im  Bereich der
Computertechnologie. Auf Grund des enormen Fortschritts ist es heute mdglich, ein

fast unbegrenztes Spektrum von Strukturanalysen mittels FEM durchzufihren.

1.2 Zielsetzung und Umfang der vorliegenden Arbeit

Das Ziel der vorliegenden Arbeit besteht darin, der extrem schnell wachsenden
Trendsportart Inline-Skating aus biomechanischer Sicht nédher zu kommen. Die
vorliegende Arbeit ist somit der Aufklarung von mechanischen Belastungen und
Beanspruchungen wahrend des Inline-Skatings von Kindern gewidmet. Hierbei soll
die Methode der Finiten Elemente zur Berechnung entsprechender Parameter
verwendet werden. Im Mittelpunkt steht die Aufarbeitung, Systematisierung und
Weiterentwicklung der Methode der Finiten Elemente fir die

Bewegungswissenschaft, mit deren Hilfe ein Grol3teil bisher bestehender Defizite im
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Bereich mechanischer Belastungs- und Beanspruchungsanalysen aufgearbeitet und

neue Betrachtungsweisen aufgezeigt werden kdnnen.

Das im Rahmen der vorliegenden Arbeit mittels der Methode der Finiten Elemente
angewendete Mehrkdrpermodell ermdglicht die Berechnung von mechanischen
Belastungen und Beanspruchungen wahrend der zu analysierenden
Bewegungsablaufe. Von besonderem Interesse wird hierbei ein Landevorgang nach
einem Inline-Skating-Sprung sein. Besonderes Augenmerk wird auf die im Bereich
der kindlichen Kniegelenke entstehenden mechanischen Belastungen und
Beanspruchungen gelegt. Aufgrund der Besonderheit dieser Bewegungsform sind
nach Auffassung des Autors in der Landephase sehr hohe mechanische

Belastungen sowie daraus resultierende hohe Beanspruchungen zu erwarten.

1.3 Vorgehensweise und Aufbau der Arbeit

Die vorliegende Arbeit ist in zehn Kapitel gegliedert.

Im Anschluss an die Einleitung erfolgt eine Darstellung der Trendsportart Inline-
Skating im Hinblick  auf  bereits  durchgefihrte Belastungs- und
Beanspruchungsanalysen. Sie ist Gegenstand des zweiten Kapitels. Im Vordergrund
steht die Aufarbeitung und Systematisierung des aktuellen Kenntnisstandes.

Kapitel drei stellt einen Uberblick lber die vorhandene Literatur dar, die sich mit
Belastungs- bzw. Beanspruchungsanalysen in der Biomechanik beschaftigt und
umfasst sowohl die Darstellung der bearbeiteten Fragestellungen als auch die
lllustration der zur Analyse eingesetzten Methoden und Verfahren.

Kapitel vier widmet sich der detaillierten Aufarbeitung sowie der systematischen
Darstellung der Methode der Finiten Elemente. Abschnitt eins fuhrt in die Thematik
dieser  Methode  mittels  verschiedenartiger  Beispiele aus  diversen
Wissenschaftsbereichen ein. Abschnitt zwei umfasst eine kurze Darstellung der
historischen Entwicklung der FEM. Im dritten Abschnitt wird sowohl die Charakteristik
als auch die Funktions- und Vorgehensweise der FEM dargestellt. Der letzte
Abschnitt dieses Kapitels stellt schlief3lich die Methodik der Modellierung biologischer
Systeme mittels FEM vor und illustriert diese anhand exemplarischer

Veroffentlichungen sowohl im als auch auf3erhalb des Sports. Kapitel vier liefert mit



Einleitung

der Darstellung der FEM somit die theoretische Grundlage, die die erfolgreiche
Bearbeitung der dieser Arbeit zugrunde liegenden Problemstellung ermdglicht.

Die aus den Kapiteln eins bis vier resultierenden Defizite werden in Kapitel funf
strukturiert und im Rahmen der eigentlichen Problemstellung der Arbeit formuliert.
Die Darstellung und Durchfihrung der eigentlichen empirischen Arbeit zur
Beantwortung  vorliegender  Fragestellung sowie die lllustration  des
Untersuchungsdesigns bzw. der verwendeten Messmethoden wird in Kapitel sechs
prasentiert. In einem ersten Schritt werden die Arbeitsschritte der FE-Belastungs-
bzw. Beanspruchungsanalyse, einschliellich Untersuchungsdurchftihrung,
Messverfahren zur Datenerfassung, Datenverarbeitung und Modellierung,
veranschaulicht. Des Weiteren umfasst dieses Kapitel die Dokumentation und
Diskussion der Ergebnisse, die sich an den Aspekten der Zielsetzung orientieren. Auf
Grundlage der gewonnenen Erkenntnisse werden konkrete Vorschlage zur
Belastungs- und Beanspruchungsreduktion abgeleitet.

Kapitel sieben liefert schliel3lich ein kurz gefasstes Resiimee der gesamten Arbeit
und bildet eine Zusammenfassung der zentralen Ergebnisse. Hierbei wird eine
Gesamtbewertung vorgenommen, indem einzelne Ergebnisse differenziert bewertet
werden und ihr Stellenwert fiir die allgemeine Forschungslage bestimmt wird. In einer
abschlieBenden Betrachtung werden Perspektiven zur Anwendung der FEM in
anderen sportpraktischen Bereichen dargestellt.

Wahrend Kapitel acht die Dokumentation der zitierten Literatur vornimmt, enthalt der
in Kapitel neun verfasste Anhang Anlagen zur Anthropometrie sowie Tabellen- und
Abbildungsverzeichnisse.
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2 Belastungs- und Beanspruchungsanalysen beim Inline-Skating

Im Rahmen dieses Kapitels wird eine Analyse derzeit bestehender Literatur
hinsichtlich diverser Belastungen und Beanspruchungen beim Inline-Skating
vorgenommen. Die vorliegende Literaturrecherche fokussiert biomechanische und
sportmedizinische Untersuchungen. Es wird hierbei insbesondere das mechanische
Belastungs- und Beanspruchungsgefiige genauer betrachtet.

Im Vordergrund der Aufarbeitung bestehender Literatur steht die Darstellung der
bearbeiteten Fragestellungen, der zur Analyse des Inline-Skatings verwendeten
Methoden und Verfahren sowie die lllustration der erzielten Resultate.

Die Auflistung erfolgt im Hinblick auf die den Studien jeweils (bergeordnete
Fragestellung, beginnend mit der Darstellung diverser Arbeiten bzgl. dokumentierter
Verletzungserscheinungen, gefolgt von Studien zu biomechanischen Aspekten des
Inline-Skatings in der Reihenfolge des Veroéffentlichungsjahres bzw. in alphabetischer
Reihenfolge bei Ubereinstimmung des Verdffentlichungsjahres. Zur Darstellung eines
realistischen Gesamtiuberblicks wird auf erste wegweisende Analysen des Inline-

Skatings bis in das Jahr 1990 zurtickgegriffen.

2.1 Analysen bzgl. diverser Verletzungserscheinungen

Die folgende Darstellung beinhaltet diverse Studien, die sich mit Verletzungs-
erscheinungen wéahrend des Inline-Skatings beschaftigen. Die hierzu analysierten
Fragestellungen sind sehr unterschiedlich, so dass die Trendsportart Inline-Skating
im Hinblick auf deren Verletzungserscheinungen bereits unter folgenden Aspekten
betrachtet wurde:

e Unfall- und Verletzungshaufigkeiten beim Inline-Skating, Skateboardfahren
bzw. Roller-Skating (vgl. u. a. Lohmann, Pedersen und Pedersen (1990),
Hilgert und Rueger (1999), Housian und Andersen (2000))

o Verletzungshaufigkeiten bei Inline-Skatern bzw. Ausdauer-Inline-Skatern (vgl.
u. a. Schulz, Reifer, Nowak und Heck (1996 & 1998))
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Verletzungen und deren Verhitung beim Fittness-Skating, Jumping und
Halfpipe-Skating (vgl. u. a. Jerosch, Heidjann, Thorwesten und Linnenbecker
(1996))

Verletzungsmuster, Verletzungsmechanismen und Lokalisationen auftretender
Verletzungen beim Inline-Skating (vgl. u. a. Hilgert, Dallek, Radonich und
Jungbluth (1996), Jerosch, Heidjann und Thorwesten (1998))
Verletzungsmuster, und Verletzungsart von Spitzen-Eishockeyspielern auf
Schlittschuhen bzw. Inline-Skates (vgl. u. a. Hutchinson, Milhous und Gapski
(1998))

Epidemiologie von Verletzungen beim Inline-Skating und Mdglichkeiten zur
aktiven und passiven Verletzungsprophylaxe (vgl. u. a. Adams, Wyte,
Paradise und Delcastillo (1996), Hofmann und Tambornino (1996))
Wirksamkeit von  Handgelenkschitzern fur die  Verhitung von
Handgelenkfrakturen wahrend des Inline-Skatings (vgl. u. a. Dufek,
Thormaehlen und Ostendorf (1999))

Risikogruppen, Unfallmechanismen und die protektive Wirkung der
Schutzausrustung (vgl. u. a. Schieber, Branche-Dorsey, Ryan, Rutherford,
Stevens und O Neil (1996), Jerosch, Heidjann, Thorwesten und Linnenberger
(1997), Hilgert (1998) )

Lokalisationen von Verletzungen beim Inline-Skating, deren Ursachen und
deren altersbedingte Risikogruppen (vgl. u. a. Eingartner, Jockheck,
Krackhardt und Weise (1997), Hackl, Benedetto, Hausberger und Fink (1997))
Uberlastungsschaden beim Inline-Skating (vgl. u. a. Dingerkud (1998 ))
Populationsbezogene Verletzungen und Praktiken beim Inline-Skating (vgl. u.
a. Heitkamp, Horstmann und Schalinsky (2000))

Verletzungen der unteren Extremitaten wahrend der Inline-Skatings (vgl. u. a.
Melanga und Smith (1996))

auftretende Verletzungen bei Inline-Skating-Anfangern im Alter von 20 bis 30
Jahren (vgl. u. a. Jaffe, Dijkers und Zametis (1997))

Haufigkeit der in den verschiedenen Korperregionen des menschlichen
Kdrpers auftretenden Verletzungen beim Inline-Skating (vgl. u. a. Calle &
Eaton (1993))
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Verletzungshéaufigkeit bei jugendlichen und erwachsenen Inline-Skatern (vgl.
u. a. Grimm & Schmidt (1999), Hutten und Mulder (1999), Neelemann, Carol
und Leenen (1999), Schulz, Reiffer und Heck (1999))

Durch Inline-Skating-Unfélle bedingten Frakturen bei Kindern (vgl. u. a. Mitts
und Hennrikus (1996))

Sporttraumatische Profile von Inline-Skatern im Alter von 8 bis 53 Jahren (vgl.
u. a. Spicer, Mullins und Wexler (1996), Heidjann (1998))

Analyse des Gebrauchs von Schutzbekleidung, Grunde fir deren Verzicht,
Verletzungs- und Sturzmuster sowie Bremstechniken (vgl. u. a. Young, Seth
und Mark (1998))

2.2 Analysen bzgl. biomechanischer Fragestellungen

Die folgende Darstellung beinhaltet die Illlustration diverser Studien, die sich mit

biomechanischen Fragestellungen des Inline-Skatings beschéftigen. Hierzu wurden

biomechanische Aspekte des Inline-Skatings unter folgenden Gesichtspunkten

untersucht:

Auswirkungen der Belastungen des Inline-Skatings auf den passiven
Bewegungsapparat (vgl. u. a. Mahar, Derrick, Hamill und Caldwell (1997))
Inline-Skating als physiotherapeutisches Werkzeug zur Wiederherstellung
bzw. Erhaltung anatomisch deformierter Beinachsenstellungen (vgl. u. a.
Brzobohaty (1998), Brzobohaty (2001))

Einfluss zweier unterschiedlicher Inline-Skate-Schuh-Typen aus dem Fitness-
und Freizeitbereich auf den Bewegungsablauf und die Muskelaktivitat bei zwei
unterschiedlichen Geschwindigkeiten (vgl. u. a. Stallkamp (1998))

Analyse der Skating-Technik fur Geradeauslaufe (vgl. u. a. Allinger und Bogert
(1997))

Muskelaktivitat in den Slalomkurven beim alpinen Skilauf sowie beim Inline-
Skating (vgl. u. a. Zeglinsky, Swanson, Self und Greenwald (1998))
Belastungsanalyse des Haltungs- und Bewegungsapparat wahrend des Inline-

Skatings (vgl. u. a. Jerosch, Heidjann und Thorwesten (1998))
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e Auswirkungen des Inline-Skatings auf den aktiven Bewegungsapparat (vgl. u.
a. Heidjann und Nicol (1999), Pfeifer, Vogt, Alex und Banzer (1999))

e Auswirkungen von Handgelenkschutzschienen auf die Belastung des distalen
Teils der Unterarmknochen (vgl. u. a. Giacobetti, Sharkey, Bos-Giacobetti,
Hume und Taras (1997))

e Pantare Druckverteilung beim Inline-Skating auf Geraden (vgl. u. a. Eils und
Jerosch (2000))

e Druckverteilung im Inline-Skateschuh (vgl. u. a. Stallkamp und Nitsche
(1998)).

Entsprechend der explosionsartigen Entwicklung der Sportart Inline-Skating wurden
im Laufe der letzten Jahre diverse Untersuchungen durchgefuhrt. Mittels
dargestellter Studien lasst sich die sportwissenschaftliche Betrachtung hierbei im
Wesentlichen in drei Themenkomplexe aufgliedern.

Der erste Bereich umfasst die Messung physiologischer Parameter wie
beispielsweise die Bestimmung kardiopulmonaler Effekte wé&hrend des Inline-
Skatings und dem anschlielenden Vergleich mit anderen Ausdauersportarten.
Dieser Bereich nimmt einen wesentlichen Teil derzeit vorliegender Studien ein. Da es
sich hierbei nicht um mechanische, sondern vielmehr um kreislauforientierte
Belastungen und Beanspruchungen handelt, wurde dieser Themenkomplex aufgrund
vorliegender Fragestellung nicht ausdifferenziert dargestellt. Studien finden sich u.a.
bei Carroll, Bacharach, Kelly, Rudrud & Karns (1993), Snyder, O"Hagan, Clifford,
Hoffmann & Forster (1993), Schulz, Rautenberg, Horn & Heck (1998), Kaisser,
Schaar & Platen (1999) sowie bei Baum, Hoy, Fischer, Leyk, Schmidt & Essfeld
(1999).

Der zweite Themenkomplex beinhaltet Verletzungserscheinungen beim Inline-
Skating in Folge von Stirzen und Unfallen. Hierzu durchgeflihrte Studien
beschaftigen sich im Wesentlichen mit den auftretenden Verletzungslokalitaten. Die
Mehrzahl der Untersuchungsergebnisse konnte hierbei aufzeigen, dass die
Beanspruchung beim Inline-Skating im Bereich der unteren Extremitaten deutlich
groBer als im Bereich der oberen Extremitdaten ist. Des Weiteren konnte
nachgewiesen werden, dass sowohl Belastungen als auch Beanspruchungen von
der jeweiligen Fahrgeschwindigkeit sowie vom Untergrund abhangen. Entsprechend

der Mehrzahl der Untersuchungen werden derartige Verletzungen insbesondere
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durch mangelnde Fahr- und Bremstechniken aber auch durch den Verzicht auf
entsprechende Schutzausriistung begriindet.

Der dritte und betragsméRig mit groflem Abstand kleinste Betrachtungskomplex
umfasst biomechanische Fragestellungen des Inline-Skatings. So finden sich
biomechanische Fragestellungen, die Belastungen bzw. Beanspruchungen
bestimmter Systeme auf3erhalb diverser Sturzsituationen betrachten, ausschlie3lich
in Einzelfallen.

Der Literaturiiberblick verdeutlicht somit, dass hinsichtlich biopositiver Auswirkungen
des Inline-Skatings auf das Herz-Kreislauf-System einige Studien existieren.
Beziglich der Auswirkungen auf die Haltungs- bzw. Bewegungsorgane hingegen
finden sich fast ausschliel3lich Mitteilungen dber die Inzidenz von akuten
Verletzungen. Konkrete Aussagen zu Uberlastungsschaden, insbesondere im
Kindes- und Jugendalter, sowie zugrunde liegende Gelenkbelastungen und
-beanspruchungen fehlen jedoch weitgehend. Aussagen tUber Auswirkungen diverser
Bewegungsformen des Inline-Skatings auf den gesamten Bewegungsapparat
hinsichtlich  Belastungen  sowie  weitere  Aussagen zu resultierenden
Beanspruchungen in diversen, dynamischen Situationen sind daher rein spekulativ.
Auch der Probandenkreis der Kinder und Jugendlichen, der mit 77% die starkste
Gruppe der Inline-Skater darstellt und dariber hinaus die am héchsten geféahrdete
Interessensgemeinschaft ist, wird nur in vereinzelten Studien gesondert betrachtet.
So wurde deutlich, dass die wissenschaftliche Auseinandersetzung mit der relativ
jungen, sich sehr rasch entwickelnden Sportart ,Inline-Skating“ bzgl.
biomechanischer Fragestellungen, insbesondere im Kindes- und Jugendalter, einen
ganz wesentlichen Mangel darstellt.

Die vorliegende Arbeit ist in genau diesem defizitaren Bereich platziert. Sie soll ihren
Teil dazu beitragen, diesen Mangel im Bereich biomechanischer Fragestellungen
anzugehen. Obwohl diverse, o.g. Studien aufzeigen konnten, dass mechanische
Belastungen im Bereich der unteren Extremitaten wahrend des Inline-Skatings
geringer sind als wahrend des gewdhnlichen Laufens, ist beispielsweise beim sog.
Agressive Skating anzunehmen, dass in Folge der dort durchgefihrten Spriinge
wesentlich hohere mechanische Belastungen und Beanspruchungen auftreten. Um
das Inline-Skating im Hinblick auf derartige Belastungen und Beanspruchungen bei

Springen detaillierter zu analysieren, bedarf es neben hohen Rechnerpotentialen
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insbesondere gewisser Strategien ihrer Verwendung. Diese werden in den beiden
nachsten Kapiteln dargestellt und diskutiert.
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3 Belastungs- und Beanspruchungsanalysen in der Biomechanik

Ein wesentliches Forschungsgebiet der Biomechanik des Sports liegt im Bereich der
Leistungsoptimierung sowie der Pravention. Um aber sowohl optimierend als auch
praventiv wirken zu kdénnen, muss das Verhéltnis von Belastung und Beanspruchung
ermittelt werden. Ein Ziel dieses Forschungsfeldes stellt daher die Gewinnung von
Information (ber die wéahrend sportlicher Bewegungen im Korper auftretenden
Belastungen sowie die Ermittlung der daraus resultierenden Beanspruchungen dar.
Hierzu wurden bislang ganz unterschiedliche Methoden angewendet. Dieses Kapitel
beinhaltet eine differenzierte Betrachtung, wie die Problematik der Bestimmung von
Belastungen und Beanspruchungen in den bisher verwendeten Analyseverfahren der
Biomechanik angegangen wurde. Abschnitt eins dieses Kapitels stellt auf direkten
Messungen basierende Verfahren bisher durchgefiihrten Analysen zur Bestimmung
diverser Belastungs- und Beanspruchungsparameter dar. Einen Uberblick tber
Belastungs- und Beanspruchungsanalysen, die modellorientiert durchgefihrt wurden,
liefert Abschnitt zwei. In beiden Fallen werden zunachst zugrunde liegende
physikalische Gesetzmaligkeiten, bearbeitete Fragestellungen, konkrete
Vorgehensweisen sowie erzielte Resultate explizit aufgezeigt. Ziel dieses Kapitels ist es
zu zeigen, welche Eigenschaften diese Verfahren aufweisen, welche
Aussagemoglichkeiten sich ergeben und welche Einschrankungen zu beachten sind.
Aufgrund dieser Analyse soll dann expliziert werden, welcher Gewinn durch den Einsatz
der Methode der Finiten Elemente flir Belastungs- und Beanspruchungsanalysen
sportlicher Bewegungen zu erwarten ist.

Die Auflistung erfolgt im Hinblick auf die den Studien jeweils (bergeordnete
Fragestellung in der Reihenfolge des Veroffentlichungsjahres bzw. in alphabetischer
Reihenfolge bei Ubereinstimmung des Veroffentlichungsjahres. Aufgrund der Vielzahl
durchgefihrter, modellorientierter Studien zur Thematik von Belastungen erhebt die
Auflistung dargestellter Studien keinen Anspruch auf Vollstandigkeit, sondern dient
vielmehr der lllustration der mittels etablierter Methoden bearbeiteten bzw.

bearbeitbaren Problemkomplexe.
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3.1 Auf direkter Messung basierende Analysen

Einen Ansatz zur Bestimmung von Belastungen und Beanspruchungen stellen in-vivo-
Messungen dar. Sie ermdglichen das direkte Messen von Kraften bzw. Momenten an
biologischen Strukturen durch in Sehnen implantierte Kraftsensoren. Diese Strategie
wendeten beispielsweise Komi, Salonen, Jarvinen und Kokko (1987) an. Hierzu wird
eine mit Kraftsensoren bestlickte "E"-férmige Spange an der Achillessehne befestigt, um
die dort auftretenden Krafte messbar zu machen. In einer weiteren Untersuchung
wendeten Fukashiro, Komi, Jarvinen und Miyashita (1993) dieses Messverfahren zur
Messung der an der Achillessehne wirkenden Belastungen wéhrend verschiedener
Vertikalspringe an.

Weitere in-vivo-Messungen an gesunden Probanden sind innerhalb der Biomechanik
des Sports in der Literatur nicht zu finden. Die enorm seltene Anwendung dieser
Methode ist auf verschiedene Ursachen zurickzufuhren. Neben ethischen
Gesichtspunkten ergeben sich enorme technische Probleme wie zum Beispiel
Implantationsschwierigkeiten bzw. erhebliche Ruckwirkungen auf den Probanden. So
werden derartige Experimente meist an Leichen vorgenommen, wobei mittels in
Gelenken implantierter Messsonden bzw. Messfolien der Druck auf die Gelenkflachen
bei vorgegebenen aufReren Bedingungen gemessen wird. Neben sehr starken
Veranderungen der Struktur der Gelenke aufgrund der Einbringung der Messgerate,
dienen diese Verfahren ausschlielich der Messung in der Statik. Analysen diverser
Belastungsverlaufe wahrend eines Bewegungsablaufes bzw. Beanspruchungs-
messungen unter sportlichen Gesichtspunkten sind auf diesem Wege nicht mdglich. So

bilden derartige Untersuchungen eher die Ausnahme.
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3.2 Auf Modellen basierende Analysen

Eine Alternative zur Bestimmung von Belastungen sowie resultierender
Beanspruchungen wahrend eines Bewegungsablaufes stellt die Methode der
Modellierung und Berechnung dar. Hierzu werden geeignete Modelle des menschlichen
Korpers entwickelt, die es ermoglichen, den Bewegungsablauf méglichst genau zu
erfassen und darzustellen. Auf diese Weise konnen u. a. Belastungs- und
Beanspruchungsprobleme nachgestellt und geldost werden. In der Biomechanik des
Sports wurden in den letzten Jahrzehnten eine Reihe verschiedener Modelle des
menschlichen Korpers entwickelt und angewendet. Abbildung 2 stellt vier

biomathematische Modelle des menschlichen Korpers dar.

A B

C
@
0
sk
@Ug A: nach Hanavan (1964)
B: nach Hatze (1980)
C D C: nach Yeadon (1990)

D: nach Saziorski (1984)

Abb. 2: Biomathematische Modelle des menschlichen Koérpers (vgl. Prei3 1987, S. 43-44 und Zatsiorski
1984, S. 34)
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Diese biomechanischen Ersatzmodelle des menschlichen Bewegungsapparates sind
aufgrund ihres mechanischen Ansatzes prinzipiell der inversen bzw. der direkten
Dynamik zuzuordnen. Die Dynamik beschreibt hierbei die auf eine Masse durch
angreifende Krafte wirkende Beschleunigung. Ist dagegen die Beschleunigung eines
Kdrpers bekannt, so konnen die auf ihn wirkenden Krafte berechnet werden (vgl.
Krebs 1995, S. 8). Auf dieser Umkehrung (Inversrechnung) der Dynamik beruht die
Strategie der inversen Dynamik.

Der Schwerpunkt der inversen Dynamik liegt auf der Analyse einer real
stattgefundenen Bewegung mit dem Ziel, interne Krafte bzw. Momente zu
bestimmen. Als Basis der inversen Dynamik dient hierbei ein dynamisches Modell.
Dieses liefert die vollstandige kinematische Beschreibung aller Modellkérper. Somit
kébnnen die Bewegungsgleichungen aufgestellt werden. Von den in diesen
Gleichungen auftretenden Variablen kdnnen folgende empirisch ermittelt werden:

- Die Massen- und Tragheitsmomente der einzelnen Segmente;

- die Beschleunigungen der einzelnen Segmente;

- die wirkenden auf3eren Kréafte.

Wahrend das Messen der &uf3eren Krafte vor allem die Gewichtskraft bzw. die
Bodenreaktionskraft betrifft, werden Beschleunigungen folgendermal3en ermittelt:

- Aus direkten Messungen;

- aus indirekten Messungen.

Die direkten Messungen werden mit Hilfe von Beschleunigungsmessern, indirekte
Messungen werden mittels optischer bzw. akustischer Gelenkwinkelmessungen
durchgefuhrt. Um die Beschleunigungswerte bei indirekten Messungen zu
bestimmen, werden zweimalige Zeitableitungen gebildet.

Diese empirisch ermittelten Daten werden als bekannte Variable in die
Bewegungsgleichungen eingesetzt. Durch Auflosung des gesamten Gleichungs-
systems nach den Gelenkmomenten zu jedem gemessenen Zeitpunkt konnen deren
Zeitverlaufe berechnet werden.

Um das nun bestehende Redundanzproblem zu l6sen und auf die inneren
Belastungen schlieRen zu kbénnen, missen die Gesamtmomente uber die Hebelarme
in die einzelnen Krafte, die die Muskeln aufbringen, zerlegt werden (Subke, 1996, S.
4). Wesentlich fur die Methode der inversen Dynamik ist die Tatsache, dass die
durch innere Strukturen, wie zum Beispiel Bander und Muskeln, ermittelten Momente

von denen durch Tragheitskrafte und auf3ere Einwirkungen verursachten Momenten
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abgetrennt werden konnen. Aufgrund der Vorgehensweise dieser Methode sind
Vorhersagen allerdings nicht mdglich (vgl. Gunther 1997, S. 15).

Zusammenfassend ermoglicht die inverse Dynamik Fragen nach Kraften bzw.
Momenten an interessierenden Bezugspunkten aus kinemetrischen,
dynamometrischen und anthropometrischen Parametern direkt zu beantworten.
Schematisch vereinfacht lasst sich das gesamte Vorgehen dieser Strategie in
folgendem Diagramm darstellen:

Segmentparameterwerte

Gelenkkréafte- und
momente

Kinematische Daten Inverse Dynamik |ll:>

Externe Krafte

Abb. 3: Flussdiagramm der inversen Dynamik

Jede Bewegung eines Systems, dessen Ausgangsposition gegeben ist, kann
entsprechend obiger Darstellung durch eine bestimmte Anzahl von
Bewegungsgleichungen vollstandig beschrieben werden. Die direkte Dynamik ist
dabei eine Rechenmethode, die die auf ein formuliertes Modell wirkenden Krafte und
Momente vorgibt und U0Uber Integration der Bewegungsgleichungen dessen
Trajektoren erzeugt. Wichtig ist dabei, die biomechanischen Zwangsbedingungen,
denen der menschliche Korper unterliegt sowie die mechanischen Eigenschaften der
Kontaktstellen bei den Wechselwirkungen des Korpers mit seinen jeweiligen
Umgebungen eindeutig zu beachten.

Zusammenfassend bieten direkt-dynamische Systeme somit die Madglichkeit,
Vorgange aus der Realitéat theoretisch und gefahrlos untersuchen zu kdnnen.
Simulationen kénnen au3erdem in erheblich kiirzerer Zeit als praktische Experimente
durchgefuhrt werden (vgl. Preil3 1987, S. 11). Des Weiteren bieten Simulationen die
Moglichkeit, Versuche zur Machbarkeit neuer Bewegungen durchzufiihren. Die
gezielte Variation der Parameter ermdglicht insbesondere eine Abschatzung des
Einflusses dieser Parameter auf die Gesamtbewegung.

Schematisch vereinfacht lasst sich das gesamte Vorgehen dieser Strategie in
folgendem Diagramm darstellen.
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Segmentparameterwerte

Gelenkmomente

Direkte Dynamik “:> Bewegung

Externe Krafte

Anfangszustand

Abb. 4: Flussdiagramm der direkten Dynamik

Im Rahmen des folgenden Abschnitts wird das Spektrum bisher durchgefihrter
Analysen auf Basis der direkten bzw. der inversen Dynamik zur Berechnung von
Belastungen und Beanspruchungen wahrend diverser Bewegungen dargestellt. Ziel
ist es zu zeigen, welche Eigenschaften die modellorientierten Verfahren aufweisen,
welche Fragestellungen bearbeitet wurden, welche Aussagemoglichkeiten sich
ergeben und welche Einschrankungen zu beachten sind. Die kategorische
Einordnung der einzelnen Studien erfolgt jeweils im Hinblick auf die der Studie
Ubergeordnete Fragestellung, wobei grundsatzlich zwischen modellorientierten
Analysen unter Verwendung direkt-dynamischer Modelle und modellorientierten

Analysen unter Verwendung invers-dynamischer Modelle unterschieden wird.

3.2.1 Modellorientierte Analysen unter Verwendung direkt-dynamischer Modelle

Eine Reihe modellorientierter Analysen der Biomechanik wurden unter Verwendung
invers-dynamischer Modelle sowohl unter dem Aspekt der Berechnung als auch der
Optimierung diverser Belastungs- und Beanspruchungsprofile durchgefihrt. Im
Folgenden werden exemplarisch drei, in engem Kontext zur Fragestellung der
vorliegenden Arbeit stehende, Veroffentlichungen herausgegriffen und deren

methodisches Vorgehen explizit dargestellt.

Gruber (1987) entwickelte hierbei ein Modell zur Bestimmung der mechanischen
Belastung des menschlichen Korpers bei Bewegungsablaufen mit hohen
Beschleunigungen. Zur Berechnung der resultierenden Krafte und Momente, die
wéahrend solcher Bewegungsabldaufe im menschlichen Korper auftreten, wurden
Knochen als starre Teilkorper und Weichteile als gedampft-elastische, dem Knochen

gegenuber verschiebbare und drehbare, angekoppelte ,Schwabbelmassen®
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modelliert. Die am Beispiel eines Standhochsprungs mit Landung auf der Ferse
experimentell gewonnenen Daten wurden als EingabegroRen fir das invers-
dynamische Modell verwendet und dienen der Simulation des Bewegungsablaufs.
Auf der Basis durchgefihrter Simulationen konnten erstmals fir einen
Bewegungsablauf mit hohen Beschleunigungen Krafte und Momente im Huft- und

Kniegelenk zuverlassig bestimmt werden.

Bohm (1997) ging der Frage nach, ob die Riesenfelge am Reck mit einem Modell
simuliert werden kann. An der Sporthochschule Kdln wurden hierfir Riesenfelgen
von Turnern am Reck zunachst experimentell untersucht. Dabei wurden
Videoaufnahmen des Reckturners und Kraftmessungen an der Reckstange
durchgefihrt, wobei es in diesem Fall insbesondere um vorbereitende Riesenfelgen
fur nachfolgende Abgénge ging. Die Daten dieser Untersuchung dienten als
Grundlage der Modellsimulation. Das hierfir entwickelte, aus sechs
Kdrpersegmenten bestehende Modell, das die Weichteile des Menschen als
angekoppelte ,Schwabbelmassen® einbezieht, wurde verwendet, um mittels invers-
dynamischer Berechnungen die Gelenkmomente eines Turners zu bestimmen. Diese
gewonnenen Daten verwendete der Autor als Eingabedaten bei der Anwendung der
direkten Dynamik. Insbesondere fiur den Abgang vom Reck lagen keine
experimentellen Vergleichsdaten vor, so dass mit dem Turnermodell zun&chst ein
Niedersprung aus 35 cm Ho6he auf eine Kraftmessplatte nachgerechnet werden
musste. Bei der Simulation eines Niedersprunges konnten die visko-elastischen
Eigenschaften der Bodenkraft nicht mit den Standard Kontaktkraftelementen fir

starre Korper modelliert werden. Der charakteristische Verlauf der gemessenen
Bodenreaktionskraft wurde in der Simulation mit einer selbst programmierten
Kontaktkraft nachgebildet. Zur anschlieRenden Simulation wurde das kommerzielle
Programmpaket DADS verwendet, so dass mit der entwickelten elastischen
Reckstange sowie dem bestehenden Schwabbelmassenmodell die Bodenkrafte beim

Abgang vom Reck zuverlassig simuliert werden konnten.

Mit der Untersuchung von Gelenkmomenten, mechanischer Leistung und
mechanischer Arbeit in den unteren Extremitaten bei verschiedenen Sprungtibungen
befassten sich Arampatzis, Briggemann und Schade (1998). Die Untersuchungen

bezogen sich sowohl auf Countermovement Jumps als auch auf Drop Jumps,
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Hurdenspriinge, einbeinige Spriinge und Sprunglaufe. Die Bewegungen der unteren
Extremitaten der neun Probanden wurden hierbei mit zwei Kameras (240 Herz), die
Bodenreaktionskrafte mit einer Kraftmessplatte von Kistler (960 Herz) registriert. Zur
Berechnung der Gelenkmomente und der mechanischen Leistung wurde schlief3lich
ein dreidimensionales, kinetisches Modell entwickelt. Dabei wurden die unteren
Extremitaten (Ful3, Unter- und Oberschenkel) durch ein dreigliedriges System von
starren Korpern modelliert, die jeweils durch zwei Kugelgelenke verbunden sind. Fir
die Berechnung der relativen Massen und der Tragheitscharakteristika der drei
Segmente wurde das Modell von Zatsiorsky et al. benutzt. Hu(ft-, Knie- und
FuRgelenkmomente sowie die mechanische Leistung im Ful3- und Kniegelenk
konnten schliel3lich mit Hilfe der inversen Dynamik berechnet. Mit dem auf diesen
Eigenschaften basierenden Modell wurde eine Abschatzung der muskularen
Beanspruchung der unteren Extremitaten auf der Grundlage mechanischer
Parameter im Sprung-, Knie- und Huftgelenk bei finf verschiedenen Sprungibungen
vorgenommen. Insbesondere betrachteten die Autoren das Verhalten der
mechanischen Parameter in Abhangigkeit von zwei unterschiedlichen Anweisungen
(,s0 hoch und so weit wie mdoglich* bzw. ,so schnell wie moglich*). Die Autoren
fanden heraus, dass die Leistungssportler wéahrend der schnellen
Bewegungsausfuhrung eine hohere Muskelsteifigkeit aufweisen, was zu einer
grof3eren, positiven mechanischen Leistung fuhrte. Die Intensitat der Beanspruchung
wurde durch die schnelle Ausfuhrung in den Muskeln, die im FulRgelenk wirken,
ebenfalls hoher. Mit der Ausfuihrung ,so hoch bzw. so weit wie moglich® wurden mehr
die kontraktilen Elemente des Muskelsehnenkomplexes belastet, da die erzeugte
positive mechanische Arbeit aufgrund des gré3eren Arbeitsweges signifikant hohere
Werte zeigte.

Weitere modellorientierte Analysen unter Verwendung invers-dynamischer Modelle
finden sich u.a. bei Zernicke et al. (1991), Krabbe (1994), Arampatzis (2000), Eng &
Winter (1995), Peikenkamp (1996), Glitsch und Baumann (1997), Natrup (1997),
Komistek et al. (1998), Fritzsche (2001).
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3.2.2 Modellorientierte Analysen unter Verwendung direkt-dynamischer Modelle

Eine Reihe modellorientierter Analysen der Biomechanik wurden unter Verwendung
direkt-dynamischer Modelle sowohl unter dem Aspekt der Berechnung als auch der
Optimierung diverser Belastungs- und Beanspruchungsprofile durchgefihrt. Im
Folgenden werden drei, in engem Kontext zur Fragestellung der vorliegenden Arbeit
stehende, Veroffentlichungen herausgegriffen und deren methodisches Vorgehen

explizit dargestellt.

Widmayer (1995) verwendete in ihrer Studie "Computersimulationen mit
biomechanischen Mehrkorpermodellen und Fuzzy-Regelung zur Untersuchung der
Bewegungskoordination am Beispiel Standhochsprung” ein Modell des Menschen,
bestehend aus vier ebenen starren Korpern, die durch drei Scharniergelenke
miteinander verbunden sind. Diese Anordnung reprasentiert sowohl das Huft-, als
auch das Knie- und Sprunggelenk. Mit dem Ziel, Standhochspriinge zu simulieren,
wurden zunachst die Gesamtmomente in den einzelnen Gelenken unter stark
vereinfachten Annahmen berechnet. Da keine Messdaten als Simulationsinput
eingehen sollten, wurde mit Bewertungsfunktionen gearbeitet, die die spezielle
Bewegung auszeichnen. Darauf basierend wurde mit genetischen Algorithmen die
Regelbasis des Fuzzy-Systems fir die gewahlte Bewegungsaufgabe optimiert.
Hieraus konnte eine Reproduktion der wesentlichen Eigenschaften des maximalen
Standhochsprungs simuliert werden. Im Falle des maximalen Standhochsprungs war
das wichtigste Optimierungskriterium die Sprunghdhe und ohne weitere Vorgaben
konnten folgende Charakteristika der Bewegung in Ubereinstimmung mit dem
Modelloriginal simuliert werden: Die Dauer der Beschleunigung betrug ca. 200 ms,
begann mit der Aufwértsbewegung des Rumpfes und endete mit dem Abheben des
FuRes. Der Gesamtkorperschwerpunkt Gberwand hierbei bzgl. der Standhdéhe 0.4m
Hohe. Wahrend der Beschleunigungsphase zeigte sich eine annéhernd konstante
Bodenreaktionskraft und die Zeitabfolge der Bewegung der Segmente von proximal
zu distal war ebenfalls richtig koordiniert, auflerdem zeigte die Simulation
entsprechend des Modelloriginals ein gleichzeitiges Erreichen der maximalen

Winkelgeschwindigkeiten der einzelnen Segmente.
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In ihrer Arbeit ,Entwicklung eines virtuellen Minitrampolins als Grundlage fur die
Simulation von Absprungvorgangen® analysierten Brunke & Schiebl (2003) erstmals
Abspriinge auf dem Minitrampolin unter Verwendung der direkten als auch der
inversen Dynamik. Hierzu wurde ein differenziertes MKS-Modell des Minitrampolins
entwickelt und unter den Aspekten der Abstraktion und Verfélschung, der Validierung
und Gultigkeit, der Prognose- und Erklarungsfahigkeiten sowie mdglicher
Weiterentwicklungsmoglichkeiten thematisiert. Das Ziel der MKS-Modellbildung
bestand in der Nachbildung der charakteristischen Eigenschaften eines
Minitrampolins. Aufgrund der elastischen Beschaffenheit des Sprungtuches
gestaltete sich der Aufbau als reines Starrkdrpersystem sehr aufwendig. Zur
Modellierung griffen die Autoren daher auf die Implementierung sog. Superelemente
zurlck. Auf diese Art und Weise entstand ein Modell mit starrer Rahmenkonstruktion
und mehrfach gekoppelten Feder-Dampfer-Elementen als Verbindungsstruktur, das
sowohl zugfest ist als auch Scher-, Torsions- und Biegebewegungen ermdglicht. Das
MKS-Modell des Minitrampolins wurde in Verbindung mit einem MKS-Modell des
menschlichen Koérpers nach Hanavan (1964) eingesetzt, um Hinweise auf die Frage
zu erhalten, wie Beuge- und Streckbewegungen beim Tuchkontakt gestaltet werden
mussen, um eine moglichst grof3e Sprunghdhe zu erreichen. Hierzu wurden
Simulationen von drei grundlegenden Absprungmoglichkeiten (Absprung ohne
Beinbewegung, Springe mit Beinbewegung, Springe mit Beinbeugung vor
Kontaktaufnahme mit dem Tuch und folgender Streckung wahrend des
Tuchkontaktes) herangezogen. Die aus der Simulation resultierenden Ergebnisse
zeigen, dass die grof3te Tuchauslenkung auch zur grof3ten Sprunghdhe fuhrt. Die
grofdte Tuchauslenkung wird dadurch erreicht, dass in der Eintauchphase die Beine
gestreckt werden. In der aufsteigenden Tuchphase wird der Kérper dann vom Tuch
~.geworfen“. Die Autoren hoben aul3erdem hervor, dass die Fallhdhe in keiner
Simulation erreicht wurde. Als Grinde weisen sie darauf hin, dass Aktionszeitrdume
in den Gelenken in der Realitat zeitlich versetzt stattfinden (proximal-distale Abfolge)
und dass Aktionen im Sprunggelenk bislang unberticksichtigt blieben. Zudem gelang
keine Simulation eines Sprunges ohne resultierende Rotation, was nach Ansicht der
Autoren die Implementierung eines Algorithmus zur KSP-Regelung wéahrend der

Tuchkontaktphase nahe legt.
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In seiner Arbeit ,Computergestitzte Optimierungsanalyse einer fundamentalen
Fertigkeit im Geratturnen - ein Gewinn fur die Sportpraxis? “ analysierte Bachle
(2004) die Technik des Kippaufschwungs vorlings vorwarts am Reck auf der Basis
starrer Mehrkorpersysteme und direkter Dynamik unter dem Aspekt der Optimierung
der Bewegung. Die Bewegungsaufgabe bestand darin, den Korper aus einer
Ausgangsstellung, einer spezifischen Hangposition (Kopf-unten-Position), in eine
Endposition (Kopf-oben-Position), zu verlagern. Die Optimierung erfolgte unter
Verwendung eines in Matlab codierten modellbasierten Optimierungsalgorithmus in
Verbindung mit Simulink und einer MKS-Simulationssoftware. Die ermittelten
Losungen, die in einer erfolgreichen Bewegungsausfihrung resultieren, wurden
daraufhin mit einer Clusteranalyse ausgewertet. Die bei der Analyse der Technik des
Kippaufschwungs vorlings vorwarts am Reck erzielten Ergebnisse zeigten hierbei
auf, dass eine vom Turner durchgefuhrte aktive Huftstreckung nicht determinierend
fur ein erfolgreiches Losen der Bewegungsaufgabe ist, da ein Kippaufschwung auch
ganzlich ohne Hufteinsatz madglich ist. In jedem Fall ist jedoch ein Mindestmald an
Krafteinsatz im Schulterbereich notwendig. Ohne ausreichende Kraftvoraussetzung
und ohne koordinierten Krafteinsatz im Schultergelenk kann der Kippaufschwung
nicht gelingen. Zusatzlich ist die dem Kippstol3 haufig zugeschriebene Funktion der
Hubpendelverkiirzung nach Auswertung der Losungen nicht ersichtlich. Vielmehr ist
davon auszugehen, dass in erster Linie die (Stemm-)Aktion der Arme den
Kippaufschwung gelingen lasst, wahrend eine unkoordinierte aktive Offnung der
Hufte ein Scheitern der Bewegungsaufgabe verursachen kann.

Weitere modellorientierte Analysen unter Verwendung direkt-dynamischer Modelle
finden sich u.a. bei Audu und Davy (1988), Herzog et al. (1994), Spagele (1996),
Subke (1996), Gunther (1997), Spagele et al. (1999), Bobbert und Van Zandwijk
(1999), Bobbert (2001), Hatze (1976 & 2001) bzw. Kaplan und Heegaard (2001).

Der Literaturtiberblick verdeutlicht, dass sowohl die Methode der direkten als auch
der inversen Dynamik, die eine Starrkérpermodellierung beinhalten, in
biomechanischen Studien zur Bestimmung von Belastungs- und
Beanspruchungsparametern wéhrend der unterschiedlichsten Bewegungen haufig
eingesetzte Verfahren sind, deren Anwendung bzgl. vielfaltiger Fragestellungen
insbesondere fur die Bewegungswissenschaft wertvolle Erkenntnisse liefert.

Ergebnisse der o.g. Studien beziehen sich hierbei sowohl auf die Berechnung als
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auch auf die Optimierung von Belastungs- bzw. Beanspruchungsparametern
wahrend diverser Bewegungen. Auffallig ist, dass alle betrachteten Studien stets
Aussagen uber interessierende Belastungen im Hinblick auf ein punktbezogenes
Gelenk, nicht aber auf eine Gelenkflache zu treffen vermdgen. Wenngleich in
diversen Studien von Beanspruchungen die Rede ist, so handelt es sich hierbei nicht
um individuelle, aus Belastungen resultierende Beanspruchungen wie sie in
vorliegender Arbeit ausdifferenziert definiert wurden®, sondern vielmehr um die aus
der jeweiligen Bewegung resultierenden Belastungen der entsprechenden Struktur.
Werden die zugrunde liegenden physikalischen GesetzmaRigkeiten einer
Starrkorpersimulation mittels inverser bzw. direkter Dynamik entsprechend o.g.
Darstellung genauer Dbetrachtet, so ist der Grund einer fehlenden
Beanspruchungsberechnung darin zu suchen, dass die Methode der Modellierung
mittels Starrkorpern hierbei an ihre Grenzen sté3t. In vielen Fallen reichen Ansétze
mittels starrer Mehrkorpersysteme zur Analyse diverser Systeme unter bestimmten
Fragestellungen nicht aus. Dies ist genau dann der Fall, wenn detaillierte Aussagen
Uber Belastungen und Beanspruchungen beispielsweise im Hinblick auf resultierende
elastische Deformationen im Bereich einer Gelenkflache zu ermitteln sind. Um, wie in
der vorliegenden Arbeit, bestimmte komplexe Situationen wie das Inline-Skating von
Kindern im Hinblick auf Belastungen sowie daraus resultierende Beanspruchungen
im Bereich der Kniegelenke zu analysieren, reicht eine Modellierung als reines
Starrkorpersystem, das ausschlie3lich Aussagen auf ein punktbezogenes Gelenk
nicht aber auf eine Gelenkflache zu treffen vermag, somit nicht aus. Aufgrund sehr
hoher Beschleunigungen, denen viele Systeme wahrend derartiger Bewegungen
ausgesetzt sind, sind zwangslaufig hohere Schwingungsanfalligkeiten der einzelnen
Elemente bedingt. So ist die Grenze der Methode der Modellierung mittels starrer
Teilkorper bereits dann erreicht, wenn detaillierte Aussagen Uber Belastungen bzw.
weitgehende Aussagen Uber Verformungen, Eigenschwingungen Biege-, Schub-,
Torsions- und Zugbelastungen sowie daraus resultierende Beanspruchungen
diverser Korperstrukturen zu ermitteln sind. Somit wird es notwendig, elastische
Verformungen gewisser Teilkérper bei der Modellierung zu bericksichtigen.

Um die Flexibilitat starrer Mehrkorpersysteme zu gewahrleisten, konnen Objekte
beispielsweise Uber Mehrkdrpersysteme und Federmodelle zu sog. Superelementen
aufgebaut werden. Dieser Ansatz findet sich u.a. bei Rauh (1987), Likins (1972),

! vgl. Kapitel 1
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Shabana & Wehage (1983) etc. Die auf diese Weise implementierte Flexibilitdt des
Modellkorpers erweitert die mittels starrer Mehrkérpersysteme realisierbare Analyse,
weist aber in Bezug auf detaillierte Belastungs- und Verformungsberechnungen
gewisse Implementierungsschwierigkeiten auf. Wird die Idee des Aufbaus starrer
Mehrkoérpersysteme zu sog. Superelementen konsequent weitergedacht, so fluhrt
diese zur Spezialisierung starrer Mehrkorpersysteme zu flexiblen Systemen mittels
sog. Finite-Elemente-Verfahren (FEM) wie sie beispielsweise bei Shabana (1989),
Thompson & Sung (1984), Wallrapp (1989a&b), Soko (1990), Sorge (1993) etc. zu
finden sind. Hierbei werden die zu analysierenden Teilkorper in einzelne Elemente
zerlegt und das Verfahren Giber Superelemente ersetzt.

Die im folgenden dargestellte Einfuhrung elastischer Koérper in einen
Mehrkdrperformalismus mittels FEM bedeutet somit fir viele Systeme eine
wesentlich genauere Modellierung, erlaubt auflerdem die Berechnung von
Spannungen, Dehnungen etc. bestimmter Strukturen, die grof3en nichtlinearen
Fuhrungsbewegungen unterworfen sind und ermoéglicht auf diese Weise die
Bearbeitung vollig neuer, komplexer Problemstellungen insbesondere im Bereich der
Bewegungswissenschaft. Die Mehrkdrpermodellierung auf Basis flexibler Korper
stellt somit eine Erweiterung der im Rahmen dieses Kapitels betrachteten
Starrkorpermodellierung dar. lhre Verwendung scheint in solchen Fallen sinnvoll, in
denen die Nutzung klassischer Starrkdrpermodellierung an Grenzen st6i3t. Dies ist
insbesondere dann der Fall, wenn nicht ausschlie3lich die aus einer Bewegung
resultierenden Belastungen, sondern insbesondere die individuellen
aussagekraftigen Beanspruchungen, die aus den entstehenden Belastungen
resultieren zu ermitteln sind. Im Rahmen des nachsten Kapitels soll in die Finite-

Elemente-Begrifflichkeit eingefiihrt werden.
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4 Die Methode der Finiten Elemente (FEM)

Die Uuberblickshafte Aufarbeitung der derzeit im Bereich der Biomechanik
durchgefuhrtern Belastungs- und Beanspruchungsanalysen hat gezeigt, dass die
Nutzung klassischer Starrkorpermodellierung an Grenzen stof3t. Als alternative
Methode wurde der Typus flexibler Mehrkdrpersysteme verdeutlicht. Im Folgenden
wird in die Theorie der Methode der Finiten Elemente eingefuhrt, die den
Zusammenhang zwischen starren und flexiblen Mehrkorpersimulationen darstellt und
die zu einsetzbaren Konzepten in der Biomechanik — beispielsweise zur Analyse
diverser Belastungs- und Beanspruchungsparameter wahrend des Inline-Skatings -
fuhrt. Hierbei werden sowohl allgemeine als auch formale Grundlagen im Hinblick auf
Belastungs- und Beanspruchungsanalysen in der Biomechanik erértert.

Abschnitt eins dieses Kapitels illustriert die Methode der Finiten Elemente anhand
diverser Beispiele, in denen die FEM zum Einsatz kommt. Um das breite
Anwendungsspektrum der FEM aufzuzeigen, erfolgt die Veranschaulichung
unterschiedlicher Anwendungsgebiete der Methode der Finiten Elemente. Im
Anschluss daran wird in Abschnitt zwei die historische Entwicklung der FEM kurz
angerissen und eine Abgrenzung der FEM zu anderen Diskretisierungsverfahren
vorgenommen. Wahrend Abschnitt drei eine kurze Darstellung von Charakteristik,
Vorgehens- und Funktionsweise der FEM umfasst, liefert der vierte Abschnitt eine
Auflistung diverser Studien zur Modellierung biologischer Systeme mittels FEM
sowohl im als auch auRerhalb des Sports. Ziel ist es zu zeigen, welche
Eigenschaften dieses Verfahren aufweist, welche Fragestellungen bearbeitet
wurden, welche Aussagemoglichkeiten sich ergeben und welche Einschrankungen
zu beachten sind. Die kategorische Einordnung der einzelnen Studien erfolgt jeweils

im Hinblick auf die im bzw. auRerhalb des Sports relevanten Fragestellungen.

4.1 Einfuhrung in die FEM — Beispiele

Die Methode der Finiten Elemente ist ein vielseitig anwendbares
Berechnungsverfahren zur theoretischen Uberprifung physikalischer bzw.

technischer Phanomene, wie beispielsweise der Berechnung von Deformationen
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diverser Systeme unter gegebenen Randbedingungen. Derartige Prozesse kdnnen
mittels gewdhnlicher sowie partieller Differentialgleichungen bzw. mittels
Integralgleichungen beschrieben werden. Die L6sung der Gleichungen zur
Bestimmung der Unbekannten kann aufgrund ihrer Komplexitat allerdings nicht auf
analytischem Wege mittels starrer Korper durchgefuhrt werden. Dies macht den
Einsatz diverser Computertechniken unumgéanglich und erfordert den Ubergang von
kontinuierlichen Feldproblemen hin zu endlichdimensionalen Ersatzproblemen. Die
Literatur bezeichnet diesen Ubergang mit dem Begriff des
Diskretisierungsprozesses. Der Grundgedanke besteht darin, das zu untersuchende
Gebiet in eine beliebige Anzahl endlicher Teilbereiche, der sog. Finiten Elemente, zu
zerlegen, die Eigenschaften wie Dbeispielsweise Tragheit, Elastizitat und Kraft
bertcksichtigen. Neben  anderen, in der Literatur zu findenden
Diskretisierungverfahren, beinhaltet auch die Methode der Finiten Elemente einen
solchen Ubergang als wesentliches Charakteristikum. Sowohl der Ubergang selbst
als auch eine spezielle Vorgehensweise innerhalb dieses Diskretisierungsprozesses
charakterisiert die Methode der Finiten Elemente. Sie ist somit eine
Berechnungsmethode zur Losung physikalischer bzw. technischer Probleme, die mit
klassischen Methoden unlésbar sind, die aber losbar werden, wenn das
Berechnungsproblem auf eine mit endlichen Elementen ,leicht* I6sbare Aufgabe
durch Diskretisierung des zu betrachtenden Systems zurtickgefuhrt wird. Auf diese
Weise konnen Abschéatzungen fur das Verhalten verschiedener Strukturen unter
gegebenen Werkstoffgesetzen bei definierten Randbedingungen in bestimmten
Grenzen prognostiziert werden.

FEM ist hierbei das am haufigsten eingesetzte Verfahren zur Berechnung diverser
Struktureigenschaften sowohl im Bauwesen zur Unterstitzung der Statiker bei
komplexen  Konstruktionen  wie  beispielsweise  zur  Berechnung von
Eigenschwingungen im Brickenbau, im Maschinenbau um zum Beispiel
Schwingungs- und Stabilitdtsuntersuchungen durchzufthren, im Apparatebau zur
Festigkeitsberechnung, als auch in der Medizin, in der Luft- und Raumfahrttechnik
sowie in der Fahrzeugtechnik fur Aufgaben der zum Beispiel bei Crash-Testes
auftretenden Bruch- und Kontaktmechanik (vgl. Steinbuch, 1998, S. 46).
Crash-Untersuchungen an Automobilkarosserien liefern u.a. Beispiele zur
Anwendung der FEM. Zur Veranschaulichung wird im Folgenden das Finite-

Elemente-Modell der Karosserie eines Personenkraftwagens dargestellt, das mittels
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17939 Knoten, 18898 Schalenelementen und 160 Balkenelementen zur Simulation

eines virtuellen Crash-Testes am PC modelliert wurde.

Abb. 5: Fir eine Crash-Rechnung angefertigtes Finite-Elemente-Modell einer
PKW-Karosserie
a) Finite-Elemente-Modell des Opel Vektra A
b) Aus der FE-Crashrechnung resultierende visuell zu erfassende Veranderungen der
PKW-Karosserie (Adam Opel AG, 2002)

Auch der Wissenschaftszweig der Medizin weist eine haufige und aul3erst Erfolg
versprechende Anwendung der Methode der Finiten Elemente auf. Abbildung 6
veranschaulicht ein Finite-Elemente-Modell eines Knochen-Implantat-Systems fir
den Bereich des Unterkiefers zur Simulation einer Belastungs- bzw.
Beanspruchungsanalyse. Das Finite-Element-System des Unterkiefers besteht
hierbei aus massebehafteten elastischen Korpern, auf die an diskreten Punkten,
Kréafte und Momente einwirken. Die vergréRerte Darstellung weist entsprechend der
Farbmarkierung auf erhthte Belastungen bzw. Beanspruchungen des Unterkiefers
an diversen Stellen hin.
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Abb. 6: Darstellung der mittels FEM gewonnenen Belastungen in den verschiedenen
Bereichen eines Kiefermodells (vgl. Fitterling, 1999, S. 57)

4.2 Historische Entwicklung der FEM und Abgrenzung von anderen

Diskretisierungsverfahren

Es ist sehr schwierig, ein exaktes Datum fur die ,Erfindung“ der Methode der Finiten
Elemente anzugeben. Der Begriff ,Finite Elemente* wurde erstmals von Clough
(1960) in seiner Arbeit ,The Finite Element in Plane Stress Analysis“, in der es um
die Anwendung der FEM zur Berechnung von ebenen Spannungszustanden ging,
explizit verwendet.

Zur Vorgeschichte der FEM z&hlten bereits Arbeiten von Ritz und Galerkin aus den
Jahren 1908 und 1915, in denen sich die Autoren die grundlegende Idee der
heutigen FEM zur L6sung ihrer Probleme bereits zu Nutze machten. Auf Arbeiten
von Ritz & Galerkin wird an dieser Stelle nicht explizit eingegangen, da deren
Betrachtungsweisen fir das Ziel vorliegender Arbeit nicht relevant sind.
Grundsatzlich wird die Methode der Finiten Elemente aber erst seit Ende der 50iger
Jahre als Berechnungsverfahren der Strukturmechanik systematisch entwickelt.

In der Geschichte der FEM sind hierbei mehrere Urspriinge zu lokalisieren, die sich
auf Ingenieure, Mathematiker und Physiker beziehen.

Ein Ursprungsort der FEM liegt in der ingenieurmalRigen Erarbeitung der FEM im
Rahmen der ,direct stiffness method“. Diese Vorgehensweise wird in vielen

Literaturstellen heute als die Geburtsstunde der FEM bezeichnet (vgl. u.a. Braess,
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1992, Jung & Langer, 2002). Erste Arbeiten, in denen Finite Elemente im heute
Ublichen Sinn verwendet wurden, gehen auf Turner, Clough, Martin & Topp (1956)
zurtck. Die Grundidee bestand darin, ein Kontinuum in endlich viele Finite Elemente
zu zerlegen und die Verschiebungen der Knoten bei gegebener Belastung zu
berechnen. Hierbei stand die Entwicklung finiter Scheibenelemente im Vordergrund.
Ein weiterer Ursprungsort der FEM liegt im Bereich der Baustatik. Die grundlegende
Idee, Gesamtkonstruktionen zur Berechnung aus einfachen Teilstrukturen
zusammen zu setzen, existierte im Bauwesen bereits vor der Methode der Finiten
Elemente. Damals wurden Verbande von Bauelementen in ihrer Wechselwirkung
betrachtet und deren gemeinsames Verformungsverhalten analysiert. Insbesondere
in der zweiten Halfte des letzten Jahrhunderts trugen Arbeiten u.a. von Mohr (1874),
Muller-Breslau (1886) und Argyris (1955) zur rasanten Entwicklung der FEM in
diesem Bereich bei.

Eine dritte Quelle der FEM bilden Versuche, durch den Einsatz von Stabelementen,
Schubblechen und Torsionskasten, Flachentragwerke bzw. raumliche Kontinua zu
modellieren und zu berechnen. Da die Baustatik bereits frih in der Lage war,
Stabwerke zu analysieren, lag es nahe, stabférmige Elemente zur Modellierung der
zu analysierenden Flachentragwerke einzusetzen. Dieser Gedanke findet sich
bereits in einer Arbeit von Kirsch aus dem Jahre 1868, der ein dreidimensionales
Kontinuum mittels quaderférmiger Bausteine diskretisierte, die er dann durch ein
rAumliches Fachwerk, bestehend aus Stabelementen annéherte.

Die vierte Quelle der FEM liegt in der Entwicklung finiter Elemente auf Basis der
Variationsrechnung. Unter Variationsrechnung wird hierbei ein Gebiet der hdheren
Analysis verstanden, das sich mit der Ermittlung von Maxima und Minima bestimmter
Integrale befasst. Im oben beschriebenen Abschnitt zur ,direct stiffness method*
erfolgte die Beschreibung des Verschiebungszustandes durch einen Ansatz, bei dem
sich die Verschiebungen an den Réandern linear andern. Einige Autoren hatten
bereits frih erkannt, dass die Ermittlung der Knotenverschiebungen einfacher zu
realisieren ist, indem Funktionen mit ganz speziellen Eigenschaften zur
Beschreibung des Verschiebungszustandes definiert und in ein Variationsprinzip
eingesetzt werden. Ritz definierte in diesem Zusammenhang in seiner im Jahre 1908
veroffentlichten Arbeit globale Funktionen, die die geometrischen Randbedingungen
erfullen. Das Problem derartiger globaler Funktionen bestand allerdings darin, dass

sie sich fur komplexe Strukturen nicht mehr angeben lassen. Treffz verdffentlichte
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aus diesem Grund im Jahre 1926 seine Idee lokaler Funktionen. Courant (1943)
entwickelte in seiner Arbeit ,Variational methods of the solution of equilibrium and
vibrations* erstmals einen Ansatz fur die Verwendung lokaler Ansatzfunktionen bei
Schwingungsaufgaben.

In den 60iger Jahren erfolgte schliel3lich die theoretische Absicherung der FEM
durch Arbeiten der Mathematiker wie Zlamal (1968) und Friedrichs (1962). Die
Entwicklung der FEM zu einem wirkungsvollen Werkzeug in den verschiedenen
wissenschaftlichen Bereichen begann im Wesentlichen mit dem Aufkommen
elektronischer Digitalrechner, nahm aufgrund der rasanten Hardwareentwicklung in
den darauf folgenden Jahren einen stirmischen Verlauf und hat sich in den letzten
Jahren in vielen wissenschaftlichen Bereichen zu einem unverzichtbaren
Handwerkszeug entwickelt.

In der Literatur sind eine Menge verschiedener Diskretisierungsverfahren, wie z.B.
die Finite-Elemente-Methode (FEM), die Finite-Differenzen-Methode (FDM), die
Finite-Volumen-Methode (FVM), die Randelementmethode (BEM) sowie die Finite-
Integrations-Technik (FIT) zu finden.

Neben der Finite-Differenzen-Methode sowie der Randelementmethode handelt es
sich bei der Methode der Finiten Elemente um die in der Strukturmechanik derzeit
am haufigsten angewendeten Diskretisierungsverfahren. Alle drei Verfahren sind
sehr vielseitig einsetzbar und stellen eines der wichtigsten Hilfsmittel fir die
Uberprifung physikalischer Phanomene in ganz unterschiedlichen
Anwendungsgebieten dar. Umfassende Abhandlungen und Grundlagen zur Thematik
der Finite-Differenzen-Methode sowie zur Randelementmethode finden sich
beispielsweise bei Knothe und Wessels (1999).

Da es sich im Rahmen der vorliegenden Arbeit sowohl um die Analyse inhomogener
als auch nichtlinearer Systeme handelt, erfolgt die einschrankende Betrachtung
innerhalb der detaillierten Darstellung im Hinblick auf die Methode der Finiten
Elemente. Dieses Verfahren besitzt auf Grund seiner Struktur gegentber anderen
Diskretisierungverfahren den Vorteil, dass das zu analysierende Kontinuum nicht
eingeschrankt werden muss. AuRerdem erweist sich die Aufstellung der zu I6senden
Gleichungen als relativ einfach. Die resultierenden Systemmatrizen haben sehr
winschenswerte numerische Eigenschaften wie zum Beispiel Symmetrie bzw.
positive Definitheit, was bei der Losung des linearen Gleichungssystems erhebliche

Vorteile mit sich bringt. Der hauptsachliche Vorteil der FEM gegenlber anderen
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Berechnungsverfahren besteht in der enorm groRen Allgemeinheit, da es durch
Verwendung hinreichend vieler Elemente prinzipiell méglich ist, jedes Kontinuum
auch mit sehr komplexen Last- und Randbedingungen in einem solchen Grad zu
approximieren, dass eine hinreichend genaue Analyse durchgefihrt werden kann.

So werden derzeit zwei Arten der Finiten-Elemente-Methode unterschieden, zum
einen die statische, zum anderen die dynamische FEM. Im Bereich statischer FE-
Analysen kann ausschlief3lich der Endzustand nach der Verformung ermittelt werden,
wohingegen innerhalb dynamischer Analysen Verformungen in einen zeitlichen
Kontext gestellt werden. Wahrend auf diese Weise der Weg der Verformung
nachvollziehbar ist, bendétigt diese Art der FEM wesentlich mehr Rechenaufwand als

die Vorgehensweise zur Ermittlung statischer Resultate.

4.3 Charakteristik, Vorgehens- und Funktionsweise der FEM

Wahrend eine erfreuliche Entwicklung der praxisbezogenen Anwendungen der
Methode der Finiten Elemente darin zu sehen ist, dass aktuell entwickelte
Programmpakete eine um ein Vielfaches leichtere Anwendung dieses
Analyseverfahrens ermdglichen als die noch vor einigen Jahren ublichen Systeme,
so verbergen sich dahinter aber auch nicht zu vernachlassigende Probleme, da die
o.a. Tendenz unzertrennlich mit der Gefahr verbunden ist, FE-Softwarepakete ohne
Kenntnis intern ablaufender Programmdetails wie Black-Box-Programme zum Erhalt
gewilnschter Simulationsergebnisse anzuwenden. Probleme kénnen dann sowohl im
Bereich der Effektivitdt, im Bereich der Fehlererkennung als auch im Bereich
fehlerhafter Ergebnisinterpretation resultieren.

Die im Folgenden aufgefiihrte Darstellung der Zusammenhange der FEM basiert im
Wesentlichen auf dem Verstandnis ihrer angewandten, grundlegenden
Verfahrensschritte. Folgendes Schema veranschaulicht die wesentlichen Schritte der
Methode der Finiten Elemente zur Durchfihrung einer FE-Analyse anhand eines
Flussdiagramms. Beriicksichtigung finden all jene Bestandteile, die notwendig sind,
um ausgehend von einer physikalischen Erscheinung ein adaquates mathematisches
bzw. physikalisches Modell zu erstellen, auf dessen Basis die Computersimulation
stattfinden und die gewlnschten Erkenntnisse gewonnen werden konnen. Fir den

einzelnen Verfahrensweisen zugrunde liegende mathematische Details wird auf Jung
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und Langer (2002), Kléckler und Neugebauer (2001), Steinbuch (1998), Schwarz
(1991), Bathe (1990), etc. verwiesen.

—»

Physikalisches brw. technisches Prohlem

Beschreihung des physikalischen baw.
technischen Problems

Physikalisch —technisches Madell

Wathematisches Modell

Analyse des Mathematischen Modells unter
funktionsanahtischen Gesichtspunkten

Existenz keiner Analtischen Lisung

Mumerische Ldsung des physikalisch —
technischen Prablems

Diskretisierung des mathematischen Modells

Mumetische Analyse

Aufstellen eines inearen Gleichungssysterns
aus dem diskreten matheratischen Modell

Auswahl der Losungsstrategie,
Algorithmisienung und Berechnung der
Ldsung des LGS

Fehlerahschitzung zwischen numerischer
Lasung 40 und exakier Lasung ()

(RN R I =% | 22

| |

Existenz einer anaktischen Lasung

Analytische Losung des physikalisch —
technischen Prablems

!

Interpretation des Ergebnisses und
Beantwaortung der Fragestellung

Abb. 7: Flussdiagramm der Methode der Finiten Elemente von der physikalischen Erscheinung hin

zur Beantwortung der Fragestellung
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) Beschreibung des physikalischen Problems zur Bildung des physikalisch-

technischen Modells:

Voraussetzung fur jegliche Simulation ist die Modellierung des Systems. In einem
ersten Schritt wird der Ausgangspunkt der FE-Analyse, das physikalische Problem,
konkret formuliert. Sowohl der zu betrachtende Gegenstand, als auch Eigenschaften
dieses Gegenstandes sowie die ProblemgroéfRe werden konkretisiert.

Hierzu muss zunachst ein physikalisches Modell des zu analysierenden Systems
erstellt werden. Dieses Modell stellt eine Idealisierung des Originals dar und liefert
die Voraussetzung fur die anschlielende Modellberechnung bzw. die Simulation des
entsprechenden mechanischen Systems.

I1) Erstellen und Analyse des mathematischen Modells:

Mittels geeigneter Simulationssoftware werden die aus dem physikalischen Modell
resultierenden Gleichungen generiert. Auf Basis dieser Daten erfolgt die Erstellung
eines mathematischen Modells, bestehend aus Differential- bzw.
Integralgleichungen.

Im Folgenden wird dieses Modell unter funktionalanalytischen Gesichtspunkten
analysiert. Diese Analyse beinhaltet insbesondere die Frage nach der Existenz einer
analytischen Losung. Existiert eine analytische Losung, so wird die Losung des
Problems auf analytischem Wege ohne Anwendung eines Diskretisierungsverfahrens
exakt berechnet. Die Komplexitat der zu analysierenden physikalischen Probleme
fuhrt allerdings in den meisten derartiger Falle zum Scheitern einer analytischen
Berechnung. Existiert keine analytische Losung, so findet ein numerisches Verfahren
Anwendung, um das Problem approximativ zu I0sen. Hierzu wird das mathematische
Modell diskretisiert.

1) Diskretisierung des mathematischen Modells:

Das mathematische Modell besteht entsprechend seines Modelloriginals aus mehr
oder weniger grol’en, zusammenhangenden, homogenen Teilstrukturen, den sog.
Kontinua, die jeweils unendlich viele Informationen beinhalten. Im Gegensatz hierzu
steht das diskrete System, das verwendet wird, um komplexe Strukturen durch
einfache Modelle mit wenigen Parametern zu approximieren. Diskrete Systeme sind
durch endlich viele Punkte, an denen jeweils endlich viele Informationen vorliegen,
gekennzeichnet. Auf diese Weise besteht nun durch Diskretisierung des Kontinuums
die Mdglichkeit, eine unendliche Anzahl von Informationen eines Kontinuums auf

endlich viele endliche Informationen der diskreten Struktur zurtckzuflhren (vgl.
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Steinbuch, 1998, S. 33). Zur Lésung des betrachteten Problems mittels FEM wird
der Gegenstand hierzu in Knoten und Kanten unterteilt, die die flir die FEM
notwendigen, geometrischen Elemente definieren. Im zwei- bzw. dreidimensionalen
Fall resultiert hierbei ein Netz (vgl. Abbildung 8).

K1 g K3 K4
Ki:= Knoten Nri Ki:= Knoten Nri
E:= HementNri H:= Hement Nr.i
12
16
c) d)
Ki:=Knoten Nri
Ki:= Knoten Nri f) E:= Hement Nri
e) E:= Bement Nri

Abb. 8: Diskretisierungen diverser Kontinua im zwei- bzw. dreidimensionalen Fall
a) aquidistante Unterteilung der rechteckigen Flache [axb]
b) Unterteilung der rechteckigen Flache [axb] in unterschiedliche Teilflachen
c¢) dquidistante Unterteilung des Quaders [axbxc]

d) Unterteilung des Quaders [axbxc] in unterschiedliche Volumenkdrper

Je nach Aufgabenstellung ergibt sich eine unterschiedliche Aufteilung der Elemente.
So werden beispielsweise Strukturstellen, an denen erhdhte Beanspruchungen
vermutet werden feiner unterteilt als Strukturstellen, die wenig beansprucht sind. Die
verschiedenen, in FE-Programmpaketen implementierten  Softwareprogramme
beinhalten entsprechende Verfahren zur Netzerzeugung bzw. -verfeinerung. Auf die
Darstellung konkreter, mathematischer Verfahren zur Gitternetzerzeugung wird an

dieser Stelle auf Klockler und Neugebauer (2001) verwiesen.
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IV) Aufstellen und Losung des linearen Gleichungssystems aus dem diskreten

mathematischen Modell:

Zur Berechnung der Verschiebungen u;, der einzelnen Knoten K,, aus denen

schliel3lich die Dehnungen, Spannungen und somit die Beanspruchungen der zu
betrachtenden Gesamtstruktur abzuleiten sind, muss eine Beziehung zwischen der

Steifigkeit’ des jeweiligen Elements K der auf jedes Element einwirkenden Kraft

elem ?

f.., sowie der resultierenden Verschiebung u,, . hergestellt werden. Diese erfolgt in

elem elem

Form eines linearen Gleichungssystems. Zur Erstellung der fir dieses
Gleichungssystem notwendigen Komponenten werden zunachst Funktionen mit ganz
bestimmten Eigenschaften, sog. Ansatzfunktionen, auf den Elementen der diskreten
Naherung definiert (vgl. Steinbuch, 1998, S. 36-38). Hieraus resultiert das jedes

Element charakterisierende Elementgleichungssystem

AstemUetem = fe|em
das sich aus den jeweiligen Komponenten aller Elemente zusammensetzt, wobei
Aciem die Elementsteifigkeitsmatrix (fasst die Teilsteifigkeiten eines Finiten Elements
in einer Matrix zusammen), u den Elementverschiebungsvektor (fasst die
Teilverschiebungen der Knoten des Finiten Elements in einem Vektor zusammen)
und f den Elementkraftvektor (fasst die auf dem Finiten Element einwirkenden
Teilkrafte in einem Vektor zusammen) darstellt. Im Folgenden muissen die
Elementsteifigkeitsmatrizen der einzelnen diskreten Elemente zur globalen
Steifigkeitsmatrix der gesamten diskreten Struktur bzw. die einzelnen
Elementlastvektoren zum globalen Lastvektor des Kontinuums im Rahmen
mathematischer Kriterien elementweise zusammengesetzt werden, so dass die zu
ermittelnde GroRe des gesamten Kontinuums berechnet werden kann. Somit
resultiert aus den einzelnen Elementsteifigkeitsmatrizen sowie den einzelnen
Elementlastvektoren folgendes Gesamtgleichungssystem
Au =f

das sich aus den jeweiligen Komponenten aller Elemente zusammensetzt, wobei A

die Gesamtsteifigkeitsmatrix (fasst die Teilsteifigkeiten des diskretisierten

% Die Steifigkeit ¢ einer Struktur ist innerhalb der Methode der Finiten Elemente als Quotient aus

F EA
Kraft F und Verlangerung Al definiert, so dass gilt: c = — = —

Al
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Gegenstandes in einer Matrix zusammen), u den Gesamtverschiebungsvektor (fasst
die Teilverschiebungen des diskretisierten Gegenstandes in einem Vektor zusam-
men) und f den Gesamtkraftvektor (fasst die auf den diskretisierten Gegenstand ein-
wirkenden Teilkrafte in einem Vektor zusammen) darstellt. Die mathematische
Betrachtung des resultierenden FE-Gesamtgleichungssystems zeigt auf, dass dieses
lineare Gleichungssystem nicht eindeutig l6sbar ist. Der Grund ist im fehlenden
Einbau der Randbedingungen zu suchen. Die Randbedingungen des zu
analysierenden Systems mussen in das Gesamtsteifigkeitsgleichungssystem
eingebaut werden. Erst dieser Einbau lasst das mathematische System eindeutig
|0sbar werden.

Klassische, numerische Analysen werden im Folgenden durchgefuhrt, um sowohl die
Existenz als auch die Eindeutigkeit der Losung des diskretisierten, mathematischen
Modells zu gewahrleisten. Insbesondere werden Konvergenzanalysen,
Fehlerabschatzungen etc. angestellt.

Zur Losung des aufgestellten linearen FE-Gesamtgleichungssystems wird zunachst
die Auswahl der LoOsungsstrategie getroffen, das entsprechende Verfahren
algorithmisiert, das lineare Gleichungssystem gelost und der Losungsvektor
berechnet. Dieser gibt die Verschiebungen der einzelnen Knoten in den diversen

Freiheitsgraden an. Aus den Verschiebungen u(x) koénnen durch entsprechende

Ableitung die Dehnungen

lim . £(0 ~ [u(x+ A —u(x)] _ au(x)
AX OX

bestimmt werden.
Aus den ermittelten Dehnungen € kénnen schlieBlich die Spannungen o der zu
analysierenden Struktur mittels der Beziehung
o=Ce¢
mit Werkstoffmatrix C ermittelt werden.

V) Fehlerabschatzung:

Grundsatzlich unterliegt jede mittels der Methode der Finiten Elemente berechnete
Naherungslésung flr die exakte Antwort der mechanischen ldealisierung des zu
analysierenden Systems dem Einfluss verschiedenartiger Fehlerquellen, die die
Losung verfalschen konnen. Tabelle1 stellt mogliche auftretende Fehler bei der
Lésung mit Finiten Elementen, die zu unvermeidbaren Verfalschungen fihren,

tabellarisch dar.
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Tab. 1. Nicht vermeidbare Fehler bei der Losung mit Finiten Elementen

Verfalschungen der Losung durch Fehler im Bereich der

Rundung - aufgrund der endlichen arithmetischen Genauigkeit des

Rechners

Diskretisierung - bei der Finite-Elemente-Interpolation

Numerischen Integration - bei der Auswertung der Finite-Elemente-Matrizen

Auswertung von Materialgleichungen - unter Verwendung diverser Materialmodelle

Lésung von Finite-Elemente-Gleichungen - mittels Verwendung iterativer Verfahren

(vgl. Bathe, 1990, S. 185)
Um den Einfluss nichtvermeidbarer Fehler in gewissen Grenzen zu halten und sicher
zu stellen, dass weitere Fehler vermieden sind, ist darauf zu achten, dass die FE-

Losung mit zunehmender Anzahl von Finiten Elementen gegen die exakte

analytische Losung monoton konvergiert. Die im Folgenden mit der Losung x, des

linearen Gleichungssystems durchgefuhrte Fehlerabschatzung gibt Aufschluss
dariber, ob das Ergebnis bereits interpretiert und die Fragestellung schliel3lich

beantwortet werden kann oder ob die Differenz zwischen numerischer Losung x,
und exakter Losung x, bzw. zwischen numerischer Losung x, und numerischer
Lésung x,., in der Norm die maximal definierte Abweichung € Ubersteigt. Ubersteigt

die entsprechende Differenz €, so muss eine Ortliche Verfeinerung der
Diskretisierung des Modells erfolgen. In diesem Fall wird die erneut generierte
Diskretisierung wiederum numerisch analysiert, dessen lineare
Elementsteifigkeitsmatrizen und Elementlastvektoren aufgestellt, Uber die
Gesamtsteifigkeitsmatrix sowie den Gesamtlastvektor zum FE-
Gesamtgleichungssystem zusammengefugt und geldst. Entsprechend der Gute der
Ergebnisse muss entweder erneut eine Verfeinerung der Diskretisierung
durchgefiuihrt werden oder es kann schlielBlich die Interpretation der Ergebnisse
erfolgen.

V1) Interpretation der Ergebnisse:

Zur Interpretation werden die Ergebnisse der FE-Analyse, sowohl die ermittelten
Verschiebungen und Dehnungen als auch die resultierenden Spannungen, unter
werkstofftheoretischen Gesichtspunkten betrachtet. Liegen z.B. Spannungen beim

kritischen Lastfall an einer gefahrdeten Stelle vor, so ist abzuschatzen, ob diese
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Spannungen im zu analysierenden System zum Versagen der Struktur flhren.
Ubersteigt die FE-Spannung hierbei den ,Versagens-Kennwert* der entsprechenden
Struktur nicht, so ist auch bei der mittels FEM analysierten, realen Struktur nicht mit
Versagen zu rechnen. Auf Basis dieser Erkenntnisse kann schlieBlich die

Fragestellung beantwortet werden.

4.4 Modellierung biologischer Systeme mittels FEM

Die Methode der Finiten Elemente stellt ein Naherungsverfahren zur approximativen
Berechnung von Belastungen, Verformungen, Dehnungen, Spannungen etc.
beliebiger Strukturen dar. Aufgrund der Popularitédt dieser Methode sind in der
Literatur bereits zahlreiche FE-Analysen in verschiedenen Wissenschaftsbereichen
aufzufinden. Die folgende Literaturanalyse nimmt Bezug auf Finite-Elemente-
Analysen biologischer Systeme. Abschnitt eins thematisiert in der Literatur
dokumentierte FE-Analysen biologischer Strukturen in diversen Bereichen aul3erhalb
des Sports. Aufgrund der Fragestellung der vorliegenden Arbeit findet die explizite
Dokumentation von FE-Analysen biologischer Strukturen aul3erhalb des Sports flr
den Bereich der unteren Extremitaten statt. FE-Analysen innerhalb des Sports
werden in Abschnitt zwei betrachtet. Die tabellarische Darstellung dokumentierter
FE-Analysen erfolgt unter jeweiliger Berticksichtigung der thematisierten Aspekte in
chronologischer Reihenfolge des Verdéffentlichungsjahres, bei Ubereinstimmung des
Veroffentlichungsjahres in alphabetischer Auflistung. Die tabellarische Auflistung
dient der Schaffung eines Uberblicks und bezieht sich auf die Darstellung
bearbeiteter Aspekte und Fragestellungen. Die folgende Literaturanalyse dient somit
der lllustration diverser Studien in Bezug auf verschiedene System- und
Aspektkomplexe, in denen die Methode der Finiten Elemente bereits erfolgreich

angewendet wird. Sie erhebt keinen Anspruch auf Vollstandigkeit.

4.4.1 FE-Analysen auRerhalb des Sports

FE-Analysen biologischer Strukturen auf3erhalb des Sports sind in der Literatur in
vielen Bereichen zu finden. Auf der Grundlage einer umfassenden Literaturrecherche

lasst sich die wissenschaftliche Betrachtung hierbei im Wesentlichen in drei
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Themenkomplexe aufgliedern. Der erste Bereich umfasst FE-Analysen menschlicher
Strukturen wie beispielsweise Spannungsanalysen des Ellbogengelenkes,
Biegungen und Verschiebungen des menschlichen Schlusselbeins bzw. Analysen
des menschlichen Schadels wahrend der Simulation von StoRen. Der zweite
Themenkomplex beinhaltet FE-Analysen diverser Implanatsysteme. Hierzu zahlen
u.a. FE-Belastungs- und Beanspruchungsanalysen der Lendenwirbelsaule mit und
ohne Fixateure, Untersuchungen zum Einfluss der Klemmsteifigkeit auf die
Lastverteilung in paarig montierten Wirbel-Fixateur-Interne, Analysen zum Einfluss
einer spinalen Lenden-Curvature in der sagittalen und frontalen Ebene auf die
Belastungsverteilung in den Bandscheiben bzw. Beanspruchungsanalysen von
Knochen-Implantat-Systemen im Bereich des menschlichen Kiefers.

Der dritte Betrachtungskomplex umfasst FE-Berechnungen im Rahmen diverser
Prothesen. Neben Spannungsanalysen am Schulterblatt nach Schultergelenkersatz
zahlen hierzu u.a. auch Untersuchungen zur Ermittlung von Belastungsverhaltnissen
an Beinprothesen bzw. FE-Analysen im Bereich des Femurs mit und ohne
Huftendoprothese.

Insbesondere fur den Bereich der unteren Extremitaten finden sich in der Literatur
einige, diesen drei Themenkomplexen untergeordnete, Finite-Elemente-Studien.
Tabelle 2 veranschaulicht eine Auswabhl in der Literatur dokumentierter FE-Analysen

im Bereich der unteren Extremitaten.

Tab. 2. FE-Analysen im Bereich der unteren Extremitaten

Analysierte
Autor(en) Jahr Titel Lokalisation
Huber-Betzer, H. | 1990 | Beitrage zur Biomechanik des Kniegelenk
Kniegelenkes und neue
Maoglichkeiten zur Versorgung.
Beaugonin, M., | 1996 | A numerical model of the Human Knochel/Fuld
Haug, E. & Ankle/Foot under Impact loading in
Cesari, D. Inversion and Eversion.
Merkle, C. 1996 | Messtechnische Untersuchungen Beinprothese
zur Ermittlung von
Belastungsverhaltnissen an
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Beinprothesen.

Tannous, R. E., 1996 | A Three-Dimensional Finite Knochel

Bandak, F. A., Elemente Modell oh the Human

Toridis, T. G. & Ankle: Development and

Eppinger, R. H. Preliminary Application to Axial
Impulse loading.

Kronig, H.-J. 1997 | Simulation eines Kniegelenks auf Kniegelenk
Basis von CT-Daten.

Richard, H. A., 1998 | Finite Elemente Studie fiir ein Kniegelenk

Kullmer, G. & Kniegelenk.

Weiser, J.

Ribble, T. G., 2001 | Stresses in the Growth Plate of the | Oberschenkel

Santare, M. H. & Developing Proximal Femur.

Miller, F.

Sackel, O. 2001 | Erstellung eines Volumenmodells Ober- und
von Femur und Tibia und deren Unterschenkel
Lastsimulation mittels Finite-
Elemente-Methode.

Simon, U., Augat, | 2001 | FE-Modell der proximalen Schafstibia

P., Ignatius, A. &
Claes, L.

Schafstibia mit Knochenimplantat —
Modellbildung, Analyse, Vergleich
mit In-Vivo-Ergebnissen.

4.4.2 FE-Analysen im Sport

Der folgende Literaturiberblick bezieht sich auf im Bereich sportlicher Bewegungen

durchgefiihrte Belastungsanalysen mittels FEM. Wahrend Tabelle 3 zunachst in der

Literatur dokumentierte FE-Analysen im Bereich des Sports zur Erlangung eines

Uberblicks auflistet, werden alle Studien im Anschluss sowohl in Bezug auf die

zugrunde liegende Fragestellung als auch in Bezug auf ihre Vorgehensweise sowie

auf deren erzielte Resultate explizit dargestellt.
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Tab. 3. FE-Analysen im Bereich des Sports

Analysierte
Autor(en) Jahr Titel Lokalisation
Qui, C. 1991 | The finite element analysis of tibia | Schienbein
stress in high jumping
Glitsch, U. 1998 | Simulation des Tennisschlages: Tennisschlager sowie
FE-Schlagermodell Auswirkungen der
Schwingungen auf
angrenzende
biologischer
Strukturen
Kullmer, G., 1998 | Construction of finite element Kniegelenk
Weiser, J. & models on the basis of computet
Richard, H. A., tomography data.
Kaps, P., 2000 | Pressure distribution Ski
Mdossner, M., under a ski during carved turns.
Nachbauer, W.
& Stenberg, R.
Roos, M. & 2000 | Erarbeiten einer Schnee-Ski-Bindung
Harnisch, U. wissenschaftlichen
Simulationsmethode des Systems
Ski/Bindung beim Kurvenfahren
unter
Berucksichtigung der
Schneemechanik — Umsetzung in
der Entwicklung eines
integralen Systems Ski-Bindung.
Hainzlmaier, C., | 2004 | Numerische Mechanik im Bobkufe

Wolf, S. &
Wintermantel, E.

Bobsport: Finite-Elemente-Modell

einer Bobkufe

QUI (1991) untersucht in seiner wissenschaftlichen Arbeit ,The finite element

analysis of tibia stress in high jumping® die Belastung des Schienbeins mit Hilfe der
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dreidimensionalen Finite-Elemente-Methode. Unter der Annahme, dass wahrend der
gesamten Sprungbewegung hohe Belastungen im Bereich des Schienbeins
auftreten, wird der Zeitpunkt maximaler Schienbeinbelastung innerhalb der
Gesamtbewegung ermittelt und die Belastungen des Schienbeins zu diesem
Zeitpunkt analysiert. Aufgrund vorliegender Resultate werden Vorschlage zur
Verbesserung diverser Hochsprungtechniken sowie zur Vorbeugung von

Schienbeinverletzungen erarbeitet.

Glitsch (1998, S. 104-107) analysiert das Schwingungsverhalten des
Tennisschlagers in der Treffphase mittels FEM. Hierzu wird der Schlager Uber einen
Biegebalken mit 77 Elementen modelliert, wobei der Schlager in der Hand frei
schwingt. Sowohl das statische Biegeverhalten als auch das Amplitudenspektrum
beim Schlag wird vorhergesagt. Die Ergebnisse zeigen auf, dass im Bereich um den
Schwingungsknoten vorwiegend hochfrequente Schwingungen auftreten, die fur den
Spieler wahrnehmbar sind und schnell abklingen. Am StoRmittelpunkt ist die reine
StoRBbelastung am geringsten, wahrend mit zunehmender Entfernung vom
Schwingungsknoten die Grundschwingung durch den Ballkontakt in den Vordergrund
tritt.

Kullmer, Richard & Weiser fuhren in den Jahren 1996-1998 FE-Simulationen des
menschlichen Bewegungsapparates wahrend sportlicher Bewegungen durch. Der
Konstruktion der Gelenk bildenden Knochen sowie zur Anfertigung der FE-Netze
sind Computertomographiedaten zugrunde gelegt. Die erstellten Modelle
berucksichtigen sowohl Kontaktbedingungen zwischen den Knochen als auch
kinematische Kopplungen der Knochen durch den Bandapparat. Die Einfihrung
diverser Randbedingungen fur sportliche Bewegungen flihrt zu einer
biomechanischen Analyse des Kniegelenks im Blick auf resultierende Belastungen
und Spannungen bei Durchfihrung einer Kniebeuge. Neben Fragen zur individuellen
Reduktion der Kniebelastungen werden Abschatzungen von Verletzungen und
Fehlbelastungen angestellt und Hinweise zur Vermeidung von Folgeschaden nach

medizinischen Eingriffen im Bereich des Kniegelenks formuliert.

Kaps, Mdssner, Nachbauer & Stenberg (2000) analysieren in ihrer FE-Studie die

Druckverteilung unter einem Ski wahrend einer gekarvten Kurvenfahrt. Das hierfur

47



Die Methode der Finiten Elemente (FEM)

konstruierte Modell des Skis wird als elastischer Balken auf einer Schneegrundlage
modelliert. Im Bereich der Skibindung bzw. der Auflageflache des Skistiefels auf dem
Ski wird eine Kraft, vergleichbar mit der Oberflachenkraft wahrend einer Skiabfahrt
modelliert. Ebenfalls erfolgt die Generierung einer realistischen Kraft sowohl im
Bereich der beiden Skienden als auch in transversaler Richtung. Auf der Basis der
Ablenkung und Torsion der Balkenelemente resultieren entsprechende
Differenzialgleichungen, mit denen sowohl der Kontakt zwischen Ski und Schnee als
auch die Eindringtiefe des Skis in den Schnee simuliert wird. Mit Hilfe der
physikalischen Gesetze des Schnees wird schlieB3lich die Druckverteilung unter dem
gesamten Ski modelliert und berechnet. Aufgrund messtechnischer Probleme

musste allerdings auf eine Validierung des Schneemodells verzichtet werden.

Roos, M. & Harnisch, U. (2000) erarbeiten im Rahmen eines Projekts in
Zusammenarbeit mit dem  Skihersteller Stockli eine  wissenschaftliche
Simulationsmethode des Gesamtkomplexes Ski-Bindung zur numerischen
Simulation von Kurvenfahrten unter Bertcksichtigung der Schneemechanik. Unter
Verwendung der Simulationssoftware NM SESES wird ein numerisches Modell,
bestehend aus Ski, Bindung und Schneeuntergrund generiert. Durch Modifikation
diverser Ski-Parameter, wie zum Beispiel der Geometrie, der Materialien, etc.
innerhalb einzelnen Simulationslaufe, kann schlieBlich die Funktion des
Gesamtsystems den aulleren Bedingungen im Skilauf optimal angepasst und die

Ski-Eigenschaften des realen Systems entsprechend modifiziert werden.

Hainzlmaier, C., Wolf, S. & Wintermantel, E. (2004) analysieren in ihrer Studie
-,Numerische Mechanik im Bobsport: Finite-Elemente-Modell einer Bobkufe*
Verformungen und Beanspruchungen einer Bobkufe auf der Eisbahn. Das
verwendete, dreidimensionale FE-Modell basiert auf der Geometrie einer
bestehenden Weltcup-Kufe und wurde mit 120.000 linearen und quadratischen
Tetraeder-Elementen modelliert. In diversen Biegeversuchen wurde die Kufe sowohl
einer vertikalen als auch einer horizontalen Last ausgesetzt und Ubereinstimmungen
des Modells mit der realen Kufe Uberprift. Zur Modellierung des mit der Kuve in
standiger Wechselwirkung stehenden Eises werden Werkstoffkennwerten von
postkristallinem Eis bei -5°C angenommen und ein konstanter Reibekoeffizient

vorausgesetzt. Der Gesamtfehler des Kufenmodells konnte im Biegeversuch bis hin
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zu 3,4% bestimmt werden, so dass die Autoren auf eine gute Eignung des
Kufenmodells zur Bewertung der Materialbelastung sowie zur Quantifizierung der

Verformungen schlielen.

Der Literaturlberblick verdeutlicht, dass FE-Analysen biologischer Strukturen
aulRerhalb des Sports sowohl in statischen als auch in dynamischen Situationen
haufig Anwendung finden und dass insbesondere flur medizinische Zwecke bereits
vielfaltige Untersuchungen mittels FEM durchgefuhrt wurden. Im Gegensatz hierzu
existiert im Bereich der Sportwissenschaft eine relativ geringe Anzahl derzeit
veroffentlichter FE-Analysen. Bemerkenswert ist aul3erdem, dass im Gegensatz zu
weiteren Wissenschaftsdisziplinen wie beispielsweise der Luftfahrttechnik, der
Automobiltechnik bzw. der Medizin bis heute fast keine Untersuchungen biologischer
Strukturen im Bereich der Sportwissenschaft in dynamischen Situationen aufzufinden
sind. So reicht die Anwendung der FEM in der Biomechanik des Sports in statischen
Situationen vereinzelt bis in die 90iger Jahre des letzten Jahrhunderts zurtck (vgl.
beispielsweise Qui 1991). In dynamischen Situationen hingegen wird die FEM von
Glitsch (1998) als einem der ersten angewandt, um neue Einblicke in das
Schwingungsverhalten eines Tennisschlagers wahrend der Treffphase zu erhalten.

Vorliegende Arbeit soll ihren Teil dazu beitragen, dieses Defizit aufzuarbeiten.
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5 Problemformulierung

Das Inline-Skating stellt eine sportliche Bewegungsform dar, die insbesondere
bei einer zunehmenden Anzahl von Kindern als Freizeitbeschaftigung in den
vergangenen Jahren immer mehr in den Vordergrund getreten ist. Das
alltagliche Inline-Skating von Kindern findet hierbei fast ausschlieRlich auf
hartem Asphalt statt. Hinzu kommt, dass in der Natur auftretende Erh6hungen
jeglicher Art die Kinder in vielen Féllen zu Niederspriingen auffordern, weshalb
davon auszugehen ist, dass die Korper der oft sehr jungen Inline-Skater
wahrend der resultierenden Landevorgéange relativ hohen Belastungen und
Beanspruchungen ausgesetzt sind, die vor dem Hintergrund einer ,gesunden
Entwicklung” unbedingt vermieden werden mussen. Die vorliegende Arbeit ist
daher der Analyse von Belastungs- bzw. Beanspruchungsgefligen wahrend
diverser Landevorgange bei Niederspringen im Bereich des Inline-Skatings von
Kindern gewidmet.

Die Belastung des Bewegungsapparates wird hierbei in Anlehnung an Ro6thig &
Prohl (2003, S. 72 & 73) spezifisch definiert als die Einwirkung mechanischer
Krafte auf bestimmte Teile des Bewegungsapparates. Die von auf3en am
Korper angreifenden Krafte werden hierbei als &ufRRere Belastung (Last)
bezeichnet und beinhalten GroRen wie z.B. Angriffspunkt, H6he und Richtung
der Last. Als innere Belastung werden die Kréfte bezeichnet, die intern auf
bestimmte Strukturen einwirken wie z.B. die Muskel- bzw. die Gelenkkraft. Die
an den einzelnen Funktionseinheiten hervorgerufenen Belastungen sind sowohl
abhangig von der aufReren Belastung als auch von der inneren Belastung
jeweils in Abhangigkeit von der Geometrie des Lastfalls, wie z.B. der
Skelettgeometrie und der Lage der einzelnen Segmente. Dies hat unmittelbar
zur Folge, dass bei gleicher auf3erer Belastung unterschiedliche innere
Belastungen resultieren kénnen und somit die an der Peripherie gemessene
Reaktionskraft zwar einen wesentlichen Faktor im Belastungsverhalten darstellt,
nicht aber identisch mit der Belastung ist.

Wird die innere Belastung auf den Querschnitt sowie die Geometrie und

Materialeigenschaften der belasteten Elemente bezogen, so kann die
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Beanspruchung der zu betrachtenden Struktur ermittelt werden. Die hierbei aus
den inneren Belastungen resultierenden Beanspruchungen sind von ganz
besonderer Bedeutung, da insbesondere fir biologische Materialien sog.
Beanspruchungsgrenzen gelten, bei deren Uberschreitung irreversible
Strukturverdnderungen wie, z.B. Risse oder Briche der entsprechenden
Struktur, auftreten. Die tatsachlich ermittelten Beanspruchungen der zu
analysierenden Struktur geben schlief3lich Aufschluss dartber, inwieweit bei der
Ausfuhrung bestimmter Bewegungen die Beanspruchungstoleranz ausgenutzt
wird bzw. wie ,geféahrdet” das betrachtete Element hinsichtlich irreversibler
Strukturverdnderungen ist. Die Beanspruchung einer zu analysierenden
Struktur hangt somit sowohl von der Belastung als auch von Querschnitt,
Geometrie und Materialeigenschaft der belasteten Struktur ab, so dass bei
gleicher Belastung unterschiedliche Beanspruchungen auftreten kénnen.

Aufgrund der Schwierigkeit, sowohl die innere und auf3ere Belastungsverteilung
als auch die beanspruchten Querschnitte hinreichend genau zu ermitteln,
werden im Rahmen von in der Literatur zitierten Studien entsprechend der
Darstellung in Kapitel zwei und drei sportliche Bewegungen in den meisten
Fallen unter dem Aspekt einer Bewegungs- nicht aber einer Belastungs- bzw.
Beanspruchungsanalyse durchgefihrt oder ausschlieBlich Belastungen
bestimmt und mittels diverser intra- bzw. interinidvidueller Vergleiche Aussagen

getroffen.

Um die individuelle unmittelbare Auswirkung einer von auf’en auf den
menschlichen Organismus einwirkenden Belastung, wie die wahrend der
Landung beim Inline-skatenden Kind auftretenden Beanspruchungen, detailliert
zu erfassen, muss ausgehend von realen kinemetrischen, anthropometrischen
sowie dynamometrischen Daten inline-skatender Kinder eine Strategie zur
Berechnung der inneren Belastungen sowie der daraus resultierenden
Beanspruchungen entwickelt werden. Die Entwicklung und Durchflihrung dieser
Strategie zur Ermittlung der beanspruchungsrelevanten Aussagen wahrend des
Inline-Skatings von Kindern steht im Zentrum vorliegender Arbeit.
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Exemplarisch fur Spriinge aus dem Alltag wird eine Landesituation nach einem
Sprung aus einer HOhe von 0,35Metern bei einer durchschnittlichen

Rollgeschwindigkeit von 2,6r%ec vor Verlassen der Bank auf deren

Belastungs- bzw. Beanspruchungsgefiige hin analysiert. Die Analyse erfolgt

schwerpunktmalf3ig unter folgenden Gesichtspunkten:

A) Berechnung der charakteristischen Belastungs- bzw. Beanspruchungs-
geflge im Bereich der Knorpelflachen der Kniegelenke wéhrend

charakteristischer Zeitpunkte der Landephase

B) Aufzeigen charakteristischer Veranderungen der Beanspruchungsgeflige bei
Variation diverser Parameter

Im Rahmen einer Parameterstudie werden diverse Modellparameter variiert,
entsprechende Landesituationen aus A) simuliert und die resultierenden
Belastungs- bzw. Beanspruchungsergebnisse im Bereich der Kniegelenke
wiederum ermittelt, verglichen und diskutiert. Da Kinder und Jugendliche in
vielen Fallen mangelhafte muskulare Absicherungen aufweisen, erfolgen
hierbei diverse Erhéhungen bzw. Reduktionen verschiedener Muskelaktivitaten,
die sich im Bereich von *+15% der vorhandenen Muskelaktivitat befinden und
somit in Bereichen liegen, die auf Basis mittelfristiger trainingsbedingter
Verdnderungen erzielt werden konnen. Hierbei stehen folgende

Fragestellungen im Vordergrund:

% Welche Auswirkungen hat eine um 15% reduzierte Aktivitat im Bereich
der Muskulatur der Ober- bzw. Unterschenkelrtickseite?

s Welche Auswirkungen hat eine um 15% reduzierte Muskelaktivitat im
Bereich des Mus. Quadrizeps?

s Wie wirkt sich eine 15%ige Reduktion aller Muskelgruppen auf die
resultierenden Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflachen der
Kniegelenke aus?

% Welche Auswirkungen hat eine um 15% erh6hte Muskelaktivitat im
Bereich aller Muskeln?
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C) Erarbeitung konkreter Vorschlage zur Belastungs- bzw. Beanspruchungs-
reduktion

Auf Basis der vorliegenden Erkenntnisse kann schlief3lich folgende
Fragestellung diskutiert werden:

Welche realistischen Maflinahmen kénnen zur Beanspruchungsreduktion
kindlicher Kniegelenke wahrend diverser Landevorgange beim Inline-Skating

durchgeftihrt werden?
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6 FEM zur Belastungs- und Beanspruchungsanalyse von

Landevorgéngen beim Inline-Skating von Kindern

Das vorliegende Kapitel umfasst die Darstellung der empirischen Vorgehensweise
der Arbeit. In einem ersten Schritt wird der methodische Ansatz dargestellt. Abschnitt
eins stellt hierbei zunachst die Untersuchungsdurchflihrung dar. Im Anschluss daran
werden die drei wesentlichen, zur Datenerfassung herangezogenen Messverfahren
aufgezeigt. Uber die zur Datenerfassung verwendeten Verfahren hinaus beschreibt
Abschnitt drei die Datenverarbeitung ausgehend von den gemessenen Rohdaten hin
zu den Eingabedaten des FE-Modells. Des Weiteren erfolgt die Dokumentation des
eigentlichen Modellbildungsprozesses einschliel3lich Berucksichtigung der Geometrie
und Massenverhaltnisse der einzelnen Teilkdrper, der verwendeten Kopplungs- und
Dampfungskonstanten, der Anfangsbedingungen, einer Boden-Kontakt-Modellierung
sowie der Modellierung der Kniegelenke mittels der Methode der Finiten Elemente.
Die Ergebnisse der auf Basis dieses Modells durchgefuhrten Simulationen werden im
Rahmen von Kapitel 6.2 dokumentiert, diskutiert und bewertet, in dem zunachst die
charakteristischen Belastungs- und Beanspruchungsgeflige der Landevorgange im
Einzelnen dargestellt werden. Im Folgenden werden die nach systematischer
Parametervariation resultierenden Belastungs- bzw. Beanspruchungsgefuge unter
den in Kapitel funf formulierten Fragestellungen dargestellt, verglichen und bewertet.
Der letzte Teil dieses Kapitels beinhaltet schliel3lich das Aufzeigen charakteristischer
Veranderungen der Belastungs- und Beanspruchungsverlaufe nach systematischer
Parametervariation und leitet daraus konkrete Vorschlage zur Belastungsreduktion
ab.

6.1 Methodischer Ansatz - Die Arbeitsschritte der FE-Belastungsanalyse

Anhand eines Flussdiagrams wird zunachst ein chronologischer Uberblick (iber die
Arbeitsschritte, beginnend mit der Datenerfassung bis hin zur Ableitung konkreter
Vorschlage zur Belastungsreduktion, gegeben.

Zur Realisierung der in Kapitel sechs formulierten Problemstellung liegt dieser Arbeit

das folgende methodische Vorgehen zugrunde.

54



FEM zur Belastungsanalyse von Landevorgangen beim Inline-Skating von Kindern
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Abb. 9: Flussdiagramm zur Methodik
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Voraussetzung fur die Berechnung der resultierenden Belastungs- bzw.
Beanspruchungsgeflge beim Inline-Skating von Kindern bildet die Bestimmung der
anthropometrischen Parameter, das Messen der Bodenreaktionskrafte sowie das
Messen der translatorischen bzw. rotatorischen Bewegungen aller Kérpersegmente.
Durch Eingabe dieser empirisch ermittelten Daten in das Finite-Elemente-Modell
werden die resultierenden Belastungen und Beanspruchungen entsprechend Kapitel
sechs berechnet. Diese Modellausgabe dient als Ergebnis der invers-dynamischen
FE-Modellrechnung.

In den darauf folgenden Simulationsldufen werden wiederum die empirisch
ermittelten anthropometrischen, dynamometrischen und kinemetrischen Daten
eingelesen. Im Rahmen einer Parameterstudie werden nun systematische
Veranderungen der Eingabedaten vorgenommen und die resultierenden Belastungen
und Beanspruchungen erneut berechnet.

Die Differenz zwischen den resultierenden Belastungen und Beanspruchungen vor
bzw. nach systematischer Variation diverser Belastungsparameter ermoglicht die
Berechnung wesentlicher Belastungsparameter und resultiert im Ableiten konkreter

Vorschlage zur Belastungs- und Beanspruchungsreduktion.

6.1.1 Untersuchungsdurchfiihrung

A) Versuchsaufbau

Zur Analyse der Belastungs- bzw. Beanspruchungsgefige der zu analysierenden
Landevorgédnge wahrend des Inline-Skatings von Kindern wird das optische
Messsystem CV-M-30 verwendet (vgl. Anhang C: Technische Daten). Hierbei
werden zwei Kameras orthogonal zueinander und senkrecht zur Bewegungsrichtung
der Probanden postiert. Eine dritte Kamera zeichnet den gesamten
Bewegungsablauf der Probanden auf.

Kamera eins wird auf einen Anstellwinkel von 5° eingestellt, die Kamerahdhe betragt
86.2 Zentimeter Uber dem definierten Nullniveau (Héhenangaben jeweils Oberkante
Cameragehause), der Abstand von der Objektebene betragt 605 Zentimeter. Kamera
zwei arbeitete in einem Winkel von 6°, einer Hohe von 87.5 Zentimetern und steht in

einem Abstand von 675 Zentimetern zur Objektebene.
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Um mdgliche Storeinflusse auszuschlie3en, werden alle Aufnahmen nach Einbruch
der Dunkelheit durchgefuhrt. Um optimale und homogene Lichtverhaltnisse zu
gewahrleisten, bestrahlen vier Lampen den Probanden von der Decke.

Abbildung 10 stellt den gesamten Versuchsaufbau schematisch dar.
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Abb. 10: Darstellung des gesamten Versuchsaufbaus

B) Versuchsdurchflihrung

An der vorliegenden Untersuchung zur Analyse verschiedener Landebewegungen
beim Inline-Skating von Kindern partizipieren eine weibliche sowie eine mannliche
Versuchsperson im Alter von sieben und zwolIf Jahren. Beide Probanden sind mit
dem Inline-Skating vertraut, haben bereits mehrmals kleine Springe aus
verschiedenen Héhen durchgeflhrt und verfugen Uber ein unterschiedliches Mal} an
Bewegungserfahrung bei Landevorgangen wahrend des Inline-Skatings.

Die Untersuchungen finden in der Universitatssporthalle der Universitat Tubingen
statt. Dabei durchlaufen die Probanden folgende Stationen:

1) Aufwarmen und Einspringen: Das Aufwarmen und Einspringen gestaltet sich

spielerisch, wird von beiden Probanden individuell durchgefihrt und findet
unter den Gesichtspunkten der Vorbereitung des Organismus auf die

bevorstehende Belastung, der Vorbeugung von Verletzungen sowie dem
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Kennen lernen der wahrend der Untersuchung auszufuhrenden
Sprungbewegung statt.

2) Markierung der Gelenkpunkte durch sieben Marker: Die Korpermarker werden

entsprechend Kapitel 6.1.2 an die Gelenkpunkte angeklebt.
3) Durchfuhrung der Sprunge: Die Probanden haben die Aufgabe, bei auf dem

Rucken fixierten Armen von einem definierten Startpunkt aus die Rampe
beidbeinig hinunter zu rollen. Das Hauptinteresse liegt jeweils auf einer
mdglichst perfekten, beidbeinigen Landung im Zentrum der Kraftmessplatte, die
sich in Verlangerung der Rampe im Boden implementiert befindet. Hierzu
werden von jedem Probanden 10 Sprunge durchgefuhrt und mit Hilfe der in
Kapitel 6.1.2 dargestellten Messmethodiken aufgezeichnet.

4) Anthropometrische Vermessung: Um die anthropometrischen Daten zu erfassen,

werden die Probanden entsprechend Kapitel 6.1.2 vermessen.

6.1.2 Messverfahren zur Datenerfassung

A) Anthropometrie

Die Erfassung der anthropometrischen Merkmale erfolgt nach Angaben von Hanavan
(1964). Die Probanden werden in leichter Sportbekleidung und ohne Schuhe bzw.
Inline-Skates mit einem Malstab bzw. einem Bandmald mit einer Aufldsung von

0,lcm, einer Wasserwaage sowie einer handelsublichen Personenwaage mit einer

Auflésung von 100Gramm vermessen.

Zur Beschreibung der anthropometrischen Eigenschaften wird jedes Korpersegment
mit physikalischen Charakteristika belegt, wobei elastische Eigenschaften zu einem
spateren Zeitpunkt im Rahmen der FEM gesondert Berucksichtigung finden. Jedes
Segment wird zunachst als starrer Korper betrachtet, der durch seine Masse, Lange,
Lage des Korperschwerpunktes und durch sein Tragheitsmoment bis auf Isomorphie
eindeutig bestimmt ist. Zur Berechnung dieser Parameter werden die Probanden
bzgl. verschiedener anthropometrischer Merkmale vermessen®. Wahrend die
Segmentmassen nach Clauser et al. (1969) berechnet werden, dienen die von

Hanavan aufgestellten Regressionsgleichungen schlieRlich der Berechnung der

® Die gemessenen Merkmale sowie deren Definitionen sind Anhang A zu entnehmen.
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weiteren fur das Modell als Eingabeparameter bendtigten individuellen,

mechanischen Korpersegmentparameterwerte.

B) Dynamometrie

Das Modell bendtigt als weitere Eingabeparameter die von aullen auf das inline-
skatende Kind einwirkenden Krafte, wie zum Beispiel die Gravitationskraft. Zur
Berechnung weiterer Kraftkomponenten dient eine Kraftmessplatte der Firma Kistler
(vgl. Anhang C: Technische Daten). Sie soll auftretende Stutzkrafte mdglichst genau
erfassen, ohne den zu untersuchenden Bewegungsablauf zu beeinflussen. Die Platte
verfugt Uber eine Abmessung von 0.40 m x 0.60 m. Ein Ladungsverstarker wandelt
die erzeugte Ladung in Spannung um, so dass ein Signal von £10 Volt vorliegt. Das
Signal wird Uber eine AD-Wandlerkarte analogdigital mit 12 Bit umgewandelt. Dies
entspricht einer Aufldsung von 2'? Pixeln. SchlieRlich gelangen die digitalisierten
Daten in einen PC und werden dort abgespeichert. Somit sind alle
dynamometrischen Daten, die das Modell als Eingabeparameter bendtigt, erfasst.
Die gemessenen Bodenreaktionskrafte dienen insbesondere der Abschatzung der
Modellgute. Hierzu wird eine Metrik definiert, die den Abstand zwischen gemessener

und berechneter Bodenreaktionskraft zu jedem Messzeitpunkt t bestimmit.

C) Kinemetrie

Das verwendete Messsystem hat die Aufgabe, alle Bewegungen der definierten
Korpersegmente wahrend der zu analysierenden Landevorgange zu erfassen. Zu
diesem Zweck wird das optische Messsystem CV-M30 verwendet. Die Kameras
werden mit 16 mm-Pentax-Objektiven der Firma Cosmicar mit Blenden von 1:1,4
ausgestattet. Die Bildfrequenz betragt 120 Bilder pro Sekunde bei einer
Gesamtaufnahmezeit von 1,25 Sekunden. Die Blendenotffnungszeit (elektronischer

Shutter) betragt ﬁ Sekunde. Dieses System ermdglicht die Bilderfassung mit

infinitesimaler Ruckwirkung auf die Probanden. Um die hohe Rate der Bilderfassung
zu realisieren, arbeiten die CV-M30-Cameras mit CCD-Chips mit 768x494
Bildelementen. Die Auflésung der CCD-Chips wird auf3erdem durch die Anwendung
einer Subpixel-Arithmetik erhdoht. Diese subpixelgenaue Bestimmung der Konturen
erfolgt unter Anwendung eines Kantendetektionsverfahrens. Jedes Segment kann

hierbei durch seine Lange und eine bestimmte Anzahl von Durchmessern
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beschrieben werden (vgl. DBS, 1998, S. 67). Auf Basis derartiger Voraussetzungen
resultiert die Aufnahme des in Abbildung 11 dargestellten Bewegungsablaufs eines

inline-skatenden Kindes.

Abb.11: Kinemetrisch erfasster Bewegungsablauf eines inline-skatenden Kindes

Zur optischen Verdeutlichung der Korperpunkte werden an den Probanden jeweils 8
Marker so angebracht, dass sie das Korpermodell vollstandig definieren. Abbildung
12 verdeutlicht die an folgenden von auf’en zu ertastenden Lokationen befestigten

Markierungspunkte®.

Marker 1: Humeroulnargelenk

Marker 2: Acromion

Marker 3: Trochanter major

Marker 4: Proximalis Epicondylus lateralis femoris
Marker 5: Patella

Marker 6: Distalis Epicondylus lateralis femoris

Marker 7: Malleolus lateralis

Marker 8: Lateraler Rand des Metatarsal

Abb. 12: Markerpositionierung

Die ermittelten Ortskoordinaten der Marker werden direkt Uber die
Digitalisierungskarte Genesis/LC auf einen PC transferriert. Dabei taktet Genesis/LC
die beiden Kameras, liest zeitgleich die beiden Signale ein und schreibt die

ermittelten Daten in den Hauptspeicher, Genlocking ist somit nicht notwendig. Mit

4Aufgrund der Herstellung der Marker aus Papier besitzen sie eine sehr geringe Masse und
beeintrachtigen den Probanden wahrend seiner Spriinge nur geringfligig. Sie haben unterschiedlichen
Durchmesser, besitzen diverse Aufdrucke und werden direkt auf die Haut geklebt. Das hierzu
verwendete Klebeband wurde in verschiedenen Experimenten zuvor sowohl auf seine Klebefahigkeit
wahrend Schweilbildung als auch auf seine Hautvertraglichkeit getestet und stellte sich als
zuverlassig heraus.
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Hilfe der eigenentwickelten Software V2000 (Schiebl, 2001) werden die Messpunkte
digitalisiert und deren Koordinaten abgespeichert.

Abbildung 13 liefert eine grafische Veranschaulichung der gesamten Messkette.

C\-M30
—— [ Objekt
|

H C\:M30
|

|

| |

|
W T

Abb. 13 Kinemetrische Messkette

Mit Hilfe der Filmanalyse kann somit Uber den gesamten Zeitraum des
Landevorgangs beim Inline-Skating Bild fur Bild der Bewegungsablauf erfasst

werden, so dass alle erforderlichen Parameter als Messwerte zur Verfugung stehen.

Die Erfassung und Weiterverarbeitung aller Rohdaten, wie beispielsweise die
Berechnung der Gelenkwinkel zur Eingabe in das Modell bzw. die Glattungsroutine,
erfolgt mittels der in Kapitel 6.1.3 dargestellten Operationen.

Da es sich bei allen Versuchen um symmetrische, zweibeinige Landevorgange
handelt, erfolgen die Berechnungen entsprechend der Modellierung jeweils fur das

rechte Bein.

6.1.3 Datenverarbeitung

Die anthropometrischen Daten liegen bereits in der Form vor, in der sie das Modell
verwendet.
Die dynamometrischen Daten konnen ebenfalls in der vorliegenden Form zur

Modellvalidierung verwendet werden.
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Somit stehen alle Parameter der anthropometrischen sowie der dynamometrischen
Eingabedaten fur das FE-Modell zur Verfigung.

Um die raumlichen Verlaufe der definierten Koérperpunkte zu bestimmen, mussen die
mit Hilfe des optischen Messsystems ermittelten Ortskoordinaten der 8 Kérpermarker
weiterverarbeitet werden. Zunachst wird die raumliche Lage der Markierungspunkte
rekonstruiert und daraus die Lage der Korpersegmente ruckberechnet.
Bildverarbeitungsmethoden werden eingesetzt, um die Mittelpunkte der
Markierungspunkte zu ermitteln bzw. die Bahnen der Markierungspunkte wahrend
der Landebewegung zu verfolgen.

Kalibration

Die Abbildung eines Objektpunktes aus dem dreidimensionalen Anschauungsraum in
eine zweidimensionale Bildebene wird grundsatzlich mit dem Begriff der
Parallelprojektion bezeichnet. Fur die Rekonstruktion ist die Kenntnis Uber den
projektiven Zusammenhang aller beteiligten Koordinatensysteme, wie z.B. den
Weltkoordinaten, den idealen Bildkoordinaten und den Kamerakoordinaten
notwendig. Zur Bericksichtigung der Abstande verschiedener Punkte von den
beiden Kameras, aus denen schliel3lich nicht zu vernachlassigende Verzerrungen
resultieren konnen, wird eine Referenzebene definiert, auf die samtliche Abstande
projiziert werden. In dieser Referenzebene wird ein rechteckiger Kalibrierrahmen
positioniert, der mit identischer Kameraeinstellung wie die Probanden am Anfang
bzw. Ende der Videoaufnahmen aufgenommen wird. Der Vorgang der Kalibration
bestent nun darin, mit Eingabe einer Menge von Punktepaaren (Szenenpunkt-
Bildpunkt) die zu ermittelnden Kameraparameter moglichst exakt auf das gewahlte
Kameramodell anzupassen, wobei die im Kamerabild detektierten Punkte eindeutig
den mit Weltkoordinaten bekannten Punkten des Kalibrierobjekts zugeordnet sind.
Mit den ermittelten Kameraparametern last sich dann die beobachtete Szene
rekonstruieren.

Um die Gute der in der Literatur dargestellten Kalibrationsverfahren abzuschatzen
und die Auswahl eines moglichst exakten Kalibrationsverfahren zu gewahrleisten,
kommen zwei Verfahren zur Kalibration vorliegender Daten zum Einsatz. Ein im
Bereich der Sportwissenschaft bereits etabliertes Kalibrationsverfahren nach Tsai
(1986) sowie ein Kalibrationsverfahren nach Hoppe et al. (2002), das relativ neu
entwickelt wurde und im Bereich der Biomechanik des Sports derzeit noch nicht

eingesetzt wurde. Das in der Biomechanik des Sports haufig eingesetzte Verfahren
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DLT wird in seiner ursprunglichen Form hierbei nicht betrachtet, da sich dieses
Verfahren fur Weitwinkelobjektive, wie sie im Rahmen der vorliegenden Arbeit
verwendet wurden, aufgrund des fehlenden radialen Linsenverzerrungsausgleichs
nicht eignet. Sowohl das Kalibrationsverfahren nach Hoppe als auch das
Kalibrationsverfahren nach Tsai werden entsprechend Abbildung 14 auf einen

dreidimensionalen Passpunktrahmen der Groflie 121,5m x123,5m x169,7m
mit 240Passpunkten angewendet.

Um den Entscheidungsprozess fur eines der beiden Verfahren zu erlautern, erfolgt
eine kurze Darstellung der grundlegenden Prinzipien beider Kalibrationsverfahren
sowie die Darstellung der Genauigkeit der jeweiligen Strategie. Auf die
mathematische Darstellung wird mit Blick auf Ubersichtlichkeit im Rahmen dieses

Kapitels verzichtet und auf Tsai (1986) sowie auf Hoppe et al. (2002) verwiesen.

000,

0000000 %00e

.ooo"'“"u...
........ [ ]
o0 ]

Abb. 14: Dreidimensionales Kalibrationsmodell

Voraussetzung fur das Kalibrationsverfahren von Tsai ist ein Kalibrationsmodell, das
mindestens sieben nicht komplanare Punkte liefert. Zunachst sind elf, den
Projektionsvorgang beschreibende Kameraparameter bzgl. aulderer als auch innerer
Orientierung zu bestimmen. Parameter der auReren Orientierung, die sowohl die
Position als auch Orientierung der Kamera im Raum beschreiben, sind hierbei z. B.
die Rotation um die x-Achse mit Winkel a, die Rotation um die y-Achse mit Winkel 3,
die Rotation um die z-Achse mit Winkel y sowie die Translation in x-, y- und z-
Richtung. Die intrinsischen Parameter hingegen beinhalten sowohl die Brennweite,
den x- bzw. y-Wert des Bildhauptpunktes, den Skalierungsfaktor als auch den

radialen Linsenverzerrungskoeffizienten.
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Abbildung 15 zeigt einige Parameter des Kameramodells nach Tsai. Der Punkt P
kann hierbei sowohl Uber das Kamerakoordinatensystem mittels der Koordinaten

P(Xc, Ye, Zc) als auch mittels durch die Koordinaten P(xw, yw, Zw) dargestellt werden.

42

"

X.¥.Z.) P
M»;. [xz’ wv(.-' Z()

B

Sensorebene

Abb. 15; Prinzip des Kameramodells nach Tsai (Tsai, 1987, 117)

Zur Transformation der 3-D-Szene auf die 2-D-Sensorszene der Kamera wird in flnf
Schritten vorgegangen. Zunachst werden die Szenenkoordinaten (Xw, Yw, Zw) mittels
einer Translation sowie einer Rotation in Kamerakoordinaten (X, Yc, Z¢) transformiert.
Die resultierenden Kamerakoordinaten werden nun in unverzerrte Sensorkoordinaten
(Xu, Yu) entsprechend der mathematischen Strahlensatze umgewandelt. Im Weiteren
erfolgt die Transformation dieser unverzerrten Sensorkoordinaten zunachst in
verzerrte Sensorkoordinaten (x4, Yq) und dann in digitalisierte Bildkoordinaten (xs, ys).
Aus der somit resultierenden Relation zwischen Szenenpunkt und Bildpunkt kdnnen
die Kameraparameter bestimmt werden, so dass schliellich die Kamerakoordinaten
in Weltkoordinaten des zu rekonstruierenden Szenenpunktes transformiert werden
konnen. Auf diese Weise resultiert ein Punkt auf der Sensorebene, durch dessen
Mittelpunkt eine Abbildungsgerade vom Kameraursprung der beiden Kameras gelegt

werden kann, auf der sich der Szenenpunkt befindet. Das Schneiden dieser beiden
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Geraden liefert schliellich den gewulnschten Szenenpunkt einschliel3lich seiner

Weltkoordinaten. Abbildung 16 veranschaulicht dieses Vorgehen.

[P, 30-Weltpunkt |
1l
P. 3D - Kamerapunkt J
1
Py Bildpunkt unverzerrt |
]
Pq Bildpunkt verzerrt J
ﬁ $x (Ca Cy)
l Py Kamerabildpunkt verzerrt ‘
a)
Iw
Szene
Yw
Xw
"
c
Kamera 1 Kamera 2
Ye Ye
b)

Abb. 16: a) Schematische Darstellung der Vorgehensweise der Kamerakalibration nach Tsai
einschlieRlich

b) Veranschaulichung Triangulation mittels zweier Kameras (vgl. Tsai, 1986,117)
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Im Gegensatz zum Kalibrationsverfahren nach Tsai basiert das Verfahren nach

Hoppe et al. auf dem einer Lochkamera. Ein wesentlicher Unterschied zu Tsai

besteht im Verzicht auf verschiedene Koordinatensysteme sowie auf eine Rotations-

und eine Translationsmatrix, die die Welt- in Kamerakoordinaten transformiert.

Abbildung 17 stellt das Kalibrationsmodell nach Hoppe et al. schematisch dar.

Xy =(x,y,2) 3D -Weltpunkt

bendtigt werden: , b, Z, ny, mg

P,=(n,m) 20-Bidpunktunverzemt  a(n,=ng)+ b(m,~my)= X, *s(Z -X,)

bendtigt werden: kg, 4

Ps=(ngmy) Kamerabildpunktverzert  Py= Py (Kafa+kife?) (Pa- Prous)

Videoprojektor / <7 >
Kamera ii
CCD/LCD-Ebene J

Projizierte
CCD/LCD-Ebene
durch Ursprung O

b)

Abb. 17: a) Schematische Darstellung der Kalibration nach Hoppe et al.
einschlief3lich
b) geometrischer Veranschaulichung (Hoppe et al., 2002, 10)
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Entsprechend Abbildung 17 wird im Rahmen des Kalibrationsverfahrens nach Hoppe
et al. die CCD- bzw. die LCD-Ebene der Kamera auf eine zu dieser parallelen Ebene
durch den Ursprung des verwendeten Koordinatensystems projiziert, so dass eine
Ebene C definiert ist. Da die optische Achse orthogonal auf der CCD- bzw. auf der
LCD-Ebene steht, kann das Zentrum der Linsenverzerrung F durch die orthogonale
Projektion von Z auf C ermittelt werden. Aus den verzerrten Pixelkoordinaten
resultieren dann die unverzerrten Pixelkoordinaten und daraus entsprechend die
unverzerrten Koordinaten auf der Ebene C. Mittels der bei Hoppe et al. verlangten
mindestens sechs Referenzpunkte kdnnen dann die bendtigten 13 Modellparameter
durch Loésen eines linearen Gleichungssystems iterativ berechnet werden. Im
Gegensatz zum Kalibrationsverfahren von Tsai wird bei mathematischer Betrachtung
der den Verfahren zugrunde liegenden Gleichungen deutlich, dass Hoppe et al. zur
Entwicklung diverser Terme im Rahmen der Bestimmung der verzerrten
Pixelkoordinaten sowohl gerade als auch ungerade Terme bertcksichtigt, wahrend
bei Tsai ausschliel3lich gerade Exponenten Beachtung finden. Nach Auffassung von
Hoppe et al. sowie auf Basis analytischer Uberlegungen kann darin ein wesentlicher
Grund fur exaktere Parametrisierungen liegen. Tabelle vier belegt diese Vermutung
mittels eines Vergleichs der mittleren Pixelabweichung der jeweils berechneten von

den urspringlichen Pixelkoordinaten bzgl. beider Kalibrationsverfahren.

Tab. 4. Vergleichende Veranschaulichung der Kalibrationsergebnisse nach Tsai und nach Hoppe et

al. anhand zweier Datensétze (vgl. Hoppe et al., 2002, S. 12)

Modell Mittlere Pixelabweichung Mittlere Pixelabweichung
Datensatz 1 (in Pixeln) Datensatz 2 (in Pixeln)
Tsai 0,351 0,361
Hoppe et al. 0,188 0,171

Tabelle vier zeigt diverse, mit dem Modell nach Hoppe et al. besser als mit dem
Modell nach Tsai parametrisierbare Datensatze, so dass im Rahmen vorliegender
Arbeit das insbesondere mit weniger Implementierungsaufwand arbeitende
Kalibrationsverfahren nach Hoppe et al. Anwendung findet.

Mit Hilfe der Kalibration sind somit alle Langenverhaltnisse in vertikaler und

horizontaler Richtung eindeutig bestimmt und die raumlichen Fehler der Abbildung
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auf ein Minimum reduziert, so dass die Kalibration im vorliegenden Fall bis auf 0,6cm

genau erfolgt, was mit einem relativen Fehler von 0,04% zu bezeichnen ist.

Zur weiteren Ermittlung der Raum-Zeit-Verlaufe der definierten Korperpunkte, die
dem FE-Modell als Eingabedaten dienen, mussen die mit Hilfe des optischen
Messsystems ermittelten und bereits kalibrierten Ortskoordinaten der sieben
Korpermarker weiterverarbeitet werden. Die abgetasteten und mit Fehlern
behafteten, rekonstruierten Gelenkpunktverlaufe wurden hierzu mittels eines
Butterworth-Filters geglattet, um fehlerhafte Schwankungen zu reduzieren. Die
optimale Cuttoff-Frequenz wurde zuvor mittels einer Residualanalyse nach Winter
berechnet und lag abhangig von jedem Kdérpermarker zwischen funf und sieben Herz
(vgl. Nagano et al., 2003, S. 196).

Mittels Konstruktion diverser Geraden und Ebenen durch die Markerpunkte und der
Anwendung trigonometrischer Operationen auf den dreidimensionalen Verlauf der
Messpunkte wird sowohl die Gelenkwinkel-Ausgangsposition als auch die einzelnen
Gelenkwinkelverlaufe bestimmt und kdnnen somit in den Gelenken des Modells
vorgegeben werden. Die Berucksichtigung der Gelenkwinkelveranderungen in der
Frontal- sowie der Transversalebene wurde zu Problemen in der Modellierung der
Roll- bzw. Reifen-Boden-Kontaktsituation fihren, die den Rahmen der vorliegenden
Arbeit bei Weitem ubersteigen wuirden. Abbildung 18 stellt die entsprechenden

Segmente und Gelenkwinkel des Modells dar.
Segment 2

Segment 1
N

(-]

— Segment 5
Segment 6 —

=B
Segment ?xo

Abb. 18: Bezeichnung der Segmente und Gelenkwinkel
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Somit stehen alle, dem Modell als Eingabedaten benétigten Parameter zur
Verfligung, so dass das FE-Modell erstellt werden kann.

Zur Konkretisierung bzw. Programmierung dieses Modells findet ein spezielles
Softwarepaket Anwendung. Um das Modell des inline-skatenden Kindes im
Folgenden in der Modellierungs- und Simulationssoftware VisualNastran erstellen zu
kdnnen, mussen zunachst die einzelnen Modellkomponenten auf Basis des

Modelloriginals berechnet werden. Diese Darstellung erfolgt im nachsten Abschnitt.

6.1.4 Modellbildung

Soll, wie in der vorliegenden Arbeit, die Analyse eines mehrgliedrigen Korpers
wahrend verschiedener Landevorgange durchgefiihrt werden, st diese
Untersuchung nur unter Berucksichtigung von Eigenbewegungen der verschiedenen
Teilsegmente mdglich. Ein experimentelles Vorgehen, bei dem zum Beispiel einzelne
Glieder imobilisiert werden, ist daher kaum moglich. Die Lésung dieses Problems
kann lediglich mit Hilfe eines geeigneten Modells erfolgen.

Ein bislang bei biomechanischen Untersuchungen haufig herangezogenes
Mehrkorpermodell des menschlichen Korpers wurde bereits 1964 von Hanavan auf
der Basis anthropometrischer Messungen zur Berechnung der
Tragheitscharakteristika des menschlichen Koérpers und seiner Segmente entwickelt.
25 anthropometrische Malde, die sowohl Koérpermasse und Korperlange, als auch
Umfang, Lange, Breite und Tiefe der Segmente beschreiben, werden in das Modell
eingegeben, um individuelle Massenpunkte und Tragheitstensoren des Korpers und
seiner Segmente zu berechnen. Urspringlich wurde dieses Modell fir
Bewegungssimulationen in der Raumfahrtforschung entwickelt. Bis heute wurde das
Modell des menschlichen Korpers nach Hanavan in sportwissenschaftlichen
Untersuchungen mehrfach erfolgreich angewendet, wie z.B. flir Simulationsmodelle
im Hochsprung (Prei, 1987), fir den Absprung zum Flick-Flack am Boden
(Spaepen, 1983), fur die dreidimensionale Computersimulation zur Entwicklung
neuer Elemente im Kunstturnen (Hong, 1991), fur Flugteile im Bodenturnen
(Briggemann et al., 1990) etc. Das Hanavan-Modell bietet eine gute Approximation
des Modellvolumens bzw. der Modellmassen an das Originalvolumen bzw. die

Originalmasse und erfasst die
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mechanischen Charakteristika des menschlichen Koérpers in einem Mal3e, das zur
Bearbeitung der in dieser Arbeit gewahlten Fragestellung genugt.

Insbesondere ermoéglicht es die Berechnung der geometrischen Dimensionen, der
Massen, der Schwerpunkte sowie der Tragheitsmomente aus anthropometrischen
Daten. Die folgende Darstellung des Modells erfolgt in Anlehnung an Hanavan (1964).
Das Hanavan-Modell setzt sich aus 15 starren, geometrischen Korpern homogener

Dichte zusammen, die durch reibungsfreie Gelenke miteinander verbunden sind.
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Abb. 19: Modell des menschlichen Kérpers nach Hanavan (vgl. Hanavan, 1964, S. 8)

Die 15 Segmente des Modells approximieren die Korperteile wie folgt.
Die Korpersegmente der beiden Oberarme, der Unterarme, der Oberschenkel, der
Unterschenkel sowie die beiden FiuRRe werden als senkrechte Kreiskegelstimpfe

modelliert.
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Der Kopf wird als Rotationsellipsoid mit senkrechter Rotationsachse dargestellt. Sein

senkrechter Durchschnitt wird als Differenz zwischen Kérperhéhe und Kinnhohe, sein

waagrechter Umfang als Kopfumfang definiert.

Das Segment Hand wird als Kugel mit Durchmesser 2R dargestellt.

Der Rumpf besteht aus zwei aufeinander gesetzten, senkrechten elliptischen Zylindern.

Die Gesamthohe beider Zylinder ergibt sich aus der Sitzhohe abzuglich der Differenz

von Korper- und Schulterhéhe. Der transversale Durchmesser des oberen

Rumpfsegmentes ergibt sich aus dem Mittelwert von Brustkorb- und Taillenbreite, der

sagittale Durchmesser ergibt sich aus dem Mittelwert von Brustkorb- und Taillentiefe.

Entsprechend ist der transversale Durchmesser des unteren Rumpfsegmentes als

Mittelwert aus Taillen- und Huftbreite, der sagittale Durchmesser als Mittelwert aus

Taillen- und Geséaltiefe definiert. Die Beschreibung der mechanischen Eigenschaften

der einzelnen Starrkorper erfolgt in einem fir jedes Segment definierten, symmetrischen

Koordinatensystem, dessen Ursprung sich im jeweiligen Massenzentrum befindet.

Die Achsen dieser Koordinatensysteme werden folgendermaRen definiert®:

x-Achse: Verlauf parallel zur Transversalachse des Modells; Orientierung von
der linken zur rechten Korperseite

y-Achse: Verlauf parallel zur Sagittalachse des Modells; Orientierung von der
Kdrpervordersetie zur Korperruckseite

z-Achse: Verlauf parallel zur Longitudinalachse des Modells; Orientierung von

"oben nach unten”®

Aus den oben beschriebenen Anforderungen an das Modell des inline-skatenden
Kindes resultiert somit eine modifizierte Form des Hanavan-Modells, das in einzelne
Teilkérper und Gelenke zerlegt ist, die auf geeignete Submodelle abgebildet werden und
aufgrund der physikalischen Gegebenheiten so miteinander verbunden sind, dass die

mechanischen Eigenschaften des Systems genau wiedergegeben werden.

> vgl. Abbildung 19
® Die Beschreibungen aller drei Achsen beziehen sich auf die in Abb. 19 dargestellte
Standardkorperstellung des Modells
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Zunachst muss somit die Geometrie der einzelnen Teilkérper sowie entsprechende
Langen- und Massenverhaltnisse, Kopplungs- und Dampfungskonstanten,

Anfangsbedingungen, etc. festgelegt werden.

6.1.4.1 Geometrie der Teilkérper

Zur Modellierung des Modells des inline-skatenden Kindes missen die aus den
anthropometrischen Daten gewonnenen Informationen des Probanden abgebildet
werden. Die hierzu bendétigten Langen der einzelnen Teilkdrper des Modells werden
entsprechend den anthropometrischen Daten enthommen, die gesondert in Anhang A
aufgefiihrt sind.

Das im Rahmen der vorliegenden Arbeit verwendete Modell des menschlichen Kérpers
nach Hanavan erfahrt hierbei eine wesentliche Erweiterung gegeniber dem in Abschnitt
6.1.4 dargestellten Modellansatz und stellt somit eine veranderte Version des Modells
des menschlichen Kérpers nach Hanavan dar. In der urspringlichen Form des
Hanavan-Modells wird Ober- sowie Unterrumpf mittels zweier elliptischer Zylinder
approximiert, die jedoch nicht gegeneinander um die Segmentlangenachse rotieren bzw.
nicht in der Frontal- und Sagittalachse gegenseitig abknicken konnen. Eine erste
Modifikation im Sinne einer Erweiterung der Beweglichkeitscharakteristika des Modells
wird somit im Rahmen vorliegender Arbeit durch die Einfihrung eines weiteren
Gelenkpunktes zwischen Ober- und Unterrumpf erzielt, so dass sowohl der Ober- als
auch der Unterrumpf gesondert voneinander modelliert werden.

Die Berechnung der mechanischen Eigenschaften der einzelnen Kérpersegmente
erfolgt durch den Einsatz individueller anthropometrischer Daten nach folgenden
Gleichungen’. Entsprechend der ermittelten Daten resultieren in Anlehnung an Hanavan

(1964) somit folgende Grol3en der Teilkorper des Modells des inline-skatenden Kindes.

" Die fur die Berechnung eingfiihrten Symbole sind Anhang A zu entnehmen.
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R = 0.5-(HKO-HSH),
RR = UKO/(2P1),
SL = HKO-HSH,
R =11.95cm
RR =8.44cm
Abb. 20: Kopf (Hanavan, 1964, S. 13) SL =23.9cm
Oberrumpf:
R = 0.5-BBR,
RR = 0.25- (TBR+TTA),
SL = HSH-HST,
R =10.35cm
RR =6.55cm
Abb. 21: Oberrumpf (Hanavan, 1964, S. 14) SL =9.9cm
Unterrumpf:
R = 0.5-BHU,

RR = 0.25-(TTA+TGE),
SL = HSI-(HKO-HST),

R =11.35cm
RR =6.275cm
SL =35.2cm

Abb. 22: Unterrumpf (Hanavan, 1964, S. 16)
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Abb. 25: Hand (Hanavan, 1964, S. 17)

Oberarm:
HINGE POINT l-_
C.G. R R = UOA/(2-PI),
\ T asL }
y | RR = UEL/(2-PI),
sL SL = LOB,
-2 ae R = 3.58cm
RR = 2.94cm
Abb. 23: Kegelstumpfsegment Oberarm SL = 20.8cm
(Hanavan, 1964, S. 18)
Unterarm:
R = UEL,
HINGE POINT — r_
co RR = UHG/(2-Pl),
' nSL I _
Y 4 SL = LUA,
sL
X _ R = 2.94cm
“!ZL‘ 2 RR RR =1.99cm
SL =19.2cm
Abb. 24: Kegelstumpfsegment Unterarm
(Hanavan 1964, S. 18)
Hand:
HINGE POINT R = UFA/(2PI),
. RR=R,
| SL = 2R,
Y 2R
R =3.18cm
X
2 RR =3.18cm
SL =6.37cm
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Oberschenkel:
2R R = UOS/(2-Pl),
DELSH
C.G. nSL _ ..
Y iy SL = HKO-HSI-HKN,
sL
X — 1 R =6.16cm
—J l-—ZRR
z RR =4.15cm
Abb. 26: Kegelstumpfsegment Oberschenkel SL =19.2cm
(Hanavan, 1964, S. 20)
Unterschenkel:
HINGE POINT R [— R = UKN/(2-P1),
RR = UFG/(2-Pl),
c.G. nSL
Y 4 SL = HKN-HKC,
sL
X | I——L R = 4.15cm
2 RR
RR =3.04cm
z
SL =30.3cm
Abb. 27: Kegelstumpfsegment Unterschenkel
(Hanavan, 1964, S. 21)
FuR:
R = 0.5-HKC,
_.! " HINGE POINT RR = so zu wahlen, dass das
J_ Gravitationszentrum des
(I Z FulRes vom gréRReren

/\ 3;

Abb. 28: Kegelstumpfsegment Unterschenkel
(Hanavan, 1964, S. 22)

Ende 0.429-SL entfernt ist.

SL = LFU,

R =2.75cm
RR =1.77cm
SL =19.2cm
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6.1.4.2 Massenverhaltnisse

Wahrend die Abkirzung ,cg“ in Abbildung 20 bis 28 das jeweilige Massenzentrum
(center of gravity) bezeichnet, erfolgt die Bestimmung der Massen der einzelnen
Teilkdrper in  Anlehnung an  Zatsiorsky (1979). Die entsprechenden
Regressionsgleichungen sind Anhang A zu entnehmen. Somit resultieren fir das Modell

des inline-skatenden Kindes folgende Massen der einzelnen Teilkorper.

Masse Kopf = 4.4754 kg

Masse Oberrumpf =1.72 kg
Masse Unterrumpf = 7.36 kg
Masse Oberarm = 0.6859 kg
Masse Unterarm = 0.6 kg

Masse Hand = 0.26 kg

Masse Oberschenkel = 3.5413 kg
Masse Unterschenkel = 1.3601 kg
Masse Ful3 = 0.594 kg

Der schnelle Anstieg der Bodenreaktionskréafte wahrend der Landung des inline-
skatenden Kindes auf dem Boden, der mittels der Kraftmessplatte bestimmt wurde,
weist auf hohe Beschleunigungen hin. Dies erfordert die Einfihrung von
Schwabbelmassen zur Modellierung des Verhaltens der Weichteile. Nach
Untersuchungen von Gruber (1987) reicht die detaillierte Schwabbelmassen-
modellierung fiur die Bereiche des Rumpfes sowie der Ober- und Unterschenkel zur
Simulation derartiger Landebewegungen aus.

Im Rahmen vorliegender Modellierung bestehen die Segmente Rumpf, Ober- und
Unterschenkel somit nicht aus einer homogenen starren Masse. Sie setzen sich
vielmehr aus Teilmassen unterschiedlicher Charakteristika zusammen, so dass die
Massen in ihren kndchernen (my) sowie ihren schwabbelnden (ms) Anteil zergliedert
werden. Die Modellierung der Weichteile, die sich gegenliber dem Knochen verschieben

konnen, erfolgt hierbei aquivalent zur Modellierung des knéchernen Anteils mittels
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jeweils eines starren Korpers. Hierbei wird approximativ angenommen, dass der
Massenmittelpunkt des Knochens identisch mit dem Massenmittelpunkt des
Korpersegments zusammenféllt. Die Beweglichkeit des schwabbelnden Anteils wird
kinematisch mittels eines Gelenkes implementiert. Die Kraftkopplung zwischen den
Weichteilen und den Knochen erfolgt hierbei mittels eines Kraftkoppelelements mit
implementierten Kraften, das die im Modelloriginal durch bindegewebige Strukturen wie
z.B. Haut, Sehnen, Muskeln, etc. hervorgerufenen Krafte approximiert. Das
Kraftkoppelelement beschreibt somit die wesentlichen viskoelastischen Eigenschaften
des Modelloriginals. Seine Lage befindet sich zwischen dem Mittelpunkt des
entsprechenden Weichteils sowie dem entsprechenden Massenmittelpunkt des
Korpersegmentes. Die Modellierung der schwabbelnden Masse erfolgt mittels einer
Kugel vom Radius 0,002m und wird mittels einer Feder-Dampfer-Konstruktion jeweils im
Massenmittelpunkt des jeweiligen Teilkorpers entsprechend 6.1.4.3 an die kndcherne
Struktur angehangt.

Zur Berechnung der Massenverhéltnisse von Knochen und Schwabbelmasse wird auf
medizinische Daten rekurriert. So liefert die Vermessung kindlicher Skelettknochen
sowohl die notwendige Auskunft Gber die entsprechenden Knochenlangen als auch tber
die Knochenradien der einzelnen Teilkérper. Auf Basis dieser Daten kann das Volumen

jedes Knochens als Zylinder approximativ bestimmt werden. Nach Multiplikation dieser

GrolRe mit der fur Knochen realistischen homogenen Masse von 1'2%m3 wird die

Masse des Knochens berechnet und von der bereits ermittelten Gesamtmasse des
entsprechenden Teilkorpers subtrahiert, so dass die Masse des schwabbelnden Anteils
resultiert. Da fur den Rumpf kein Knochenradius vorliegt, wird ein fiktiver Zylinder
angenommen, der vom Huftgelenk bis zur Schulter reicht. Die Gesamtheit der fir die
Berechnung bendtigten anthropometrischen Daten sind Anhang B zu entnehmen.

Somit  resultieren im  vorliegenden Fall folgende, prozentual bestimmte

Massenverhéaltnisse von Knochen und Schwabbelmasse.

Rumpf: my=4.994 kg , ms = 4.086 kg
Oberschenkel: my=1.31 kg , mg= 2.2313 kg
Unterschenkel: m,=0.435 kg , ms= 0.9251 kg
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Im Fall der Rechnung mit starren Teilkorpern des Modells fir den Bereich des Kopfes,
der FulRe sowie der Hande werden die Anteile der Schwabbelmasse verschwindend
gering gegenuber dem Anteil der Knochenmasse und somit im Rahmen vorliegender
Modellierung vernachlassigt. Mit Hilfe der Schwabbelmassenmodellierung werden somit
Muskulatur, Fettgewebe, Bander und Haut als starre Korper modelliert, die nicht-

elastisch, verschiebbar und verdrehbar an die entsprechenden Knochen gekoppelt sind.

6.1.4.3 Kopplungs- und Dampfungskonstanten

Die Kopplung zwischen Knochen und schwabbelnder Masse erfolgt mittels einer quasi-
elastischen Kraft mit Dampfung. Hierbei muss eine Kraft implementiert werden, die
zusammen mit einer entsprechend gewahlten Dampfung das nattrliche Verhalten der
Weichteile relativ genau approximiert. Zur Modellierung des Verhaltens der Gesamtheit
der Weichteile gegenuber den kndchernen Anteilen muss neben der
Massenbestimmung der einzelnen knodchernen und schwabbelnden Anteile die
Implementierung geeigneter Feder- und Dampfungskonstanten zur
Schwabbelmassenkopplung erfolgen. Hierzu findet ein lineares Feder- Dampfer-Modell
Anwendung. Die Frequenz der Schwingung bei Auslenkung der Schwabbelmasse in
longitudialer bzw. transversaler Richtung zum Knochen wird hierbei durch eine

Federkonstante ¢, =c, festgelegt, die Uber die Anzahl der Schwingungen der

Schwabbelmasse nach Auslenkung gegentber dem Knochen entscheidet. Die Starke

der Dampfung wird mittels einer Dampfungskonstanten d, =d, festgelegt. Zur

Bestimmung dieser Kopplungsparameter wird ein einfaches Modell eines Koérpers
verwendet, an den eine Schwabbelmasse angekoppelt wird. Die geometrischen Daten
sowie die Massenverhdltnisse dieses Korpers entsprechen jeweils den mit
Schwabbelmassen zu versehenden Teilkérpern des Modells. Die auf diese Weise
entstehenden Modelle werden aus einer H6he von 20 cm mit entsprechender, aus dem
Video ermittelter Anfangsgeschwindigkeit auf den Boden fallen gelassen und prallen

dort auf. Die Konstanten c¢, =cund d, =d, werden nun so gewdhlt, dass die

Schwabbelmasse die in der medizinischen Literatur relevante Oszillationsfrequenz von

30Herz nicht Uberschreitet und Schwingungen von maximal zwei Zentimetern
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ausgefuhrt werden. Abbildung 29 stellt die gesamte Versuchsanordnung des Aufpralls
des Koérpers mit Schwabbelmasse auf dem Boden dar.
a) b)

Abb. 29: Kdrper mit Schwabbelmasse
a) vor dem Aufprall

b) kurz nach dem Aufprall

Abbildung 29 verdeutlicht, dass Knochen und Schwabbelmasse kurz nach dem Aufprall
gegeneinander verschoben und verdreht sind. Die Verdrehung der Weichteile

gegentber dem Knochen sowie das entstehende Drehmoment findet somit ebenfalls

Berlicksichtigung. Auf diese Weise wird die Federkonstante ¢, =c, =1.5-10" % sowie

die Dampfungskonstante d,:dtzl.Sk% ermittelt und in das Modell des inline-

skatenden Kindes implementiert.
6.1.4.4 Gelenke

Gelenke sind Diskontinuitaten in einem biologischen System, die Krafte und Momente
bedingt Ubertragen und dadurch Bewegung ermdglichen. Zur Verbindung der einzelnen
Teilkorper werden dem 15-segmentigen Starrkorpermodell mit Schwabbelmassen hierzu
ideale, d.h. masselose und reibungsfreie Gelenke, in Form von Drehmotoren
implementiert. Die Positionierung der Gelenke erfolgt in Anlehnung an Hanavan (1964).
Der in den Abbildungen 20 bis 28 enthaltene ,hinge point* gibt hierbei die Lage der
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jeweiligen Gelenkpunkte, bestehend aus Gelenkpfanne und Gelenkpunkt, an. Sie sind
ebenfalls geometrisch mittels anthropometrischer Daten des Modelloriginals nach
folgenden Gesetzmaligkeiten zu berechnen und werden als reibungsfrei angenommen.
Die Gelenkverbindung zwischen Oberarm und Rumpf befindet sich in der x-z-Ebene des
Segmentkoordinatensystems des Oberrumpfes. Der Gelenkpunkt des Oberarms ist in
Abbildung 30 bezeichnet. Die entsprechende Gelenkpfanne liegt in der x-z-Ebene des
Segmentkoordinatensystems des Oberrumpfes mit Abstand R des Oberarms von

seinem oberen Querschnitt.

Abb. 30: Schultergelenk des Modells des menschlichen Kérpers nach Hanavan (vgl. Ballreich et al.
1989, S. 161)

Unter- und Oberarm sind durch ein Gelenk im Mittelpunkt des proximalen Durchmessers
des Unterarmes verbunden, dessen Gelenkpfanne im Mittelpunkt des distalen Quer-
schnitts des Oberarmes definiert ist.

Die Gelenkpfanne der Hand liegt im Mittelpunkt des distalen Querschnitts des Unter-

arms. Sein Gelenkpunkt befindet sich auf der Peripherie der Kugel.

Die Verbindung zwischen Unterschenkel und Fuld erfolgt durch ein Gelenk, dessen
Gelenkpfanne sich im distalen Querschnitt des Unterschenkels befindet. Der
Gelenkpunkt des Ful3es ist in Abbildung 31 dargestellt.

Abb. 31: FuRgelenk des Modells des menschlichen Kérpers nach Hanavan (vgl.
Ballreich et al. 1989, S. 162)
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Der Gelenkpunkt zwischen Ober- und Unterrumpf befindet sich im Mittelpunkt des
proximalen Querschnitts des unteren Rumpfsegments, die Gelenkpfanne im
Mittelpunkt des distalen Querschnitts des oberen Rumpfsegments. Abbildung 20
dokumentiert den Gelenkpunkt des Oberschenkels. Die Gelenkpfanne befindet sich
in der x-z-Ebene des Segmentkoordinatensystems des Unterrumpfes mit Abstand ,,S*
von seinem unteren Querschnitt und dem Radius R des Oberschenkels von seiner
Seite. Die Grolle ,S" resultiert hierbei aus der Differenz von Sitzhéhe und der

Differenz aus Korpergré3e und Trochanterhdhe.

Abb. 32: Hiftgelenk des Modells des menschlichen Kdrpers nach Hanavan (vgl. Ballreich et al.
1989, S. 161)

Der Gelenkpunkt des Unterschenkels liegt im Mittelpunkt seines oberen

Querschnitts, die Gelenkpfanne befindet sich im Mittelpunkt seines unteren
Querschnitts des Oberschenkels.

Um das Problem der Durchdringung angrenzender Korper zu vermeiden, muissen
ihre Rotationsfreiheitsgrade auf bestimmte Winkelbereiche entsprechend des
Modelloriginals begrenzt werden. Beim Menschen begrenzen hierbei sowohl
Gelenkkdrper als auch Bander, Sehnen, Muskeln und Weichteile das Ausmald der
Bewegungsfreiheit. Wahrend in den Gelenken von Knie, Hufte und Schulter
hauptséachlich Begrenzung durch sich straffende Bander und Muskeln erreicht wird,
besitzt das Ellbogen- und das Fuf3gelenk zusatzlich eine Knochenhemmung. Beim
Beugen kommt auferdem der direkte Anschlag an das Weichteilgewebe hinzu,
wobei ein Teil der Bewegungsenergie bei der Verdrangung des Weichteilgewebes
verloren geht. Zur Berilcksichtigung der Gesamtheit derartiger Phdnomene erfolgt
die Implementierung der Gelenkanschlage durch die Angabe eines minimalen sowie
eines maximalen Winkels. In Abhangigkeit von diesem Gelenkwinkel und der
Winkelgeschwindigkeit wird ein Drehmoment erzeugt, das das Gelenk am Verlassen
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des erlaubten Bereichs hindert. Die der Modellierung zugrunde liegenden
Beweglichkeitsparameter wurden dem Probanden zuvor entnommen.

Die Ansteuerung der einzelnen Gelenke erfolgt mittels der aus der Videoanalyse
berechneten Gelenkwinkelverlaufe, die durch entsprechende Files eingelesen

werden.

6.1.4.5 Inline-Skate-Schuh-Modellierung

Wahrend der Landung des Inline-skatenden Kindes auf dem Boden wird die
gesamte, entstehende Kraft ausgehend vom kindlichen Korper Uber die beiden
Inline-Skate-Schuhe auf den Boden Ubertragen. Die hierbei vom Inline-Skate-Schuh
ausgehende Damfung sowie die charakteristische Eigenschaft des Weiterrollens der
Inline-Skate-Schuhe beeinflusst den gesamten Bewegungsablauf wesentlich und
muss daher im Rahmen der Modellbildung gesondert Berlcksichtigung finden.

Der Inline-Skate-Schuh selbst besteht hierbei aus unterschiedlichen Geometrien
bzw. Materialien. Abbildung 33 stellt die Geometrie des modellierten Inline-Skate-

Schuhs explizit dar.

OO

Abb. 33: Modellierung eines Inline-Skate-Schuhs zur Simulation von Landevorgangen

Der in Abbildung 33 dargestellte Inline-Skate-Schuh besteht aus drei
Hartgummirollen, die sich bei entsprechender Krafteinwirkung jeweils kugelgelagert
drehen und den Inline-Skate-Schuh translatorisch bewegen. Die Rollen wurden
mittels diverser Zylinder mit einem Radius von 0.03 m und einer Hohe 0.05 m
modelliert. Die Gesamtheit der Rollen besitzt eine Masse von 0.6 Kg. Die Sohle des
Schuhs, modelliert als Quader mit einer Lange von 0.3 m, einer Breite von 0.1 m und
einer Hohe von 0.007 m, besteht aus Kunststoff und verfugt Gber ein Gewicht von 1.0
Kg. Auf die Modellierung des Schuh-Schafts wird aufgrund vorliegender
Fragestellung verzichtet.
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Um dennoch relativ detailliert die Massenverhaltnisse des Inline-Skate-Schuhs
abzubilden, sind samtliche Massenanteile mit Ausnahme der Gummirollen in dem
Gewicht der Sohle vereint.

Bei Auftreffen des Inline-Skate-Schuhs auf dem Boden sowie beim Weiterrollen des
Inline-Skate-Schuhs treten Reibungskrafte auf. Das zugehorige Gleitreibungs-
moment wird mittels eines implementierten Reibe-Kraft-Modells der Form

F=0.5 « normalkomp () * [tangentvel () / tangentvel () + 0.0001 m/s]

Approximiert, wobei normalkomp ( ) den Vektor in Normalenrichtung und
tangentvel ( ) die Geschwindigkeit in Tangentialrichtung bezeichnet. Das
Gleitreibungsmoment hingegen, das die Rollen des Inline-Skate-Schuhs in dessen
Kugellager ausiben, ist wegen der relativ kleinen Kontaktflache gering. Der Inline-
Skate-Schuh kann insbesondere im Hinblick auf vorliegende Fragestellung in guter

Approximation reibungsfrei im Kugellager gleiten.

6.1.4.6 Anfangsbedingungen

Zur Integration der Bewegungsgleichungen ist es notwendig, die
Anfangsbedingungen zu definieren. Der Anfangszeitpunkt (t=0) der Simulation ist
durch das Verlassen des Inline-Skates auf der Rampe festgelegt.

Zur Festlegung der Anfangskoordinaten des 15-segmentigen Modells mit
Schwabbelmassen wird der den Inline-Skate beinhaltende Ful3 des Modells auf die
Hohe des aus den Videodaten ruckberechneten Daten des abspringenden Kindes
gesetzt.

Die Anfangswinkelstellungen werden mittels trigopnometrischer Operationen aus den
kalibrierten und geglatteten Gelenkpunktverlaufen bestimmt und in das bestehende
Modell implementiert.

Die Winkelgeschwindigkeiten fir den Anfangszustand zum Zeitpunkt t=0 werden
entsprechend des Verhaltnisses von Weg und Zeit aus den Videodaten sowohl in x-
als auch in y- und z-Richtung entsprechend der validierten Gelenkpunktverlaufe

berechnet.

Somit ist das Starrkdrpermodell des inline-skatenden Kindes mit Schwabbelmassen
vollstandig definiert. Abbildung 34 stellt das aus 6.1.4.1 bis 6.1.4.6 resultierende
Modell dar.
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Abb. 34: 15-segmentiges Starrkérpermodell des inline-skatenden Kindes mit Schwabbelmassen

6.1.4.7 Boden-Kontakt-Modellierung

Die Bodenreaktionskraft wirkt als auf3ere Kraft auf den bereits modellierten Korper
des inline-skatenden Kindes ein, sobald dieser auf dem Boden auftrifft. Der Korper
erfahrt hierdurch eine Abbremsung bis hin zum Stillstand, so dass die
Geschwindigkeit des Gesamtschwerpunktes von der freien Fallgeschwindigkeit auf
Null reduziert wird. Fur die Simulation der Landephase des inline-skatenden Kindes
wird das modifizierte Modell des menschlichen Korpers nach Hanavan zur
Modellierung dieses Phdnomens um ein Modenkontakt-Modell erweitert. Sobald das
inline-skatende Kind den Boden berihrt, wird der Kontakt detektiert. Hierzu wird
jeweils ein Punkt am Ful3 des Modells definiert, der die Kontaktpunkte des Inline-
Skates im Bereich des Fullballens und des Bodens reprasentiert. Daraufhin wirkt
eine Bodenreaktionskraft auf den Kontaktpunkt und bremst den Ful? ab, so dass die
Schwerpunktbewegung des inline-skatenden Kindes je nach aktiver Muskelaktion
verlangsamt wird. Hierzu wird an den entsprechenden Punkten in Abhangigkeit von
Hohe und Eindringgeschwindigkeit in den Boden eine Feder-Dampfer-Kraft
implementiert. Zu dem Zeitpunkt, zu dem die Kontaktpunkte in den Boden
eindringen, beginnen die Kréafte zu wirken. Um sowohl das Dampfungsverhalten des
Fersenpolsters als auch das der Gummirollen des Inline-Skates wéahrend der
Landung moglichst exakt nach zu bilden, wird eine maximale Eindringtiefe von einem

Zentimeter zugelassen. In Anlehnung an Roemer et al. (2001), die &hnliche
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Sprungarten in Form von Drop Jumps analysierte, wird fur die Federkonstante der
Wert

C=4491.4 %

und fur die Dampfungskonstante der Wert

d=405N
S,

angenommen und in das Modell implementiert. Somit wird die vertikale Kraft-
Deformations-Charakteristik des Fersenpolsters, des Inline-Skate-Schuhs sowie des
Untergrundes durch ein visko-elastisches Kraftelement unter entsprechender
Berlcksichtigung der Geschwindigkeit reprasentiert.

Im Folgenden werden die Datenfiles, die sowohl die Ergebnisse der Messungen als
auch die Modellparameter und Anfangsbedingungen beinhalten, eingelesen und das
resultierende Gleichungssystem zur Berechnung des Bewegungsablaufs des 15
Segmente umfassenden Modells mit Schwabbelmassen in der Software
VisualNastran gelost. Hierbei generiert VisualNastran unter Vorgabe der
eingegebenen Parameter zunachst in automatisierter Form die
Bewegungsgleichungen, um  daraus die Bahnkurven der einzelnen
Modellkomponenten zu berechnen. Auf diese Weise wird der vollstandige
Bewegungsablauf des Modells von Beginn des Fluges Uber das Auftreffen auf dem
Boden bis zum Stillstand berechnet.

Abbildung 35 stellt den entsprechenden Bewegungsablauf in Form einer
Reihenbildserie dar.
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Abb. 35: Schematisch dargestellter Bewegungsablauf des Modells des inline-skatenden Kindes von
Beginn der Rollbewegung zum Ausrollen auf dem Boden. Die im Kasten dargestellten

Zeitschritte wurden zur Simulation verwendet.

6.1.4.8 Modellvalidierung

Als Mal3 der Approximationsgite der Modellierung wird der vertikale Verlauf der
Bodenreaktionskraft betrachtet. Da die wahrend der Landung des inline-skatenden
Kindes auf dem Boden resultierenden Krafte in horizontaler Richtung ausschlief3lich
Werte im Bereich von maximal 30 Newton aufwiesen, wird auf deren Verwendung im
Rahmen der Modellvalidierung verzichtet.

Abbildung 36 stellt sowohl die mittels einer Kraftmessplatte der Firma Kistler

gemessenen als auch die mittels Simulation berechneten vertikalen Bodenkréfte dar.
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Abb. 36: Ermittelte vertikale Bodenreaktionskrafte in der Phase der Landung des inline-skatenden
Kindes
a) Gemessene vertikale Bodenreaktionskraft mittels Kistler-Kraftmessplatte

b) Mittels Simulationssoftware VisualNastran4D berechnete vertikale Bodenreaktionskraft

Abbildung 36 a) zeigt den mittels Kistler gemessenen Kraftverlauf in vertikaler
Richtung. Es wird deutlich, dass zum Zeitpunkt der Landung des inline-skatenden
Kindes auf dem Boden eine Kraft entsteht, die in einer minimalen Zeitspanne von ca.
0.014 sec von 0 auf 4389 N ansteigt. Im Anschluss an den steilen Anstieg erfolgt ein
ahnlich steiler Abfall der entstehenden vertikalen Kraftwerte, der ebenfalls ca. 0.014
sec andauert und bei einem Wert von 459 N endet. In Folge dieses schnellen
Kraftabfalls resultiert ein erneuter Anstieg der vertikalen Bodenreaktionskraft um
ungeféahr 750 N in einer Zeitspanne von ca. 0.018 sec, der schlief3lich stetig bis auf O

N abfallt und das Kind die Kraftmessplatte verlasst.
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Abbildung 36 b) hingegen zeigt die mittels Simulationssoftware VisualNastran4D
berechnete vertikale Bodenreaktionskraft. Sie zeigt einen zu Abbildung 36a)
dargestellten vergleichbaren Verlauf, der ebenfalls bei 0 N vor Auftreffen des Kindes
auf dem Boden beginnt, dann einen rasanten Anstieg bis auf knapp 4160 N vollzieht,
in den weiteren entsprechenden 0.014 sec rasant bis auf knapp 560 N abféllt und
schlie8lich in einem Zeitraum von ca. 0.018 sec wiederum bis auf ca. 1000 N
ansteigt und sich dann stetig dem Nullniveau asymptotisch annéhert.

Der Vergleich der beiden Bodenreaktionskurven verdeutlicht, dass das im Rahmen
dieses Abschnitts erstellte Modell des kindlichen Inline-Skaters alle fir die
Fragestellung wesentlichen Eigenschaften des Modelloriginals insbesondere im
Hinblick auf resultierende Krafte beinhaltet und mit einer durchschnittlichen
Abweichung von knapp 5% eine relativ gute Approximation an das Modelloriginal

darstellt.

6.1.4.9 FE-Modellierung der Kniegelenke

Das Kniegelenk, Articulatio genus, ist das grofdte Gelenk des menschlichen Korpers
und setzt sich aus drei Gelenkkompartimenten zusammen: dem
Femoropatellargelenk sowie der inneren und auf3eren Gelenkverbindung zwischen
den Condyli femoris und den Condyli tibiae. Die Ubertragung von Kréaften auf die
Gliedmalen hangt hierbei im Wesentlichen von der geometrischen Form der Gelenk
bildenden Teile der Knochen ab.

Das Kniegelenk, das sowohl das Beugen und Strecken, in gebeugter Position die
Langsachsenrotation des Unterschenkels sowie die Translation zwischen Tibia und
Femur ermdglicht, stellt hierbei aufgrund der Tatsache, dass es sich um einen
Kompromiss zwischen Stabilitat und Beweglichkeit handelt, aus belastungs- bzw.
beanspruchungstheoretischer Sicht eine Besonderheit dar. Abbildung 37 stellt die

der Modellbildung zugrunde liegende Anatomie des Kniegelenkes dar.
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Abb.37: Anatomie des Kniegelenkes (Schaffler und Menche 1999, S. 153)

Die Abbildung verdeutlicht, dass der Oberschenkelschaft in Richtung Kniegelenk
zunehmend dicker wird bis er in die sog. Oberschenkelrollen (Femurkondylen)
mindet. Es wird hierbei zwischen einer inneren bzw. einer &uf3eren Rolle
unterschieden. Die Femurkondylen divergieren distal und posterior. Der Condylus
lateralis ist anterior breiter als posterior, wahrend der Condylus medialis eine
gleichmaliige Breite aufweist. In transversalen Ebenen sind die Kondylen um eine
sagittale Achse nur leicht gekrimmt. In der sagittalen Ebene nimmt die Krimmung
nach posterior zu, so dass der Krummungsradius kleiner wird. Der Condylus medialis
ist noch zusatzlich um eine vertikale Achse gekrimmt. Die Oberschenkelrollen
weisen hierbei eine spezifische Krimmung auf, so dass die zur Beugung des
Kniegelenkes notwendige Roll-Gleitbewegung auf dem Schienbeinkopf erfolgen
kann. Im anterioren Bereich sind die Rollen miteinander verbunden. Hier befindet
sich eine flache Rinne auf der sich die Kniescheibe bewegt, das
Kniescheibengleitlager. Im posterioren Bereich sind die beiden Kondylen
voneinander deutlich abgegrenzt, wobei an ihrer Innenseite die Kreuzbander
angewachsen sind. Parallel zum geometrischen Verlauf des Femur entsteht auch der
Schienbeinkopf durch die zunehmende Verbreiterung des Schienbeins in Richtung
Kniegelenk. Die obere, dem Kniegelenk zugewandte Seite (Tibiaplateau) weist
hierbei sowohl eine innere als auch eine auliere Gelenkflache fur den Kontakt zum
Femur auf. In der Mittellinie sind die beiden Gelenkflachen durch den

Kreuzbandhécker getrennt. In diesem Bereich sind die beiden Kreuzbander am
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Schienbeinkopf befestigt. Die kndcherne Grundlage des Unterschenkels wird von
zwei Knochen, der Tibia sowie der Fibula gebildet. Die Tibia stellt hierbei den
kraftigeren Knochen dar, der allein die Verbindung zwischen Femur und Ful3skelett
herstellt. Er weist einen annahernd dreiseitigen Schaft auf, der aus dem Corpus
tibiae, einem proximalen sowie einem distalen Ende besteht. Im Bereich des
proximalen Endes befindet sich der Condylus medialis sowie der Condylus lateralis.
Die nach proximal gerichtete Facies articularis superior ist durch die Eminentia
intercondylaris unterbrochen. Wahrend sich diese Erhebung in ein Tuberculum
intercondylare laterale und ein Tuberculum intercondylare mediale gliedert, liegen vor
bzw. hinter der Eminentia Area intercondylaris anterior und posterior. An der
AulBenseite der Tibia befindet sich der Schienbeinkopf in Kontakt mit dem
Wadenbeinkdpfchen, die durch kraftige Bander miteinander in Verbindung stehen.
Die Gelenkflachen von Femur und Tibia selbst sind mit Knorpel Uberzogen,
allerdings sind die Gelenkflachen der Tibia im Gegensatz zu den gekrimmten
Kondylen des Femur weitgehend flach. Im Bereich dieses interkondyldaren Raums
kommt die formausgleichende Rolle der Menisken zum Tragen. Die Patella, die
keinen direkten Kontakt mit dem Unterschenkel besitzt, weist ebenfalls eine auf ihrer
Ruckflache unebene Struktur auf. In ihrer Mitte befindet sich eine kleine langs
verlaufende Erhebung, der sog. First, der in der gegenuberliegenden Vertiefung des
Femurs, dem Kniescheibengleitlager, verlauft. Zu beiden Seiten des Firstes befinden
sich eine innere sowie eine aullere Facette. Wahrend die Patella in Anbindung an
den Mus. Quadrizeps verlauft, fuhrt von ihr aus die Patellasehne zum Schienbeinkopf
(vgl. Platzer, 1986, S. 198-211).

Um Belastungen und Beanspruchungen im Bereich der Kniegelenke wéahrend des
Inline-Skatings von Kindern explizit berechnen zu kénnen, muss das Uber die
vertikale Bodenreaktionskraft validierte, 15-segmentige Starrkorpermodell mit
Schwabbelmassen somit eine wesentliche Erweiterung im Bereich der unteren
Extremitaten erfahren. Hierzu werden die einzelnen Gelenk bildenden Teilkérper von
starren hin zu flexiblen Korpern interaktiv mittels FEM verfeinert. Im Bereich der
beanspruchungsrelevanten Kniegelenke wird hierfir die detaillierte Struktur des
kindlichen Kniegelenkes einschliel3lich der Modellierung von Knochen, Bandern, etc.
nachgebildet. Als Basis dieser Kniemodellierung dienen die in Abbildung 38
aufgefuhrten CT-Daten kindlicher Kniegelenke im Alter von sieben bis 14 Jahren, die

vom stadtischen Klinikum in Pforzheim zur Verfiigung gestellt wurden.
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Abb. 38: CT-Aufnahmen eines rechten kindlichen Kniegelenkes (Stadtisches Klinikum Pforzheim,
2004)

In Kooperation mit dem Institut fir Gerichtliche Medizin der Universitat Tibingen
wurde mittels der Software ,3D-Doctor* von Materialise NV, Belgien, aus den CT-
Datenséatzen die Oberfliche der Gelenk bildenden Teile des kindlichen Knies
modelliert. Die Daten liegen als Transversal- sowie als Sagittalschnitte vor. Die
Auflésung der zur Verfigung gestellten CT-Daten betragt in x-y-Richtung (in den
Transversalebenen) 0,5 mm und in z-Richtung (Abstand der Ebenen entlang der
Korperlangsachse) 3 mm. Wenngleich sich sowohl die Menisken als auch die
Seitenbander des Knies im Rahmen diverser, ebenfalls zur Verfligung stehender
MRT-Aufnahmen durch einen scharferen Kontrast von ihrer Umgebung abtrennen,
wurde im Rahmen der Modellerstellung dennoch den Oberflachen mit hoherer
Auflésung der Vorzug gegeben, so dass zur Oberflachenerstellung die vorhandenen
CT-Daten herangezogen wurden. Die Erstellung der Knochenoberflachen kann in der
Software ,3d-Doctor* - nach Einstellung der Helligkeit und des Kontrastes in den

Graustufenaufnahmen - mit einer automatischen Segmentierung erfolgen, da die
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Absorptionskoeffizienten der Knochen sich stark von denen des umliegenden
Gewebes unterscheiden. Moglich sind noch gelegentlich manuelle Korrekturen an
den Knochenumrissen in einzelnen Transversalschnitten. Abbildung 39 stellt die
Konturen der entsprechenden Teilstrukturen flr einen beliebigen Transversalschnitt

explizit dar.

Abb. 39: Modellierung der Knochenoberflachen der diversen Teilstrukturen des Kniegelenkes in der

Software ,3d-Doctor” mittels Vereinigung diverser Transversalschnitte

Das Programm erstellt die 3d-Oberflachen, die zur Weiterverarbeitung im dxf-Format
gespeichert werden. Aufgrund der schichtweisen Erstellung der Oberflachen der
Gelenk bildenden Teilstrukturen unterliegt das Modell in seiner vorliegenden Form
gewissen Diskontinuitaten, so dass die unrealistischen UnregelméaRigkeiten im
Bereich der Oberflachenform zunachst minimiert werden mussen. Hierzu wird das
vorliegende Oberflachenmodell der einzelnen Teilstrukturen des Kniegelenkes tber
das Softwarepaket ,Rapidform“ von Imsitechnology geglattet, so dass eine fir die
Knochenstruktur plausible Oberflache resultiert. In einem weiteren Schritt werden die
einzelnen Modellteile Uber das mit VisualNastran kompatible Softwarepaket
»Rhinoceros” in die Simulationssoftware eingelesen und diskretisiert. Aufgrund der
vorliegenden Fragestellung sowie zur Reduktion des Rechenaufwandes wird die
detaillierte, flexible Modellierung des Kniegelenkes nur einseitig modelliert. Abbildung
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40 stellt die diversen Komponenten des Volumenmodells eines kindlichen
Kniegelenkes zur Durchfuhrung einer Finite-Elemente-Analyse explizit dar.

a) b) d)

c)

Abb. 40: Komponenten des Volumenmodells eines Kindes anhand des rechten Kniegelenks
a) diskretisierter Femur, bestehend aus 10841 Knoten bzw. 6851 Kanten

b) diskretisierte Tibia, bestehend aus 11585 Knoten bzw. 7379 Kanten

c) diskretisierte Fibula, bestehend aus 2858 Knoten bzw. 1607 Kanten

d) diskretisierte Patella, bestehend aus 2988 Knoten bzw. 1783 Kanten

Entsprechend seiner Anatomie ist das menschliche Kniegelenk ein mechanisch hoch
beanspruchtes Gelenk, das es ermdglicht, Beugungen und Streckungen um
anndhernd transversale Achsen durchzufiihren. In gebeugter Position besteht
insbesondere die Maoglichkeit, eine Rotation um die Unterschenkelachse zu
realisieren (vgl. Platzer, 1986, S. 208). Die Kinematik setzt sich aus einer
Uberlagerung von Rotations- und Translationsbewegungen aller drei Raumachsen
zusammen und erlaubt neben der Innen- und Aul3enrotation (in Beugestellung) auch
eine Flexion und Extension. Die enorme Bewegungsamplitude des Kniegelenks von
etwa 0°-150° wird hierbei durch Rotation der Tibia um den Femurkopf erreicht, wobei
der Tibiakopf auf seinem Weg um die Femurkondyle sowohl abrollt als auch gleitet.
Die Bahn des Krummungsmittelpunkts sowie das Verhéaltnis zwischen Roll- und
Gleitanteil haben maR3geblichen Einfluss auf die Lage des Momentandrehzentrums
im Laufe der Kniestreckung (vgl. Wank, 2000, S. 207 & 208), was schliel3lich die
Belastungen und Beanspruchungen des Kniegelenks ganz wesentlich determiniert.
Daher muss die sich verdndernde Lage des Drehzentrums in Abhangigkeit vom

Kniewinkel in dem Modell berticksichtigt werden.
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Da im Rahmen der vorliegenden Arbeit die individuelle Kniegelenkgeometrie
berlcksichtigt werden und die Datengewinnung bewegungsunabhangig und
madglichst exakt erfolgen soll, wird neben einer Vielzahl weiterer Gelenkmodelle auf
das von Wank (2000) entwickelte Gelenkmodell zurtckgegriffen. Wank (2000)
entwickelte, basierend auf Arbeiten von Yamaguchi und Zajac (1989) sowie
Blankevoort und Huiskes (1996), ausgehend von der Frage nach der Ubertragung
der Muskelkrafte auf das Skelettsystem ein Kniemodell, mit dessen Hilfe sich die
Koordinaten des Momentandrehzentrums im Kniegelenk individuell bestimmen
lassen. Hierbei wird ein Zusammenhang zwischen der Kontur der Femurkondyle und
der Lage des Momentandrehzentrums hergestellt. In einer ersten Naherung werden
die Parameter der Gleitbewegung bestimmt, so dass der jeweilige
Krimmungsmittelpunkt der Kondylenkontur mit den Koordinaten des momentanen
Drehzentrums zusammen fallt. Das Tibiaplateau wird hierbei als Gerade
approximiert, die auf der Kondylenoberflache gleitet. Zusatzlich wird fur das Modell
angenommen, dass die Lage des momentanen Drehzentrums abhangig vom
Kniewinkel ist. Das bedeutet, dass aufgrund der bandhaften Fihrung im Kniegelenk
davon ausgegangen werden kann, dass sich fur einen definierten Kniewinkel ¢
genau ein zugehoriger Kontaktpunkt P ergibt. Dieser Zusammenhang qilt
unabhangig von der Bewegungsgeschwindigkeit und der bewegten Last. Fur jeden
Kontaktpunkt zwischen Tibiaplateau und Femurkondyle wird weiterhin angenommen,
dass das Tibiaplateau die Eigenschaften einer Tangente am Kurvenverlauf der
Kondylenkontur erfullt. Entsprechend Abbildung 41 wird der Ortsvektor des

Momentandrehzentrums der Tibia fur einen Kontaktpunkt P; als Schnittpunkt der

beiden Mittelsenkrechten aL bzw. bt der Strecken zu den benachbarten Punkten

Pi.1 und Pi+1 bestimmt und das Drehzentrum als Schnittpunkt Z; der Mittelsenkrechten

der Strecken P_P. und P’ P berechnet.
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Abb. 41: Bestimmung des Momentandrehzentrums

In einem weiteren Schritt wird nun die die Gleitbewegung Uuberlagernde
Rotationsbewegung in die bereits bestehenden Berechnungen integriert. Wurde
zwischen Tibia und Femurkondyle ausschliel3lich eine Rollbewegung stattfinden, so
ware das Momentandrehzentrum immer der jeweilige Kontaktpunkt zwischen
Femurkondyle und Tibiaplateau. Da die ,abgerollte“ Strecke auf der Tibia jedoch
kleiner ist als auf der Femurkondyle, muss eine Beziehung zwischen der
uberschrittenen Bogenlange auf der Kondyle und der auf dem Tibiaplateau
zuruckgelegten Strecke hergestellt werden. Hierzu dient eine gebrochen-rationale
Funktion, die als Startpunkt den Kontaktpunkt zwischen Tibia und Femurkondyle bei
voller Kniestreckung definiert und fur alle resultierenden Kontaktpunkte eine Funktion
zur Darstellung der Abhangigkeit von Bogenlange | und zugehorigen Verschiebung d

darstellt. Abbildung 42 stellt den entsprechenden Verlauf grafisch dar®.

WVerschiebung o

Bogenlinge /

0.9

Abb. 42: Darstellung des Kontaktpunktes zwischen Femurkondyle und Tibia in Abhangigkeit von der
jeweiligen Kniewinkelstellung unter Berlcksichtigung der Bogenlange | der Femurkondyle
und der Verschiebung d entlang des Tibiaplateaus (vgl. Wank 2000)

® Fiir weitere Ausfiihrungen bzgl. des verwendeten Verfahrens wird auf WANK (2000) verwiesen.
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Dem Femoropatellargelenk liegt ebenfalls eine Gleitbewegung mit Schlupf zu
Grunde. Allerdings ist hier der Schlupf der eigentlichen Bewegungsrichtung
entgegengesetzt. Betrachtet man dabei die lateralen artikulierenden Flachen
zwischen Kondylen und Patella, kehrt sich der Schlupf ab einem Winkel von ca. 80°
um (vgl. Zatsiorsky 1998). Bezuglich der medialen artikulierenden Flachen, d.h. der
Trochlea — einer Rinne zwischen den beiden Femurkondylen — und der Fascies
patellaris — der Patellarickseite mit einer medialen Erhdhung, bleibt der ruckwarts
gerichtete Schlupf jedoch erhalten, da der Radius der Trochlea zunehmend kleiner
wird. Ebenso wie bei dem Tibiaplateau, kann die Kontaktflache der Patella mit der
Trochlea als Gerade approximiert werden, so dass fur die Bestimmung des
Momentandrehzentrums der Patella die gleiche Methodik wie beim Kniegelenk
angewendet werden kann. Basierend auf den individuellen Augsangsdaten des
kindlichen Kniegelenkes kdnnen somit die entsprechenden GroéRen berechnet und im
MKS-Modell umgesetzt werden.

Auf Basis dieser Uberlegungen werden die diversen Gelenkstrukturen in
Abhangigkeit von dem jeweiligen Kniewinkel der einzelnen Simulationszeitpunkte
positioniert und in der Software ,Rhinoceros“ eine den Komponenten angepasste
Zwischenstruktur generiert, die aufgrund ihrer physikalischen Charakteristika sowohl
den eigentlichen Gelenkspalt einschliellich der Synovialflissigkeit als auch Aulen-
und Innenmeniskus reprasentiert. Zur exakten Positionierung aller Volumenkoérper
entsprechend des Modelloriginals in der Simulationssoftware ,VisualNastran“ werden
schliel3lich drei Koordinatensysteme, die beliebig aber fest im Raum implementiert
sind, in Deckung gebracht und das gesamte Kniemodell in das bestehende starre
Mehrkorpersystem eingebaut.

Im Folgenden werden die diversen Finite-Elemente-Teilstrukturen in das bestehende
Starrkorpermodell im Bereich des bereits vorhandenen Ober- bzw. Unterschenkels
implementiert. Hierbei werden die bereits vorhandenen Kreiskegelstimpfe des
Hanavan-Modells so gekurzt, dass die diskretisierte Kniegelenkstruktur im Bereich
des Oberschenkels distal, im Bereich des Unterschenkels proximal eingesetzt
werden kann. Die in Kapitel 6.1.4.2 fur die Starrkorper der Strukturen der unteren
Extremitaten nach Zatsiorsky berechneten Massen werden im Folgenden auf die
diversen Komponenten des Finite-Elemente-Modells  entsprechend  ihrer
Volumenverhaltnisse prozentual aufgeteilt. Somit resultiert  folgende

Massenverteilung fur die einzelnen Strukturen des Finite-Elemente-Kniegelenkes:
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Masse FE-Femur = 0.6 kg

Masse FE-Tibia = 0.12 kg

Masse FE-Fibula = 0.1 kg

Masse FE-Patella = 0.01 kg

Masse FE-Zwischenstruktur = 0.01 kg.

6.1.4.10 Materialeigenschaften

Auf Basis der in Kapitel sechs definierten Fragestellung beschaftigt sich dieser
Abschnitt mit der Mechanik deformierbarer Koérper zur Modellierung entsprechender
Materialeigenschaften im Bereich des Kniemodells des inline-skatenden Kindes.
Grundsatzlich lassen sich die einen makroskopischen Kérper aufbauenden Teilchen,
wie beispielsweise Atome, lonen und Moleklle, gegeneinander verschieben. Feste
Korper ,wehren® sich hierbei gegen jegliche Art von Deformationen und kehren,
sobald die Krafteinwirkung endet und ein bestimmtes Mal} nicht Uberschreitet, in ihre
ursprungliche Form zurlick und werden daher als form- und volumenelastisch
bezeichnet. Ubersteigt die Krafteinwirkung die intra- und intermolekularen Krafte der
aufbauenden Teilchen, so wird der Bereich der Elastizitat verlassen und der Korper
irreversibel plastisch deformiert. Unter fortgesetzter Krafteinwirkung folgt schlief3lich
das Materialversagen durch Bruch oder Reissen.

Je nach Material, aus dem der Korper besteht und je nach den aulderen
Bedingungen, erfordert dieses Verschieben somit unterschiedlich grolie
Krafteinwirkungen, die als Konsequenz dieser Verschiebung schliefdlich in einer
makroskopisch wahrnehmbaren Deformation des Korpers resultieren. Um
entsprechende Verhaltensweisen der im Kniegelenk vorhandenen Strukturen
moglichst genau zu approximieren, mussen entsprechende Materialmodelle in die
Strukturen implementiert werden. Aufgrund der Tatsache, dass es sich im Rahmen
vorliegender Arbeit um die Anwendung finiter Elemente im Rahmen der linearen
Elastostatik handelt, stehen die hier zu betrachtenden Probleme unter zwei
Pramissen. Zum einen wird davon ausgegangen, dass sich alle verwendeten
Werkstoffe reversibel linear-elastisch verhalten, d.h. dass bei einer Vervielfachung
der wirkenden Last bzw. Kraft um einen bestimmten Faktor a tritt auch die a-fache

Verformung auf. Insbesondere verschwindet die Verformung bei Wegnahme der Last
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bzw. Kraft wieder vollstandig. Zum anderen wird angenommen, dass die zu
analysierenden Verformungen im Vergleich zu den relevanten
Korperteilabmessungen relativ klein sind, so dass die auf das unverformbare Teil
wirkenden Krafte und Momente betrachtet werden kénnen.

Hierbei sind diverse Parameter von wesentlicher Bedeutung. Elastizitat ist die
Eigenschaft eines Materials, aufgrund der es nach einwirkender aul3erer Kraft wieder
seine ursprungliche Ausdehnung und Form annimmt. Das die Elastizitat moglichst
genau approximierende Elastizitatsmodul E wird, ebenso wie die den
Elastizitatsbereich abschlieliende Elastizitatsgrenze, durch den molekularen Aufbau
des betreffenden Materials bestimmt. In entspanntem Zustand ist der Abstand
zwischen den Molekulen eine Folge des Gleichgewichts zwischen anziehenden und
abstoRenden Kraften der Molekulle. Wirkt nun eine aullere Kraft, so fuhrt dies zum
Aufbau einer mechanischen Spannung im entsprechenden Material, so dass sich die
Molekulabstande geringfugig verandern und eine Verformung der Struktur eintritt.
Sind sich die Molekule bereits ohne einwirkende Kraft relativ nahe, so werden auch
hohe Krafte nur geringe Verformungen bewirken kénnen. Bei weniger fester Bindung
in groReren Abstanden hingegen ruft eine relativ geringe Kraft bereits deutliche
Formveranderungen hervor. Innerhalb des elastischen Bereichs kehren die Molekule
nach dem Wegnehmen der dulleren Kraft in ihre vorherigen Positionen und damit zu
ihren alten Abstanden zurick und das Material nimmt wieder seine friUhere Gestalt
und Ausdehnung an. Oberhalb der Elastizitdtsgrenze bewirkt die aullere Kraft aber
eine so groRe Anderung der Molekilabstande, dass diese nicht mehr zu den
vorherigen Positionen zuriuckkehren koénnen, was schlieBlich in einer bleibenden
Deformation bzw. einem Bruch des Materialstlcks resultiert. Das Elastizitatsmodul E
stellt somit eine Materialkonstante dar, die das Verhaltnis der erforderlichen
Spannung zur dadurch erzielten Dehnung bzw. das Verhaltnis des erforderlichen
Drucks im Verhaltnis zur dadurch erzielten Stauchung, angibt. Im Rahmen der in
dieser Arbeit durchgefuhrten Modellierung eines kindlichen Kniegelenkes werden
anisotrope Elastizitatsmodule zur Approximation der entsprechenden Eigenschaften
der einzelnen Strukturen herangezogen. Auf diese Weise resultiert das
Elastizitatsmodul des modellierten Femurs aus der Mittelwertbildung der von Ashman
et al. (1983) mittels Ultraschall ermittelten Elastizitdtsmodule bzgl. der

Knochenlangsachse sowie der Radial- und Umfangsrichtung mit Eremu= 15.1 GPA.
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Bzgl. der Elastizitatscharakteristika des Tibiaknochens wird auf bewahrte
Untersuchungsergebnisse von Knets und Malmeisters aus dem Jahre 1977
zuruckgegriffen, die mittels eines mechanischen Zugversuchs bestimmt wurden.
Auch diese Daten werden durch Mittelwertbildung als anisotrope Materialkonstante
mit Eminia= 11.2 GPA implementiert. Fur das Elastizitatsmodul der Patella und der
Fibula sowie fur die Gesamtheit der in dem Volumenkdrper des Gelenkspalts
vereinten biologischen Strukturen werden die Werte Epatela= 13.2 GPA, Efipuia= 10.3
GPA sowie Egelenkspait= 3.2 GPA angenommen.

Des Weiteren ist zu berucksichtigen, dass Zug- und Druckbelastungen entlang einer
Achse auch Deformationen in der dazu senkrechten Ebene bewirken. So findet unter
Dehnung beispielsweise eine Querkontraktion statt. Auch diese kann innerhalb des
Bereichs elastischer Deformationen durch eine Formel mit einer Materialkonstante,
der sog. Poissonschen Zahl y festgelegt werden. Sie beschreibt hierbei das
Verhaltnis der durch Zug bzw. Druck bewirkten relativen Langenanderung quer zur
Kraftrichtung zur gleichzeitig erfolgten relativen Langenanderung in der Kraftrichtung

d-d

und resultiert somit aus p:L , wobei d die urspringliche Lange quer zur

-1
I

Kraftrichtung, d” die veranderte Lange quer zur Kraftrichtung, | die urspringliche
Lange in Kraftrichtung und I die veranderte Lange in Kraftrichtung darstellt.

Im Rahmen der in dieser Arbeit durchgefuhrten Modellierung wird aufgrund der sehr
stark differierenden Literaturbefunde zur Approximation der entsprechenden
Eigenschaft eine sich im Bereich des arithmetischen Mittels bereits bestimmter
Querkontraktionszahlen befindliche und fur alle Teilstrukturen einheitliche
Querkontraktionszahl von u=0.29 sowohl fur Femur als auch fur Tibia, Patella und
Gelenkspalt angenommen.

Aufgrund der oben definierten Materialeigenschaften aller am Kniegelenk beteiligter,

modellierter Strukturen ist nun das Kompressionsmodul K:3(1—EZ) jeder
—2u

Teilstruktur eindeutig festgelegt, so dass bei entsprechend guter Wahl der o.g.
Komponenten von einer guten Approximation der elastischen Eigenschaften der

Originalstruktur auszugehen ist.
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6.1.4.11 Bandmodellierung

Im Folgenden muss zusatzlich noch die Gelenkstabilitat implementiert werden.
Hierzu muss berilcksichtigt werden, dass die Gelenkmechanik des Kniegelenkes
durch die Interaktion von Femur, Tibia und Patella bestimmt wird. Da die
Gelenkkondylen keinerlei Kongruenz aufweisen, kann die Gelenkfuhrung nicht durch
Formschluss bewirkt werden, sondern muss vielmehr durch die Anordnung eines
Bandapparates sichergestellt sein. Die Lokalisation im Zentrum der Regio
intercondylaris femoris macht die Kreuzbander als sog. ,Binnenbander zum
zentralen Angelpunkt des Gelenkes (,pivot central®). Sie Uberschneiden durch ihre
verschiedenartige Verlaufsrichtung sich selbst und auch die Seitenbander, indem das
vordere Kreuzband das fibulare, das hintere Kreuzband das mediale Kollateralband
uberkreuzt. Biomechanisch stabilisieren und kontrollieren die Kreuzbander in
Koordination mit den Kollateralbandern jede Phase des Bewegungsablaufes,
hauptsachlich in der Sagittalebene. Vorn und seitlich sind die Kreuzbander von der
Synovialmembran, zur Kniekehle hin nur vom Stratum fibrosum der Gelenkkapsel
bedeckt. Das vordere Kreuzband zieht von seinem

Ursprung an der hinteren inneren Knorpel-Knochen-Grenze des &aulleren
Schienbeinkondylus schrag distalwarts nach medioventral, um im ventralen Abschnitt
der Area intercondylaris tibiae und entlang der medialen Gelenkflache des
Tibiakopfes zu inserieren. Seine Lange wird nach Lobenhoffer und Tscherne (1993)
mit 31-38 mm angegeben; es besteht aus mehreren, unterschiedlich dicken und
langen Faserbundeln, die in sich torquiert verlaufen (vgl. Friedrich und O’Brien
1990). Hinter dem vorderen liegt das kraftigere, um etwa ein Drittel kiirzere dorsale
Kreuzband. Es entspringt facherformig oben an der gesamten Innenflache des
tibialen Femurkondylus, verlauft in diagonaler Richtung abwarts nach laterodorsal,
wo es im Knochen der hinteren Tibiakante fixiert ist. Im Bereich ihrer
korrespondierenden axialen Flache berlUhren sich die beiden Kreuzbander und
gleiten aneinander vorbei. Haufig anzutreffende Verankerungsbander des lateralen
Meniskushinterhorns setzen benachbart oder direkt am hinteren Kreuzband an,
einzelne inkonstante Fasern des vorderen Kreuzbandes strahlen in das mediale
Vorderhorn ein. Hierbei dienen die Lig. cruciata vor allem der Kontakterhaltung bei
Drehbewegungen und verhindern somit ein Abgleiten des Oberschenkels nach vorne

oder hinten. Das Lig. cruciatum anteriore (ACL) zieht von der Area intercondylaris
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anterior tibiae zur Innenflache des Condylus lateralis femoris. Das Lig. cruciatum
posteriore (PCL) nimmt einen gegensinnigen Verlauf und zieht von der lateralen
Flache des medialen Femurcondylus zur Area intercondylaris posterior tibiae.
Entsprechend dieser anatomischen Grundlagen werden die Bander mittels diverser
Feder-Dampfer-Elemente in das bestehende Finite-Elemente-Modell des inline-
skatenden Kindes implementiert.

Als Ersatz fur die Berechnung des Elastizitatsmoduls wurde von einigen Autoren der
Begriff der Steifigkeit der Bander eingefuhrt (Claes, 1983). Die Steifigkeit ist als
Quotient aus Kraft (F) und absoluter Dehnung (DI) definiert. Sie ist ein Maf3 fur den
Widerstand, den das Band einer Zugkraft entgegensetzt.

Die in der Literatur zu findenden, von unterschiedlichen Autoren wie beispielsweise
Noyes und Grood (1976), Steiner et al. (1994) bzw. Jones et al. (1995) experimentell
ermittelten Steifigkeiten variieren in einem Bereich zwischen 66 und 300 N/mm. Da
die angegebenen Werte sind stark abhangig vom Spenderalter sind und die
Mittelwerte fur junge Bander signifikant hoher liegen als die alterer Bander, wird auf
Daten von Woo et al. (1991) zurlckgegriffen. Hierzu wird in einem ersten Schritt
sowohl die Federkonstante ¢ als auch die Dampferkonstante d der modellierten
Bander einheitlich fur alle Bander durch c=210 N/mm bzw. d= 200 kg/s in Anlehnung
an Davy und Audu (1987) approximiert.

Auch zur Vorspannung, mit der die Bander implementiert werden, existieren
vielfaltige Untersuchungen (vgl. u.a. Johnson et al. 1992, Hunter 1990, Lewis et al.
1989 und Fleming et al. 1992), die demonstrieren, dass die Vorspannung der Bander
zur Verhinderung einer Gelenkinstabilitat wichtig ist. Bis heute werden jedoch
unterschiedliche Empfehlungen Uber den exakten Betrag der Vorspannung, oder die
Gelenkstellung in der sie implementiert werden soll, abgegeben. Nach
experimentellen Untersuchungen von Markolf et al. (1996a) muss bei einem
vorderen Kreuzband-Transplantat eine Vorspannung von im Mittel 28,2 N bei einer
Knieflexion von 30° appliziert werden, um die urspringliche antero-posteriore
Stabilitat wiederherzustellen. Da eine Vorspannung von etwa 30 N derzeit haufig in
der Bandersatzchirurgie appliziert wird, wird dieser Wert der Vorspannung auch im

Rahmen der hier durchgefuhrten Modellbildung verwendet.
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6.1.4.12 Muskelmodellierung

Nach Untersuchungen u.a. von Calisse aus dem Jahre 1998 ist die Wichtigkeit einer

Muskelmodellierung zur Simulation eine nicht zu vernachlassigende GroRe. Zur

weiteren Stabilitat werden dem Modell somit Ersatzmuskeln implementiert.

Neben der Modellierung von Ursprung und Ansatz der einzelnen Muskelgruppen, die

in Anlehnung an die anatomische Grundlagenliteratur stattfindet, mussen die

Muskelkrafte der einzelnen an der Bewegung beteiligten Muskeln flr jeden Zeitschritt

berechnet werden. Zur Berechnung dieser Eingabedaten zur Ansteuerung der

Ersatzmuskeln wird auf die Software ,Anybody“ zurtckgegriffen. Hierzu wird ein

Muskelmodell erstellt, das zur Berechnung der Muskelkrafte der einzelnen Muskeln

der unteren Extremitaten folgende Muskelgruppen bertcksichtigt:

Mus.
Mus.
Mus.
Mus.
Mus.
Mus.
Mus.
Mus.
Mus.
Mus.
Mus.
Mus.
Mus.
Mus.
Mus.
Mus.
Mus.

Gastrocnemius,

Tibialis anterior,
Extensor Digitorum Longus,
Semitendinosus,

Biceps Femoris,
Sartorius,

Gracilis,

llliopsias,

Gluteus Minimus,
Gluteus Medius,

Tensor Fascie Latae und
Adductor Longus

Soleus

Vastus lateralis

Vastus Medialis

Vastus Intermedialis

Semimembranosus

Abb. 43: Modell zur Berechnung der diversen
Muskelkrafte

Im Folgenden werden die entsprechend Kapitel 6.1.2 ermittelten kinematischen

Daten des Modells des inline-skatenden Kindes in das Muskelmodell eingegeben, so
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dass unter Verwendung der Software ,Anybody“ die die Bewegung verursachenden
Muskelkrafte berechnet werden kdnnen. Nach Generieren diverser Gleichungen auf
Basis der implementierten Input-Daten ist das resultierende System zunachst
statisch Uberbestimmt, da es zu jedem Gelenk mehr partizipierende Muskeln als
Freiheitsgrade im betreffenden Gleichungssystem gibt. Zur Behebung dieses
Problems werden die einzelnen Muskelbelastungen auf der Grundlage eines
Minimalkriteriums aufgeteilt, so dass ein entsprechendes Mini/Max-Problem
resultiert, das unter Verwendung eines in der Software ,Anybody“ implementierten
Energieoptimierungsalgorithmus auf Basis grundlegender Uberlegungen der linearen
Optimierung schlieRlich gelost werden kann (vgl. u. a. Rasmussen, 1997). Die
resultierenden Kraftkurven zeigen die Kraft der einzelnen Muskeln in Abhangigkeit
vom jeweiligen Kniegelenkwinkel auf. Abbildung 44 stellt die entsprechenden

Muskelkrafte fur die relevanten Kniewinkelpositionen schematisch dar.

7,00E+02
6,00E+02
21885*82 I B Kniewinkel 45,6°
+ N ] o
3,00E+02’ .KnleVWnke|61,8
2,00E+02 - O Kniewinkel 63,9°
1,00E+02
0,00E+00 e ae [ |
WL ES5LL0TL208YQ e
3 =22t 3008 2682 EESES
S ES 8255 EESOoSSEGS
NDI2E2D =00 cEXBXES
_O.Q’OWNEHLL ®§§m.hg
s o0 FoaB = 2L FHs L8
SE 5223382 Ew53% 40
=0 x8cGBR8ERLEL223
0 2os8S8 gy go33L=3
44548 3584450 4
S3533= 523333 =

Abb.44: Mittels Software ,Anybody“ berechnete Kraftwerte der einzelnen Muskeln in Abhangigkeit

vom Kniewinkel [Einheiten in Newton].

Weitere in die Berechnung einbezogene Muskeln wie beispielsweise der Mus.
Tibialis anterior, Mus. Extensor Digitorum Longus, Mus. Semitendinosus, Mus.
Biceps Femoris, Mus. Sartorius, Mus. Gracilis, Mus. llliopspas, Mus. Gluteus
Minimus, Mus. Gluteus Medius, Mus. Tensor Fascie Latae sowie der Mus. Adductor
Longus erwiesen sich bei dieser Art von Bewegung als weitgehend inaktiv. Auf Basis

der vorliegenden Berechnungen sowie zur Reduktion der Komplexitat werden dem
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Modell des inline-skatenden Kindes zur Simulation der Landesituationen
entsprechend ausschlielilich all die Muskeln implementiert, bei denen mindestens ein
Anteil eine Kraftaktivitat von 1,00E+02 N in mindestens einer der drei
Kniegelenkwinkelpositionen Uberschreitet. Hieraus resultieren die folgenden
Ersatzmuskeln, die in Form von Linearantrieben in das FE-Modell des inline-

skatenden Kindes implementiert werden:

Mus. Triceps [Mus. Soleus, Mus. Gastrocnemius]

Mus. Quadrizeps [Mus. Vastus lateralis, Mus. Vastus Medialis, Mus. Vastus
Intermedialis, Mus. Rectus Femoris]

Mus. Semimembranosus

Mus. Biceps Femoris [Mus. Caput Longum, Mus. Caput Breve]

FUr die zu analysierende Landebewegung resultiert im Rahmen der vorliegenden
Modellierung somit ein Modell der unteren Extremitat bestehend aus vier
Ersatzmuskeln, die im Rahmen der diversen Simulationen mit Eingabedaten
entsprechend Abbildung 44 angesteuert werden.

Abbildung 45 stellt das Starrkdrper-Schwabbelmassen-Modell mit diskretisiertem
Finite-Elemente-Volumenmodell und Muskelmodellierung im Bereich des

Kniegelenkes dar.
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Abb. 45: Darstellung des Starrkdrpermodells mit Schwabbelmassen sowie implementiertem Finite-
Elemente-Modell eines kindlichen Kniegelenkes zur Bestimmung von Belastungen und

Beanspruchungen wahrend diverser Landebewegungen beim Inline-Skating von Kindern

Auf Basis der 0.g. in Kapitel sechs dargestellten Grundlagen des erstellten und Uber
die Bodenreaktionskraft validierten Modells des kindlichen Korpers kénnen im
Folgenden die diversen Landebewegungen mit Blick auf deren Belastungs- bzw.
Beanspruchungsprofil detailliert fir die einzelnen Teilstrukturen analysiert werden.

Nach Durchfiihrung eines ersten Finite-Elemente-Simulationslaufs liegen die
resultierenden Beanspruchungen im Bereich der diversen Strukturen der
Kniegelenke bereits vor. Um weitere Simulationen zu starten, werden verschiedene
Parametrisierungen bei Beibehaltung des Modells in seiner Grundform
vorgenommen. Hiermit besteht die Méglichkeit, den Einfluss einzelner Variablen auf
die Beanspruchung  zu analysieren, in dem  gegenuber  einem
Referenzsimulationslauf ein, mehrere bzw. alle Parameter in Folge variiert und die
Belastungs- bzw. Beanspruchungsveranderungen des Mehrkorpersystems

berechnet und verglichen werden.
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6.2 Dokumentation und Diskussion der Ergebnisse der FE-Beanspruchungs-

analysen

Die gesamte, im Rahmen des vorliegenden Kapitels in den vorangegangenen
Abschnitten dargestellte Untersuchungsmethodik ermdoglicht entsprechend der in
Kapitel funf formulierten Problemstellung die Bestimmung von Belastungen sowie die
Berechnung daraus resultierender Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflachen
der Kniegelenke bei Landevorgangen wahrend des Inline-Skatings von Kindern.

Bei der im Rahmen der vorliegenden Arbeit durchgeflihrten Analyse handelt es sich
um quasistatische Finite-Elemente-Berechnungen. Um die Beanspruchungen der
Kniegelenkstrukturen wahrend der Landung des inline-skatenden Kindes zu
extrahieren, werden charakteristische Simulationszeitpunkte aus der
Bodenkontaktkurve ermittelt. Abbildung 46 veranschaulicht die entsprechenden

Simulationszeitpunkte.

002 004 006 008 01 012 014 016 018 02 022 024 026

eit t [sec]

Abb. 46: Veranschaulichung der Simulationszeitpunkte der Finite-Elemente-Analyse

Die Dokumentation der Ergebnisse gliedert sich grundsatzlich in drei Abschnitte.
Zunachst erfolgt die Darstellung, Dokumentation und Diskussion des
charakteristischen Beanspruchungsgefiges des Landevorganges eines inline-
skatenden Kindes im Bereich der Knorpelflachen der Kniegelenke nach
Durchfihrung eines Niedersprunges aus einer Hoéhe von 0.35 Metern bei einer

Absprunggeschwindigkeit von 2.6 m/sec.
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Um insbesondere Aussagen uUber den Einfluss verschiedener Parameter auf die
resultierenden Beanspruchungen treffen zu kdénnen, werden im Anschluss daran
diverse Parametervariationen durchgefuhrt und die resultierenden Beanspruchungen
jeweils berechnet und mit den zuvor erhaltenen Werten der jeweiligen
Simulationsausgangssituation verglichen. Auf Basis der gewonnenen Erkenntnisse
werden schlie3lich konkrete Vorschldge zur Belastungs- bzw. Beanspruch-
ungsreduktion erarbeitet.

6.2.1 Darstellung des charakteristischen Beanspruchungsgefiiges im Bereich der

Gelenkflachen der Kniegelenke wahrend des Landevorganges eines inline-

skatenden Kindes

Im Rahmen dieses Abschnitts erfolgt die Darstellung der Simulationsergebnisse des
Landevorganges eines inline-skatenden Kindes. In einem ersten Schritt werden die
Beanspruchungen der Knorpelflachen von Femur bzw. Tibia entsprechend Abbildung
46 bzgl. des Simulationszeitpunkts I, dann bzgl. der Simulationszeitpunkte Il und llI
vergleichend dargestellt und erlautert. In einem weiteren Schritt erfolgt die lllustration
der Beanspruchungen, die aus den diversen Parametervariationen resultieren,
ebenfalls fur Femur und Tibia in der Reihenfolge der betrachteten
Simulationszeitpunkte. Die Darstellung der Beanspruchungen erfolgt in der Einheit
Pascal (Pa), wobei 1Pa=1N/m? entspricht. Abbildung 47 stellt die den nachfolgenden
Simulationsergebnissen zugrunde liegende Farbskala mit entsprechender

Veranschaulichung der quantitativen Beanspruchungsgréf3en grafisch dar.
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Abb. 47: Farbskala der Beanspruchungsberechnungen
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Im Folgenden werden die Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflachen von

Femur und Tibia bzgl. der Simulationszeitpunkte I, Il und Il dargestellt.

Abb. 48: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache des Femurs wéhrend Simulationszeitpunkt |

Abbildung 48 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt | resultierende Belastung
auf die Gelenkstruktur der Femurkondyle auswirkt. Die Beanspruchungen der
Struktur befinden sich entsprechend Abbildung 47 in einem Bereich zwischen
4.27e+03 Pa und 1.28e+05 Pa. Sowohl der Condylus lateralis als auch der Condylus
medialis weisen hierbei erhdhte Beanspruchungen auf. Wahrend sich der posteriore
Bereich der beiden Kondylen weitgehend unbeansprucht zeigt, weisen die
Simulationsergebnisse im anetrioren Kondylendrittel sowohl lateral als auch zentral
und medial deutlich erh6hte Beanspruchungswerte von bis zu 1.28e+05 Pa auf. Die
flachenmafig deutlichsten Beanspruchungsspitzen liegen hierbei im Bereich der
lateralen Femurkondyle bei Werten zwischen 6.4e+04 Pa und 1.28e+05 Pa, gefolgt
von Beanspruchungsmaxima im Bereich des anterioren Drittels der medialen
Femurkondyle sowie der Facies patellaris. Wahrend das gesamte anteriore Drittel
der Femurkondyle auch aul3erhalb der eigentlichen Beanspruchungsmaxima erhéhte
Beanspruchungswerte von 2.99e+04 Pa bis 5.97e+04 Pa zeigt, sind auch im
Bereich der Fossa intercondylaris erhéhte Beanspruchungen von 2.99e+04 Pa bis

3.84e+04 Pa zu verzeichnen.

108



FEM zur Belastungsanalyse von Landevorgangen beim Inline-Skating von Kindern

Abb. 49: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache der Tibia wahrend Simulationszeitpunkt |

Abbildung 49 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt | resultierende Belastung
auf die Knochenstruktur der Tibia auswirkt. Die Beanspruchungen der Struktur
befinden sich entsprechend Abb. 47 ebenfalls in einem Bereich zwischen 4.27e+03
Pa und 1.28e+05 Pa. Wahrend der Uberwiegende Teil dieser Struktur mit Werten um
5e+04 Pa weitgehend gering beansprucht wird, ist die flaichenmafige Verteilung der
vorliegenden Beanspruchungsmaxima ellipsenformig angeordnet. Insbesondere der
anterior-laterale Teil der Tibia weist hierbei auf erh6hte Beanspruchungen in einem
Bereich von maximal 1.28e+05 Pa Uber 9.39e+04 Pa und 6.4e+04 Pa bis zu
2.99e+04 Pa hin.

Abb. 50: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelfliche des Femurs wahrend Simulationszeitpunkt Il
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Abbildung 50 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt Il resultierende Belastung
auf die Gelenkstruktur der Femurkondyle auswirkt. Die Beanspruchungen der
Struktur befinden sich wiederum in einem Bereich zwischen 4.27e+03 und 1.28e+05
Pa. Im Gegensatz zu Abbildung 48 zeigt die Beanspruchungsverteilung zu diesem
Simulationszeitpunkt ausschlief3lich erhdhte Werte im Bereich des Condylus lateralis,
wobei der Condylus medialis mit Werten um 8.53e+03 Pa keine erhdhten
Beanspruchungen aufweist. Wahrend sich im Bereich der Fascies patellaris leicht
erhohte Beanspruchungen von etwa 2.99e+04 Pa bis 5.55e+04 Pa zeigen, weisen
die Simulationsergebnisse im Bereich des Condylus lateralis sowohl im anterioren als
auch im posterioren Drittel auf deutlich erhbhte Beanspruchungswerte von bis zu
1.28e+05 Pa hin. Die flachenmaf3ig deutlichsten Beanspruchungsspitzen liegen
hierbei im Bereich des anterioren, lateralen Condylus bei Werten zwischen 9.81e+04
und 1.28e+05 Pa, gefolgt von Beanspruchungsmaxima im posterioren Verlauf des
Femur-Condylus mit Werten von ebenfalls 9.81e+04 bis 1.28e+05 Pa, die sich in
leicht abgeschwéachter Form Uber die Innenseite des Condylus lateralis bis hin zur
Fossa intercondylaris ausbreiten.

Abb. 51: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache der Tibia wahrend Simulationszeitpunkt 11

Abbildung 51 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt Il resultierende Belastung
auf die Knochenstruktur der Tibia auswirkt. Die Beanspruchungen der Struktur
befinden sich hierbei in einem Bereich zwischen 4.27e+03 Pa und 1.28e+05 Pa.
Wahrend der tGberwiegende Teil dieser Struktur mit Werten um 5e+04 Pa weitgehend
gering beansprucht wird, ist die flachenmafige Verteilung der hier vorliegenden

Beanspruchungsmaxima ellipsenférmig angeordnet und weist insbesondere im
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anterior-lateralen Teil der Tibia auf erhohte Beanspruchungen in einem Bereich von
maximal 1.28e+05 Pa uber 9.39e+04 Pa und 6.4e+04 Pa bis hin zu 2.99e+04 Pa hin.
Im Gegensatz zum Beanspruchungsgegfiige der Tibia bei Simulationszeitpunkit |
erweist sich sowohl der hochbeanspruchte Bereich mit Werten um 1.28e+05 Pa als
auch der mittelmafRig beanspruchte Teil der Tibia mit Werten um 3.41e+04 Pa als

flachenmaliig etwas ausgepragter.

Abb. 52: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache des Femurs wahrend Simulationszeitpunktlll

Abbildung 52 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt Il resultierende Belastung
auf die Gelenkstruktur der Femurkondyle auswirkt. Die Beanspruchungen der
Struktur befinden sich wiederum in einem Bereich zwischen 4.27e+03 und 1.28e+05
Pa. Im Gegensatz zu Abbildung 48 und Abbildung 50 =zeigt die
Beanspruchungsverteilung zu diesem Simulationszeitpunkt ausschlie3lich erhéhte
Werte im Bereich des anterioren Verlaufs des Condylus lateralis, wobei der Condylus
medialis mit Werten um 8.53e+03 Pa keine erhéhten Beanspruchungen aufweist.
Auch der posteriore Teil der lateralen Femurkondyle bleibt gering beansprucht.
Wahrend sich im Bereich der Fascies patellaris leicht erhéhte Beanspruchungen von
etwa 3.41e+04 Pa zeigen, weisen die Simulationsergebnisse im anterioren Bereich
des Condylus lateralis auf deutlich erhdhte Beanspruchungswerte mit Maxima von
bis zu 1.28e+05 Pa hin, die dann sowohl in posteriorer als auch medialer und
anteriorer Richtung leicht vermindert auslaufen. Dieser Teil der Femukondyle stellt
somit den sowohl qualitativ als auch quantitativ am deutlichsten beanspruchten

Bereich dar.
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=

Abb. 53: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache der Tibia wahrend Simulationszeitpunkt IlI

Abbildung 53 zeigt die resultierende Beanspruchung der Knochenstruktur der Tibia
zum Simulationszeitpunkt 1. In Ubereinstimmung mit den Simulationszeitpunkten |
und Il (vgl. Abb. 49 und Abb. 51) befinden sich die Beanspruchungen der Struktur
auch zu diesem Zeitpunkt in einem Bereich zwischen 4.27e+03 Pa und 1.28e+05 Pa,
wobei der Uberwiegende Teil dieser Struktur mit Werten um 2e+04 Pa weitgehend
gering beansprucht wird und die flachenmé&Rige Verteilung der vorliegenden
Beanspruchungsmaxima ellipsenféormig angeordnet ist. Insbesondere im anterior-
lateralen Teil der Tibia sind wiederum erhdhte Beanspruchungen in einem Bereich
von maximal 1.28e+05 Pa uber 9.39e+04 Pa und 6.4e+04 Pa bis hin zu 2.99e+04 Pa

ZU verzeichnen.

6.2.2 Darstellung der charakteristischen Beanspruchungsgefiige diverser

Landevorgange nach systematischer Parametervariation

Ein haufig auftretendes Problem im Kindes- und Jugendalter stellen Haltungsfehler
bzw. Haltungsschaden in Folge von Uberlastungen dar. Ursachlich hierfir werden
eine in diesem Alter noch nicht ausgepragte Muskulatur sowie haufig auftretende
muskulédre Dysbalancen betrachtet. Zur Simulation dieser Phdnomene werden im
Folgenden diverse Parametrisierungen vorgenommen, wobei jeweils ein Parameter
modifiziert wird und das Modell in seiner Grundform sowie in seinen grundsatzlichen
Eingabedaten beibehalten wird. Da Kinder und Jugendliche in vielen Fallen
mangelhafte muskulare Absicherungen aufweisen, erfolgen hierbei diverse

Erhéhungen bzw. Reduktionen verschiedener Muskelaktivitaten, die sich im Bereich
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von +15% der vorhandenen Muskelaktivitat befinden und somit in Bereichen liegen,
die auf Basis mittelfristiger trainingsbedingter Veranderungen erzielt werden kdnnen.
Im Rahmen der ersten drei Parametervariationen erfolgt hierzu eine Reduktion der
muskuldren  Aktivitdt in  unterschiedlicher  Auspragung.  Wahrend in
Parametervariation | eine um 15% verminderte Muskelaktivitat der Muskeln im
Bereich der Ober- bzw. Unterschenkelriickseite simuliert wird, enthalt
Parametervariation Il eine 15%ige Reduktion der Muskelaktivitat im Bereich des Mus.
Quadrizeps. Um neben Auswirkungen muskularer Dysbalancen auf die
Beanspruchungen der Gelenkstruktur auch Aussagen Uber
Beanspruchungsveranderungen in Folge gleichmalRlig auftretender muskularer
Defizite treffen zu koénnen, erfolgt im Rahmen von Parametervariation Il die
gleichzeitige Reduktion der Muskelaktivitat des Mus. Quadrizeps sowie der Muskeln
im Bereich der Ober- bzw. Unterschenkelriickseite um jeweils 15%. Um weitere
Aussagen zur Belastungsreduktion im Bereich der Knorpelflachen der Kniegelenke
treffen zu konnen, thematisiert Parametervariation 1V eine 15%ige Erh6hung der
muskuléren Aktivitdt sowohl im Bereich des Mus. Quadrizeps als auch im Bereich der
Muskulatur der Ober- bzw. Unterschenkelrickseite mit Blick auf eine maogliche

Beanspruchungsreduktion.

6.2.2.1 Parametervariation |

Im Rahmen dieser Parametervariation wird die Aktivitat der Muskulatur im Bereich
der Ober- bzw. Unterschenkelriickseite um 15% entsprechend Abbildung 54
vermindert und die resultierenden Beanspruchungen der Knorpelflachen von Femur

und Tibia berechnet, dargestellt und vergleichend betrachtet.

15%-ige
Reduktion

Abb. 54: 15%-ige Reduktion der Aktivitat der Muskelgruppen im Bereich der Ober- bzw.

Unterschenkelriickseite
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Abb. 55: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache des Femurs wahrend Simulationszeitpunkt |

nach Parametervariation |

Abbildung 55 veranschaulicht das Beanspruchungsgeflige der Femurkondyle nach
15%iger Reduktion der Aktivitat der Muskulatur im Bereich der Ober- bzw.
Unterschenkelrlickseite bei unverédnderter Aktivitat des Mus. Quadrizeps zum
Simulationszeitpunkt | und zeigt wie sich die entsprechende Parametervariation auf
die Beanspruchung der Knorpelstruktur der Femurkondyle im Vergleich zu Abbildung
48 auswirkt. Wahrend sich die Beanspruchungen der Struktur in einem Bereich
zwischen 4.27e+03 Pa und 4.38e+05 Pa befinden, weist sowohl der Condylus
lateralis als auch der Condylus medialis und die Fascies Patellaris in ihrem
posterioren Verlauf erhohte Beanspruchungen auf. In Ubereinstimmung mit
Abbildung 48 zeigt sich der posteriore Bereich der beiden Kondylen weitgehend
unbeansprucht, wohingegen die Simulationsergebnisse im anterioren Kondylendrittel
sowohl lateral als auch zentral und medial deutlich erhéhte Beanspruchungswerte
von bis zu 4.38e+05 Pa aufzeigen. Ebenfalls Gbereinstimmend mit den Ergebnissen
der Ausgangssimulation gliedern sich die flachenmaRig deutlichsten
Beanspruchungsspitzen hierbei wiederum in drei voneinander getrennte
Beanspruchungsmaxima. Die flachenmalig deutlichsten Beanspruchungsspitzen
liegen hierbei im Bereich der lateralen Femurkondyle bei Werten zwischen 7.68e+04
Pa und 4.38e+05 Pa, gefolgt von Beanspruchungsmaxima im Bereich des anterioren
Drittels der medialen Femurkondyle sowie der Facies patellaris. Wahrend das
gesamte anteriore Drittel der Femurkondyle auch auf3erhalb der eigentlichen

Beanspruchungsmaxima erhdhte Beanspruchungswerte von bis zu 1.02e+05 Pa
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zeigt, sind auch im Bereich der Fossa intercondylaris erhéhte Beanspruchungen von

rund 8e+04 Pa zu verzeichnen.

Abb. 56: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache der Tibia wahrend Simulationszeitpunkt |

nach Parametervariation |

Abbildung 56 zeigt die resultierende Beanspruchung der Knorpelstruktur der Tibia
nach 15%iger Reduktion der Aktivitat der Muskulatur im Bereich der Ober- bzw.
Unterschenkelrlickseite bei unveranderter Aktivitdit des Mus. Quadrizeps. Im
Gegensatz zu Abbildung 49 befinden sich die Beanspruchungen der Struktur nach
dieser Parametervariation in einem Bereich zwischen 4.27e+03 Pa und 3.28e+05 Pa,
wobei hinzukommt, dass der hoch beanspruchte Bereich eine wesentlich gréRRere
Flache einnimmt. Wéahrend diese erhdhten Beanspruchungen im anterior-lateralen
Teil der Tibia in einem Bereich von 3.28e+05 Pa Uber 9.42e+04 Pa und 7.2e+04 Pa
bis hin zu 2.13e+04 Pa verlaufen, ist die flachenméaRige Verteilung der vorliegenden
Beanspruchungsmaxima ebenfalls ellipsenformig angeordnet. Im Gegensatz zu
Abbildung 49, in der zwei Drittel der Tibia nur geringfiigig mit Werten um 8e+03 Pa
beansprucht werden, bleibt im Rahmen dieser Parametervariation ausschlie3lich die
posterior-mediale bzw. Teile der posterior-lateralen Halfte der Knochenstruktur mit
Werten um 3e+04 Pa gering beansprucht. Eine vereinzelt auftretende, leichte
Beanspruchungserhéhung befindet sich mit Werten um 3.41e+04 Pa auf3erdem im

posterior-medialen Bereich.
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Abb. 57: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflaiche des Femurs wahrend Simulationszeitpunkt I
nach Parametervariation |

Abbildung 57 zeigt, wie sich die aus Parametervariation | resultierende Belastung
wéahrend des Simulationszeitpunkts Il auf die Beanspruchung der Knorpelflache der
Femurkondyle auswirkt. Die Beanspruchungen der Struktur befinden sich in einem
Bereich zwischen 4.27e+03 Pa und 2.68e+05 Pa. In Ubereinstimmung mit Abbildung
50 zeigt die Beanspruchungsverteilung insbesondere erhohte Werte im Bereich des
Condylus lateralis, wobei der Condylus medialis mit Werten um 2.86e+04 Pa nur
leicht erhohte Beanspruchungen aufweist. Die flachenmafig deutlichsten
Beanspruchungsspitzen, deren quantitative Auspragungen die Beanspruchungen
aus Abbildung 50 leicht Ubersteigen, liegen hierbei im Bereich des anterioren,
lateralen Condylus, pflanzen sich im posterioren Verlauf fort und verlaufen in leicht
abgeschwéchter Form dber die Innenseite des Condylus lateralis bis hin zur Fossa
intercondylaris. Neben ebenfalls erh6hten Beanspruchungen im Bereich von bis zu
9.81e+04 Pa an der Fascies patellaris sowie in ihrem posterioren Verlauf, weisen die
Simulationsergebnisse im Bereich des Condylus lateralis im anterioren und im
posterioren Drittel sowohl qualitativ als auch quantitativ auf leicht erhohte

Beanspruchungswerte von bis zu 2.68e+05 Pa hin.
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Abb. 58: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache der Tibia wahrend Simulationszeitpunkt Il
nach Parametervariation |

Abbildung 58 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt Il resultierende Belastung
in Folge der durchgefuhrten Parametervariation | auf die Beanspruchung der
Knorpelstruktur der Tibia auswirkt. Wahrend ausschlief3lich die Halfte dieser Struktur
mit Werten um 4.98e+04 Pa weitgehend gering beansprucht wird, befinden sich die
Beanspruchungen hierbei in einem Bereich zwischen 4.27e+03 Pa und 2.56e+05 Pa.
Die flachenméaRige Verteilung der hier vorliegenden Beanspruchungsmaxima ist in
Ubereinstimmung mit Abbildung 51 ellipsenformig angeordnet und weist
insbesondere im anterior-lateralen Teil der Tibia auf erhéhte Beanspruchungen in
einem Bereich von maximal 2.56e+05 Pa uber 8.42e+04 Pa und 5.3e+04 Pa bis hin
zu 1.65e+04 Pa hin. Im Gegensatz zur Ausgangsbeanspruchung der Knorpelflache
der Tibia wahrend dieses Simulationszeitpunkts, in der zwei Drittel nur geringfiigig
mit Werten um 8e+03 Pa beansprucht werden, bleiben im Rahmen dieser
Parametervariation ausschlie3lich die posterior-mediale bzw. Teile der posterior-
lateralen Halfte der Knorpelstruktur mit Werten um 2.54e+04 Pa gering beansprucht.
Zu diesem Simulationszeitpunkt befindet sich auf3erdem eine vereinzelt auftretende,
leichte Beanspruchungserhéhung mit Werten um 3.41e+04 Pa im posterior-medialen

Bereich.
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Abb. 59: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache des Femurs wahrend Simulationszeitpunktlll
nach Parametervariation |

Abbildung 59 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt Il unter Beriicksichtigung
der entsprechenden Parametervariation resultierende Belastung auf die
Beanspruchung der Knorpelstruktur ~ der Femurkondyle auswirkt. Die
Beanspruchungen befinden sich hierbei in einem Bereich zwischen 4.27e+03 Pa
und 2.39e+05 Pa. Im Gegensatz zu Abbildung 52 zeigt die
Beanspruchungsverteilung zu diesem Simulationszeitpunkt nach Reduktion der
Muskelaktivitat im Bereich des Mus. Quadrizeps deutlich erhdhte Werte im Bereich
des anterioren Verlaufs des Condylus lateralis bis hin zu maximal 2.39e+05 Pa,
wobei der Condylus medialis mit Werten um 8.53e+03 Pa keine erhohten
Beanspruchungen aufweist. Auch der posteriore Teil der lateralen Femurkondyle
bleibt gering beansprucht. Wahrend sich im Bereich der Fascies patellaris ebenfalls
erhohte Beanspruchungen mit Werten zwischen 2.56e+04 Pa und 6.37e+04 Pa
zeigen, weisen die Simulationsergebnisse im anterioren Bereich des Condylus
lateralis auf deutlich erhdhte Beanspruchungswerte mit Maxima von bis zu 3.98e+05
Pa hin, die dann sowohl in posteriorer als auch medialer und anteriorer Richtung
leicht vermindert, aber im Vergleich zu Abbildung 52 dennoch deutlich verstarkt
auslaufen. Dieser Teil der Femukondyle stellt somit auch nach Durchfihrung der
Parametervariation | den sowohl qualitativ als auch quantitativ am deutlichsten

beanspruchten Bereich der Knorpelflache des Femurs dar.
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Abb. 60: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache der Tibia wahrend Simulationszeitpunktlll

nach Parametervariation |

Abbildung 60 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt Il resultierende Belastung
in Folge der durchgefiihrten Parametervariation | auf die Knochenstruktur der Tibia
auswirkt. Die Beanspruchungen der Struktur befinden sich hierbei in einem Bereich
zwischen 4.27e+03 Pa und 2.98e+05 Pa. Wahrend weniger als die Halfte der
Struktur mit Werten um 4.27e+04 Pa geringfligig beansprucht wird, ist die
flachenmaliige Verteilung der hier vorliegenden Beanspruchungsmaxima in
Ubereinstimmung mit Abbildung 53 wiederum ellipsenférmig angeordnet und weist
insbesondere im anterior-lateralen Teil der Tibia auf erhéhte Beanspruchungen in
einem Bereich von bis zu 2.98e+05 Pa uber 8.84e+04 Pa und 5.43e+04 Pa bis hin
zu 2.58e+04 Pa hin. Im Gegensatz zur Basisbeanspruchung aus Abbildung 53, in der
zwei Drittel der Tibia nur geringfiigig mit Werten um 8e+03 Pa beansprucht werden,
bleiben sowohl zu diesem Simulationszeitpunkt als auch im Rahmen dieser
Parametervariation ausschliel3lich posterior-mediale bzw. Teile der posterior-
lateralen Halfte der Knorpelstruktur mit Werten um 2.99e+04 Pa unwesentlich
beansprucht. Wéahrend der hochbeanspruchte Bereich der Knorpelflache der Tibia
mit Werten um 2.98e+05 Pa von seiner flachenmalf3ig quantitativen Auspragung in
Ubereinstimmung mit den resultierenden Beanspruchungen der Tibia aus Abbildung
53 zeigt, weist der zentral lokalisierte, mittelmaRRig beanspruchte Bereich der Tibia
eine wesentlich gréRere Flache als bei der Ausgangssimulation auf. Aul3erdem

befindet sich zu diesem Simulationszeitpunkt eine vereinzelt auftretende, leichte
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Beanspruchungserhéhung mit Werten um 3.41e+04 Pa im posterior-medialen

Bereich der Knorpelflache der Tibia.

6.2.2.2 Parametervariation Il

Im Rahmen dieser Parametervariation wird die Aktivitat der Muskulatur im Bereich
des Mus. Quadrizeps um 15% vermindert und die resultierenden Beanspruchungen
der Knorpelflachen von Femur und Tibia berechnet, dargestellt und vergleichend

betrachtet.

15%-ige
Reduktion

Abb. 61: 15%-ige Reduktion der Aktivitat der Muskelgruppen im Bereich des Mus. Quadrizeps

Abb. 62: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache des Femurs wahrend Simulationszeitpunkt |

nach Parametervariation Il
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Abbildung 62 veranschaulicht das Beanspruchungsgeflige der Femurkondyle nach
15%iger Reduktion der Muskelaktivitat des Mus. Quadrizeps zum
Simulationszeitpunkt | und zeigt wie sich die entsprechende Parametervariation Il
auf die Beanspruchung der Gelenkstruktur der Femurkondyle im Vergleich zu
Abbildung 48 auswirkt. Wahrend sich die Beanspruchungen der Struktur in einem
Bereich zwischen 4.27e+03 und 3.38e+05 Pa befinden, weist sowohl der Condylus
lateralis als auch der Condylus medialis und die Fascies Patellaris in ihrem
posterioren Verlauf erhohte Beanspruchungen auf. In Ubereinstimmung mit
Abbildung 48 zeigt sich der posteriore Bereich der beiden Kondylen weitgehend
unbeansprucht, wohingegen die Simulationsergebnisse im anterioren Kondylendrittel
sowohl lateral als auch zentral und medial deutlich erhdhte Beanspruchungswerte
von bis zu 3.38e+05 Pa aufzeigen. Die flachenmaRig deutlichsten
Beanspruchungsspitzen gliedern sich hierbei nicht in drei voneinander getrennte
Beanspruchungsmaxima, sondern erstrecken sich von der lateralen Femurkondyle
uber die Fascies patellaris bis hin zum anterioren Drittels der medialen Femurkondyle
und stellen somit eine relativ weitrdumige, stark beanspruchte Flache dar. Wéahrend
das gesamte anteriore Drittel der Femurkondyle auch aufRerhalb der eigentlichen
Beanspruchungsmaxima erhéhte Beanspruchungswerte von rund 2.99e+04 Pa bis
8.53e+04 Pa zeigt, sind auch im Bereich der Fossa intercondylaris erhthte
Beanspruchungen von 2.99e+04 Pa bis hin zu 7.25e+04 Pa zu verzeichnen.

Abb. 63: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache der Tibia wahrend Simulationszeitpunkt |

nach Parametervariation Il
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Abbildung 63 zeigt die resultierende Beanspruchung der Knochenstruktur der Tibia
nach 15%iger Reduktion der Muskelaktivitat des Mus. Quadrizeps. Im Gegensatz zu
Abbildung 49 befinden sich die Beanspruchungen der Struktur nach dieser
Parametervariation in einem Bereich zwischen 4.27e+03 Pa und 3.28e+05 Pa, wobei
hinzukommt, dass der hoch beanspruchte Bereich eine wesentlich gro3ere Flache
einnimmt. Wahrend diese erhdhten Beanspruchungen im anterior-lateralen Teil der
Tibia in einem Bereich von 3.28e+05 Pa lUber 9.42e+04 Pa und 7.2e+04 Pa bis hin
zu 2.13e+04 Pa verlaufen, ist die flachenmaliige Verteilung der vorliegenden
Beanspruchungsmaxima ebenfalls ellipsenférmig angeordnet. Im Gegensatz zu
Abbildung 49, in der zwei Drittel der Tibia nur geringfiigig mit Werten um 8e+03 Pa
beansprucht werden, bleibt im Rahmen dieser Parametervariation ausschlie3lich die
posterior-mediale bzw. Teile der posterior-lateralen Halfte der Knochenstruktur mit
Werten um 3e+04 Pa gering beansprucht. Eine vereinzelt auftretende, leichte
Beanspruchungserhéhung befindet sich mit Werten um 3.41e+04 Pa auf3erdem im

posterior-medialen Bereich.

Abb. 64: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflaiche des Femurs wahrend Simulationszeitpunkt I

nach Parametervariation Il

Abbildung 64 zeigt, wie sich die aus Parametervariation Il resultierende Belastung
wéahrend des Simulationszeitpunkts [l auf die Gelenkstruktur der Femurkondyle
auswirkt. Die Beanspruchungen der Struktur befinden sich in einem Bereich
zwischen 4.27e+03 Pa und 3.28e+05 Pa. In Ubereinstimmung mit Abbildung 50 zeigt
die Beanspruchungsverteilung insbesondere erhéhte Werte im Bereich des Condylus

lateralis, wobei der Condylus medialis mit Werten um 3.41e+04 Pa nur leicht erhdhte
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Beanspruchungen  aufweist. Neben nun ebenfalls deutlich  erhdhten
Beanspruchungen um bis zu 9.81e+04 Pa im Bereich der Fascies patellaris sowie in
ihrem posterioren Verlauf, weisen die Simulationsergebnisse im Bereich des
Condylus lateralis im anterioren und im posterioren Drittel sowohl qualitativ als auch
guantitativ auf deutlich erhéhte Beanspruchungswerte von bis zu 3.38e+05 Pa hin.
Die flachenmallig deutlichsten Beanspruchungsspitzen, deren quantitative
Auspragungen die Beanspruchungen aus Abbildung 50 deutlich tGbersteigen, liegen
hierbei im Bereich des anterioren, lateralen Condylus, pflanzen sich im posterioren
Verlauf fort und verlaufen in leicht abgeschwachter Form Uber die Innenseite des

Condylus lateralis bis hin zur Fossa intercondylaris.

Abb. 65: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache der Tibia wahrend Simulationszeitpunkt Il

nach Parametervariation I

Abbildung 65 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt Il resultierende Belastung
in Folge der durchgefiihrten Parametervariation 1l auf die Knochenstruktur der Tibia
auswirkt. Die Beanspruchungen der Struktur befinden sich hierbei in einem Bereich
zwischen 4.27e+03 Pa und 3.28e+05 Pa. Wahrend ausschlief3lich die Halfte dieser
Struktur mit Werten um 5e+04 Pa weitgehend gering beansprucht wird, ist die
flachenmaliige Verteilung der hier vorliegenden Beanspruchungsmaxima in
Ubereinstimmung mit Abbildung 51 ellipsenformig angeordnet und weist
insbesondere im anterior-lateralen Teil der Tibia auf erhéhte Beanspruchungen in
einem Bereich von maximal 3.28e+05 Pa tber 9.39e+04 Pa und 6.4e+04 Pa bis hin
zu 2.99e+04 Pa hin. Im Gegensatz zur Ausgangsbeanspruchung der Knorpelflache

der Tibia wahrend dieses Simulationszeitpunkts, in der zwei Drittel nur geringfiigig
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mit Werten um 8e+03 Pa beansprucht werden, bleibt auch im Rahmen dieser
Parametervariation ausschlie3lich die posterior-mediale bzw. Teile der posterior-
lateralen Halfte der Knochenstruktur mit Werten um 3e+04 Pa gering beansprucht.
Auch im Gegensatz zum  Beanspruchungsgefige der Tibia nach
Parametervariariation |1 wahrend Simulationszeitpunkt | erweist sich sowohl der
hochbeanspruchte Bereich mit Werten um 3.28e+05 Pa als auch der mittelmalig
beanspruchte Teil der Tibia mit Werten um 3.41e+04 Pa als flachenmaliig
ausgepragter. Auch zu diesem Simulationszeitpunkt befindet sich eine vereinzelt
auftretende, leichte Beanspruchungserhéhung mit Werten um 3.41e+04 Pa im

posterior-medialen Bereich.

Abb. 66: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache des Femurs wahrend Simulationszeitpunktlll

nach Parametervariation Il

Abbildung 66 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt Il unter Bericksichtigung
der entsprechenden Parametervariation |1l resultierende Belastung auf die
Beanspruchung der  Knorpelstruktur ~ der Femurkondyle auswirkt. Die
Beanspruchungen der Struktur befinden sich hierbei in einem Bereich zwischen
4.27e+03 Pa und 4.28¢+05 Pa. Im Gegensatz zu Abbildung 52 zeigt die
Beanspruchungsverteilung zu diesem Simulationszeitpunkt nach Reduktion der
Muskelaktivitat im Bereich des Mus. Quadrizeps deutlich erhdhte Werte im Bereich
des anterioren Verlaufs des Condylus lateralis, wobei der Condylus medialis mit
Werten um 8.53e+03 Pa keine erhdhten Beanspruchungen aufweist. Auch der

posteriore Teil der lateralen Femurkondyle bleibt unkritisch beansprucht. Wahrend
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sich im Bereich der Fascies patellaris ebenfalls erhdhte Beanspruchungen mit
Werten zwischen 2.56e+04 Pa und 9.81e+04 Pa zeigen, weisen die
Simulationsergebnisse im anterioren Bereich des Condylus lateralis auf deutlich
erhohte Beanspruchungswerte mit Maxima von bis zu 4.28e+05 Pa hin, die dann
sowohl in posteriorer als auch medialer und anteriorer Richtung leicht vermindert,
aber im Vergleich zu Abbildung 52 dennoch deutlich erhoht auslaufen. Dieser Teill
der Femurkondyle stellt somit auch nach Durchfiihrung der Parametervariation den
sowohl qualitativ als auch quantitativ am deutlichsten beanspruchten Bereich der

Gelenkflache des Femurs dar.

Abb. 67: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache der Tibia wahrend Simulationszeitpunkt Il|
nach Parametervariation Il

Abbildung 67 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt Il resultierende Belastung
in Folge der durchgefihrten Parametervariation Il auf die Knochenstruktur der Tibia
auswirkt. Die Beanspruchungen der Struktur befinden sich hierbei wiederum in einem
Bereich zwischen 4.27e+03 Pa und 3.28e+05 Pa. Wahrend weniger als die Halfte
der Struktur mit Werten um 4.31e+04 Pa geringfligig beansprucht wird, ist die
flachenmafige Verteilung der hier vorliegenden Beanspruchungsmaxima in
Ubereinstimmung mit Abbildung 53 wiederum ellipsenférmig angeordnet und weist
insbesondere im anterior-lateralen Teil der Tibia auf erhéhte Beanspruchungen in
einem Bereich von maximal 3.28e+05 Pa uber 9.39e+04 Pa und 6.4e+04 Pa bis hin
zu 2.99e+04 Pa hin. Im Gegensatz zu Abbildung 53, in der zwei Drittel der Tibia nur

geringfugig mit Werten um 8e+03 Pa beansprucht werden, bleiben sowohl zu diesem
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Simulationszeitpunkt als auch im Rahmen dieser Parametervariation ausschlie3lich
posterior-mediale bzw. Teile der posterior-lateralen Halfte der Knorpelstruktur mit
Werten um 3.23e+04 Pa unwesentlich beansprucht. Auch im Gegensatz zum
Beanspruchungsgegfiige der Tibia nach Parametervariariation |1 wahrend
Simulationszeitpunkt | bzw. in Ubereinstimmung mit dem Beanspruchungsgegfiige
der Tibia nach Parametervariariation | wahrend des Simulationszeitpunkts Il erweist
sich sowohl der hochbeanspruchte Bereich mit Werten um 3.28e+05 Pa als auch der
mittelmafllig beanspruchte Teil der Tibia mit Werten um 3.41e+04 Pa als
flachenmafiig ausgepragter. Auch zu diesem Simulationszeitpunkt befindet sich eine
vereinzelt auftretende, leichte Beanspruchungserhéhung mit Werten um 3.41e+04
Pa im posterior-medialen Bereich.

6.2.2.3 Parametervariation 11|

Im Rahmen dieser Parametervariation wird die Aktivitat der Muskulatur sowohl im
Bereich des Mus. Quadrizeps als auch im Bereich der Muskulatur der Ober- bzw.
Unterschenkelriickseite entsprechend Abbildung 68 um jeweils 15% vermindert und
die resultierenden Beanspruchungen der Knorpelflachen von Femur und Tibia

berechnet, dargestellt und vergleichend betrachtet.

15%-ige
Reduktion

15%-ige
Reduktion

Abb. 68: 15%-ige Reduktion der Aktivitat der Muskelgruppen im Bereich der Ober- bzw.

Unterschenkelriickseite sowie im Bereich des Mus. Quadrizeps
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Abb. 69: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache des Femurs wahrend Simulationszeitpunkt |

nach Parametervariation Il

Abbildung 69 veranschaulicht das Beanspruchungsgeflige der Femurkondyle nach
15%iger Reduktion der Muskelaktivitdt des Mus. Quadrizeps sowie der Muskulatur
der Ober- bzw. Unterschenkelriickseite zum Simulationszeitpunkt | und zeigt wie
sich die entsprechende Parametervariation auf die Beanspruchung der
Knorpelstruktur der Femurkondyle im Vergleich zu Abbildung 48, Abbildung 55 und
zu Abbildung 62 auswirkt. Wahrend sich die Beanspruchungen der Struktur in einem
Bereich zwischen 4.27e+03 und 3.67e+05 Pa befinden, weist sowohl der Condylus
lateralis als auch der Condylus medialis und die Fascies Patellaris erhohte
Beanspruchungen auf. Auch im Bereich des posterioren Verlaufs der Fascies
Patellaris zeigen sich stark erhohte Beanspruchungen auf. In Ubereinstimmung mit
Abbildung 48 erweist sich der posteriore Bereich der beiden Kondylen als
weitgehend unbeansprucht, wohingegen die Simulationsergebnisse im anterioren
Kondylendrittel sowohl lateral als auch zentral und medial deutlich erhéhte
Beanspruchungswerte von bis zu 3.67e+05 Pa aufzeigen. Die flachenmalig
deutlichsten Beanspruchungsspitzen gliedern sich hierbei nicht mehr wie im Rahmen
der Ausgangssimulation in drei voneinander getrennte Beanspruchungsmaxima,
sondern erstrecken sich von der lateralen Femurkondyle Uber die Facies patellaris
bis hin zum anterioren Drittels der medialen Femurkondyle und stellen somit eine
weitraumig stark beanspruchte Flache dar, die die Beanspruchungswerte aus allen

vorangegangenen Simulationslaufen sowohl qualitativ als auch quantitativ
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mafigeblich Ubersteigen. Wahrend das gesamte anteriore Drittel der Femurkondyle
auch aulRerhalb der eigentlichen Beanspruchungsmaxima erhohte
Beanspruchungswerte von 3.42e+04 Pa bis 1.07e+05 Pa zeigt, sind auch im
Bereich der Fossa intercondylaris erhéhte Beanspruchungen von 3.98e+04 Pa bis

hin zu 1.11e+05 Pa zu verzeichnen.

Abb. 70: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache der Tibia wahrend Simulationszeitpunkt |

nach Parametervariation |

Abbildung 70 zeigt die resultierende Beanspruchung der Knochenstruktur der Tibia
nach 15%iger Reduktion der Muskelaktivitat des Mus. Quadrizeps sowie der
Muskulatur der Ober- bzw. Unterschenkelriickseite. Im Gegensatz zu Abbildung 49,
56 und 63 befinden sich die Beanspruchungen der Struktur nach dieser
Parametervariation in einem Bereich zwischen 4.27e+03 Pa und 3.99e+05 Pa, wobei
hinzukommt, dass der hoch beanspruchte Bereich eine gro3ere Flache einnimmt als
in den vorangegangenen Simulationslaufen. Wahrend diese erhdhten
Beanspruchungen im anterior-lateralen Teil der Tibia in einem Bereich von 3.88e+05
Pa Uber 9.79e+04 Pa und 8.62e+04 Pa bis hin zu 3.56e+04 Pa verlaufen, ist die
flachenmafige Verteilung der vorliegenden Beanspruchungsmaxima ebenfalls
ellipsenférmig angeordnet. Im Gegensatz zu Abbildung 49, in der zwei Drittel der
Tibia nur geringfigig mit Werten um 8e+03 Pa beansprucht werden, bleibt im
Rahmen dieser Parametervariation ausschlie3lich die posterior-mediale bzw. Teile
der posterior-lateralen Halfte der Knochenstruktur mit Werten um 4.87e+04 Pa
weitgehend gering  beansprucht. Eine vereinzelt auftretende, leichte
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Beanspruchungserhéhung befindet sich mit Werten um 3.84e+04 Pa aul3erdem auch
im Rahmen dieser Parametervariation im posterior-medialen Bereich. Eine weitere,
lokal auftretende, nicht zu vernachlassigende Beanspruchungserhdhung erscheint
nun erstmals am posterioren Ende des lateralen Bereichs der Tibia mit Werten um
1.24e+05 Pa.

Abb. 71: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelfliche des Femurs wahrend Simulationszeitpunkt Il
nach Parametervariation Il|

Abbildung 71 zeigt, wie sich die aus Parametervariation Il resultierende Belastung
wahrend des Simulationszeitpunkts Il auf die Beanspruchung der Knorpelflache der
Femurkondyle auswirkt. Die Beanspruchungen der Struktur befinden sich in einem
Bereich zwischen 4.27e+03 Pa und 4.12e+05 Pa. In Ubereinstimmung mit Abbildung
50, 57 und 64 zeigt die Beanspruchungsverteilung insbesondere erhdhte Werte im
Bereich des Condylus lateralis. Im Gegensatz zu den vorangegangenen
Simulationslaufen erweist sich nun auch der Condylus medialis mit Werten um
3.41e+04 Pa insbesondere in seinem zentralen Teil als vermehrt beansprucht. Die
flachenmalig deutlichsten Beanspruchungsspitzen, deren quantitative und
gualitative Auspragungen sowohl die Beanspruchungen aus Abbildung 50 als auch
die Beanspruchungen aus Abbildung 57 und 64 ganz wesentlich Gbersteigen, liegen
hierbei nahezu im gesamten Bereich des anterioren, lateralen Condylus, pflanzen

sich im posterioren Verlauf fort und verlaufen tber die Innenseite des Condylus
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lateralis bis hin zur Fossa intercondylaris. Des Weiteren weisen die aus der
vorliegenden Parametervariation Ill resultierenden Simulationsergebnisse ebenfalls
auf erhdohte Beanspruchungen im Bereich von bis zu 3.25e+05 Pa an der Fascies

patellaris sowie in ihrem posterioren Verlauf hin.

Abb. 72: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache der Tibia wahrend Simulationszeitpunkt Il

nach Parametervariation Il|

Abbildung 72 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt Il resultierende Belastung
in Folge der durchgeflhrten Parametervariation Il auf die Beanspruchung der
Knorpelstruktur ~ der Tibia auswirkt. Wahrend sich im Rahmen der
Ausgangssimulation ausschliel3lich ein Drittel der Tibia als wesentlich beansprucht
erwies, zeigt sich die Verteilung der Beanspruchungen im Rahmen dieser
Parametervariation wesentlich veréndert. Im Gegensatz zZu den
Simulationsergebnissen aus Abbildung 51, 58 und 65 wird hierbei weniger als ein
Drittel der Knorpelflache der Tibia mit Werten um 4.98e+04 Pa weitgehend gering
beansprucht. Obwohl die flachenm&Rige Verteilung der hier vorliegenden
Beanspruchungsmaxima in Ubereinstimmung mit den Abbildungen 51, 58 und 65
ellipsenférmig angeordnet ist, unterscheiden sich die Beanspruchungen in ihrer
Auspragung doch sowohl quantitativ als auch qualitativ ganz wesentlich von denen
der vorangegangenen Simulationslaufe. Wahrend die im Rahmen der
vorangegangenen  Simulationsldufe  dokumentierten  Beanspruchungen  sich
ausschlie8lich im anterior-lateralen Teil der Tibia befanden, zeigen die hierbei
resultierenden Beanspruchungen neben erhéhten Werten im anterior-lateralen

Bereich auch stark erhéhte Werte bis in den posterior-lateralen Bereich hinein. Auch
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zu diesem Simulationszeitpunkt befindet sich eine vereinzelt auftretende
Beanspruchungserhbhung mit Werten um 8.53e+04 Pa im posterior-medialen
Bereich.

Abb. 73: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache des Femurs wéahrend Simulationszeitpunktlill

nach Parametervariation |

Abbildung 73 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt Il unter Berticksichtigung
von Parametervariation Il resultierende Belastung auf die Beanspruchung der
Knorpelstruktur der Femurkondyle auswirkt. Die Beanspruchungen befinden sich
hierbei in einem Bereich zwischen 4.27e+03 Pa und 4.03e+05 Pa. Obwohl die
flachenmafiige Verteilung der hier vorliegenden Beanspruchungsmaxima in
Ubereinstimmung mit Abbildung 52 angeordnet ist, unterscheiden sich die
Beanspruchungen in ihrer Auspragung doch sowohl quantitativ als auch qualitativ
ganz wesentlich von denen der vorangegangenen Simulationslaufe. Im Gegensatz
zu Abbildung 52 zeigt die Beanspruchungsverteilung zu diesem Simulationszeitpunkt
nach Reduktion der Muskelaktivitat im Bereich des Mus. Quadrizeps sowie im
Bereich der hinteren Ober- bzw. Unterschenkelmuskulatur hierbei deutlich erh6hte
Werte im Bereich des anterioren Verlaufs des Condylus lateralis bis hin zu maximal
3.87e+05 Pa, wobei der Condylus medialis mit Werten um 9.47e+03 Pa keine
wesentlich erhéhten Beanspruchungen aufweist. Auch der posteriore Teil der
lateralen Femurkondyle bleibt weitgehend gering beansprucht. Im Bereich der
Fascies patellaris zeigt die Knorpelstruktur ebenfalls erhéhte Beanspruchungen mit

Werten zwischen 3.41e+04 Pa und 1.24e+05 Pa auf. AulRerdem weisen die

131



FEM zur Belastungsanalyse von Landevorgangen beim Inline-Skating von Kindern

Simulationsergebnisse im anterioren Bereich des Condylus lateralis auf deutlich
erhohte Beanspruchungswerte mit Maxima von bis zu 4.14e+05 Pa hin, die dann
sowohl in posteriorer als auch medialer und anteriorer Richtung leicht vermindert,
aber im Vergleich zu Abbildung 52, 59 und 66 dennoch deutlich verstarkt auslaufen.
Dieser Teil der Femukondyle stellt somit auch nach Durchfiihrung dieser
Parametervariation den sowohl qualitativ als auch quantitativ am deutlichsten

beanspruchten Bereich der Knorpelflache des Femurs dar.

Abb. 74: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache der Tibia wahrend Simulationszeitpunkt IlI
nach Parametervariation Il|

Abbildung 74 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt Il resultierende Belastung
in Folge der durchgeflihrten Parametervariation Il auf die Beanspruchung der
Knorpelstruktur ~ der Tibia auswirkt. Wahrend sich im Rahmen der
Ausgangssimulation ausschliel3lich ein Drittel der Tibia als wesentlich beansprucht
erwies, zeigt sich die Verteilung der Beanspruchungen im Rahmen dieser
Parametervariation in Ubereinstimmung mit Abbildung 72 als wesentlich verandert.
Im Gegensatz zu den Simulationsergebnissen aus Abbildung 53, 60 und 67 wird
hierbei weniger als ein Drittel der Knorpelflache der Tibia mit Werten um 3.84e+04
Pa weitgehend gering beansprucht. Obwohl die flachenméaRige Verteilung der
vorliegenden Beanspruchungsmaxima auch hier ellipsenférmig angeordnet ist,
unterscheiden sich die Beanspruchungen in ihrer Auspragung doch sowohl ganz
wesentlich  von denen der vorangegangenen  Simulationslaufe  aus
Parametervariation | und Il. Wahrend die im Rahmen der Parametervariationen | und

Il dokumentierten Beanspruchungen sich ausschlief3lich im anterior-lateralen Teil der
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Tibia befanden, zeigen die hierbei resultierenden Beanspruchungen neben erhéhten
Werten im anterior-lateralen Bereich auch stark erhéhte Werte bis in den posterior-
lateralen Bereich hinein und weisen eine &hnliche Struktur auf wie die
Simulationsergebnisse der Tibia bei Simulationszeitpunkt Il (vgl. Abb. 72). Auch zu
diesem Simulationszeitpunkt befindet sich auRerdem eine vereinzelt auftretende
Beanspruchungserhbhung mit Werten um 8.53e+04 Pa im posterior-medialen
Bereich.

6.2.2.4 Parametervariation 1V

Im Rahmen dieser Parametervariation wird die Aktivitat der Muskulatur sowohl im
Bereich des Mus. Quadrizeps als auch im Bereich der Muskulatur der Ober- bzw.
Unterschenkelriickseite entsprechend Abbildung 75 um jeweils 15% erh6ht und die
resultierenden Beanspruchungen der Knorpelflachen von Femur und Tibia

berechnet, dargestellt und vergleichend betrachtet.

15%-ige
Erhéhung

15%-ige
Erhéhung

Abb. 75: 15%-ige Erh6hung der Aktivitat der Muskelgruppen im Bereich der Ober- bzw.
Unterschenkelriickseite sowie im Bereich des Mus. Quadrizeps
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Abb. 76: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache des Femurs wahrend Simulationszeitpunkt |
nach Parametervariation 1V

Abbildung 76 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt | resultierende Belastung
auf die Knorpelstruktur der Femurkondyle im Rahmen von Parametervariation 1V
auswirkt. Die Beanspruchungen der Struktur befinden sich hierbei entsprechend
Abbildung 47 in einem Bereich zwischen 4.27e+03 Pa und 1.21e+05 Pa. Wahrend
sich der posteriore Bereich der beiden Kondylen in Ubereinstimmung mit den
Resultaten des Ausgangssimulationslaufs als weitgehend unbeansprucht zeigt, weist
sowohl der Condylus lateralis als auch der Condylus medialis im Rahmen der
vorliegenden Parametervariation leicht erhéhte Beanspruchungen auf. Im anterioren
Kondylendrittel sind hierbei sowohl lateral als auch zentral und medial erhohte
Beanspruchungswerte von lediglich 1.19e+05 Pa auf zu finden. Die flachenmaRig mit
geringem Abstand deutlichsten Beanspruchungsspitzen liegen auch hier im Bereich
der lateralen Femurkondyle bei Werten zwischen 1.07e+05 Pa und 1.21e+05 Pa,
gefolgt von Beanspruchungsmaxima im Bereich des anterioren Drittels der medialen
Femurkondyle sowie der Facies patellaris. Wahrend das gesamte anteriore Drittel
der Femurkondyle auch auf3erhalb der eigentlichen Beanspruchungsmaxima leicht
erhohte Beanspruchungswerte von 2.99e+04 Pa bis 5.97e+04 Pa zeigt, sind im
Gegensatz zu Abbildung 48 im Rahmen dieser Parametervariation neben
grundsatzlich reduzierten Beanspruchungen der gesamten Tibia auch im Bereich der

Fossa intercondylaris keinerlei erhéhte Beanspruchungen zu verzeichnen.
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Abb. 77: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache der Tibia wahrend Simulationszeitpunkt |
nach Parametervariation IV

Abbildung 77 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt | resultierende Belastung
im Rahmen der durchgefihrten Parametervariation 1V auf die Knorpelstruktur der
Tibia auswirkt. Die Beanspruchungen der Struktur befinden sich entsprechend
Abbildung 47 ebenfalls in einem Bereich zwischen 4.27e+03 Pa und 1.06e+05 Pa.
Waéhrend der uberwiegende Teil dieser Struktur mit Werten um 2.13e+04 Pa
weitgehend gering beansprucht wird, ist die flachenméafige Verteilung der
vorliegenden Beanspruchungsmaxima auch hier ellipsenférmig angeordnet und weist
insbesondere im anterior-lateralen Teil der Tibia auf erh6hte Beanspruchungen in
einem Bereich von maximal 1.06e+05 Pa hin, wobei der hoch beanspruchte Bereich
sowohl quantitativ als auch qualitativ deutlich unter den Beanspruchungswerten der
Ausgangssimulation liegt und der niedrig beanspruchte Bereich die Werte der

Ausgangssimulation flachenméaRig sehr deutlich Ubersteigt.

135



FEM zur Belastungsanalyse von Landevorgangen beim Inline-Skating von Kindern

Abb. 78: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflaiche des Femurs wahrend Simulationszeitpunkt Il

nach Parametervariation IV

Abbildung 78 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt Il resultierende Belastung
nach Durchfihrung von Parametervariation IV auf die Knorpelstruktur der
Femurkondyle auswirkt. Die Beanspruchungen der Struktur befinden sich hierbei in
einem Bereich zwischen 4.27e+03 und 1.09e+05 Pa. Im Gegensatz zu Abbildung 50
zeigt die Beanspruchungsverteilung zu diesem Simulationszeitpunkt ausschlief3lich
geringflgig erhohte Werte im Bereich des Condylus lateralis, wobei der Condylus
medialis mit Werten um 8.14e+03 Pa keine erhdhten Beanspruchungen aufweist.
Wahrend die Ergebnisse der Ausgangssimulation bzgl. des Simulationszeitpunkts Il
im Bereich der Fascies patellaris ebenfalls leicht erhéhte Beanspruchungen von etwa
2.99e+04 Pa bis 5.55e+04 Pa aufzeigten, weisen die im Rahmen dieser
Parametervariation gewonnenen Simulationsergebnisse in diesem Bereich keinerlei
erhohte Werte auf. Im Bereich des Condylus lateralis zeigen die Berechnungen
sowohl im anterioren als auch im posterioren Drittel in Ubereinstimmung mit
Abbildung 50 erhohte Beanspruchungswerte. Wahrend diese im Rahmen der
Ausgangssimulation absolute Werte von bis zu 1.28e+05 Pa erreichen, fallen die
Beanspruchungen hierbei mit Werten bis lediglich 1.19e+05 Pa sowohl in ihrer
Quantitat als auch in ihrer Qualitat wesentlich geringer aus. Die flachenmaliig
deutlichsten Beanspruchungsspitzen liegen auch hier im Bereich des anterioren,
lateralen Condylus bei Werten zwischen 9.81e+04 und 1.19e+05 Pa, gefolgt von
Beanspruchungsmaxima im posterioren Verlauf des Femur-Condylus mit Werten von

9.81e+04 bis 1.15e+05 Pa, die sich in stark abgeschwéachter Form Uber die
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Innenseite des Condylus lateralis verlaufen, im Gegensatz zu Abbildung 50 sich aber

nicht bis hin zur Fossa intercondylaris ausbreiten.

Abb. 79: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache der Tibia wahrend Simulationszeitpunkt 11

nach Parametervariation IV

Abbildung 79 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt Il resultierende Belastung
in Folge von Parametervariation 1V auf die Knorpelstruktur der Tibia auswirkt. Die
Beanspruchungen der Struktur befinden sich hierbei in einem flachenmallig sehr
kleinen Bereich mit Werten zwischen 4.27e+03 Pa und 1.11e+05 Pa. Wahrend fast
der gesamte Teil der Tibia mit Werten um 2.14e+04 Pa gering beansprucht wird, ist
die ellipsenformig Verteilung der hier vorliegenden Beanspruchungsmaxima in
Ubereinstimmung mit den vorangegangenen Simulationslaufen ebenfalls im anterior-
lateralen Teil angesiedelt und zeigt im Gegensatz zu Abbildung 51 lediglich erhéhte

Beanspruchungen in einem Bereich von maximal 1.11e+05 Pa.
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Abb. 80: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache des Femurs wahrend Simulationszeitpunktlll
nach Parametervariation IV

Abbildung 80 zeigt, wie sich die aus Simulationszeitpunkt Il resultierende Belastung
auf die Beanspruchung der Knorpelstruktur der Femurkondyle auswirkt. Die
maximalen Beanspruchungen der Struktur befinden sich hierbei lediglich in einem
Bereich zwischen 4.27e+03 und 1.13e+05 Pa. In Ubereinstimmung mit Abbildung 52,
in der die Beanspruchungsverteilung erhohte Werte im Bereich des anterioren
Verlaufs des Condylus lateralis aufzeigte, zeigt die Beanspruchungsverteilung in
Folge der vorliegenden Parametervariation ebenfalls erhdhte Werte in diesem
Bereich. Auch der posteriore Teil der lateralen Femurkondyle bleibt in
Ubereinstimmung mit Abbildung 52 gering beansprucht. Die sich im Bereich der
Fascies patellaris bei den Beanspruchungsberechnungen der Ausgangssimulation
leicht erhoht gezeigten Beanspruchungen von etwa 3.41e+04 Pa sind in Folge der
Parametervariation kompensiert. Auffallig ist, dass der Condylus medialis, der im
Rahmen der Beanspruchungsberechnungen der Ausgangssimulation mit Werten um
8.53e+03 Pa keine erhohten Beanspruchungen aufwies, im Rahmen dieser
Parametervariation im Bereich seines posterioren Verlaufs ein erneutes

Beanspruchungsmaximum mit Werten bis zu 1e+05 Pa aufweist.
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Abb. 81: Beanspruchungen im Bereich der Knorpelflache der Tibia wahrend Simulationszeitpunktlll

nach Parametervariation IV

Abbildung 81 zeigt auf, wie sich die aus Simulationszeitpunkt IIl resultierende
Belastung in Folge von Parametervariation IV auf die Knorpelstruktur der Tibia
auswirkt. Die Beanspruchungen der Struktur befinden sich hierbei in einem
flachenmafiig sehr kleinen Bereich mit Werten zwischen 4.27e+03 Pa und 1.14e+05
Pa. Wahrend in Ubereinstimmung mit den vorangegangenen Simulationslaufen der
Parametervariation bzgl. der Knorpelflache der Tibia fast der gesamte Teil dieser
Struktur mit Werten um 2.14e+04 Pa gering beansprucht wird, ist die ellipsenformig
Verteilung der hier vorliegenden Beanspruchungsmaxima in Ubereinstimmung mit
den vorangegangenen Simulationslaufen ebenfalls im anterior-lateralen Teil
angesiedelt und zeigt im Gegensatz zu Abbildung 51 lediglich erhéhte
Beanspruchungen in einem Bereich von maximal 1.11e+05 Pa.
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6.2.3 Aufzeigen charakteristischer Veranderungen der Beanspruchungsgefiige nach

systematischer Parametervariation mit Blick auf konkrete Vorschlage zur

Beanspruchungsreduktion

In diesem Abschnitts werden die in Kapitel 6.2.1 und 6.2.2 explizit dargestellten
Simulationsergebnisse  der  Ausgangssimulationen bzw. der  diversen
Parametervariationen jeweils in Abhangigkeit vom betreffenden Simulationszeitpunkt
differenziert betrachtet, verglichen, diskutiert und bewertet, um auf Basis der
gewonnenen Erkenntnisse konkrete Vorschlage zur Beanspruchungsreduktion zu
formulieren.

In einem ersten Schritt erfolgt hierzu ein intraindividueller Vergleich der diversen
Simulationsergebnisse der Ausgangssituation zu den jeweiligen Simulations-
zeitpunkten I, Il und 11l zunachst fur den Bereich der Knorpelflachen des Femurs (vgl.
Abbildung 82) dann fur den Bereich der Tibia (vgl. Abbildung 83). Im Rahmen eines
sich daran anschlieBenden interindividuellen Vergleichs werden die Auswirkungen
der Parametervariationen I, Il, Il und IV auf die resultierenden Beanspruchungen im
Vergleich zu den resultierenden Beanspruchungen der Ausgangssituation des
jeweiligen Simulationszeitpunkts ebenfalls fir den Bereich der Knorpelflachen des
Femur (vgl. Abbildung 84) sowie fur den Bereich der Knorpelflachen der Tibia (vgl.
Abbildung 85) betrachtet.

Intraindividueller Vergleich:

Die entsprechend Kapitel 6.2.1 gewonnenen Simulationsergebnisse zeigen auf, dass
sich die Struktur des Beanspruchungsgefiiges im Bereich Knorpelflachen des
Femurs wahrend der gesamten Landephase von einem Zeitpunkt zum anderen

andert. Abbildung 82 stellt diesen Sachverhalt grafisch dar.

Abb. 82: Vergleichende Darstellung der Beanspruchungsgefiige des Femur zu den

Simulationszeitpunkten I, Il und 11l
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Wahrend Simulationszeitpunkt | eine erhthte Beanspruchung des Femurs im
anterior-lateralen, -zentralen und -medialen Bereich aufzeigt, befinden sich erhéhte
Beanspruchungen wéhrend Simulationszeitpunkt Il im Bereich der anterior- sowie der
posterior-lateralen Femurkondyle. Mit ausschliel3lich erhéhten Beanspruchungen im
posterioren Teil der lateralen Femurkondyle weist auch Simulationszeitpunkt Il auf
eine vollig eigenstandige, charakteristische Beanspruchungsstruktur hin. Wahrend
sich daraus resultierend erhebliche Unterschiede bzgl. der Grof3e der beanspruchten
Knorpelflachen ergeben, stimmen die maximal erreichten Beanspruchungswerte
wahrend der einzelnen Simulationszeitpunkte nahezu Uberein.

Im Bereich der beanspruchten Knorpelflache der Tibia zeigen die resultierenden
Simulationsberechnungen der Ausgangsbasis bzgl. der Simulationszeitpunkte I, I
und [l eine Beanspruchungsstruktur, die von Simulationszeitpunkt zu
Simulationszeitpunkt sowohl im Hinblick auf die Hohe als auch im Hinblick auf die
flachenmafige Verteilung der Beanspruchungen entsprechend Abbildung 83 kaum

variiert.

Abb. 83: Vergleichende Darstellung der Beanspruchungsgefiige der Tibia zu den

Simulationszeitpunkten I, Il und 111

Wahrend zu allen Simulationszeitpunkten der Ausgangssituation jeweils der
uberwiegende Teil der Knorpelflache der Tibia gering beansprucht wird, befindet sich
die flachenmaliige Verteilung der Beanspruchungsspitzen zu allen drei
Simulationszeitpunkten GUbereinstimmend im anterior-lateralen Bereich. Sie ist stets
ellipsenférmig angeordnet und differiert weder wesentlich im Hinblick auf die Héhe
der resultierenden Beanspruchungen noch im Hinblick auf deren flachenintensive

Auspragung.
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Interindiviueller Vergleich:

Basierend auf den o.g. Simulationsberechnungen der Ausgangsbasis bzgl. der
Simulationszeitpunkte 1, Il und Il wurden Parametervariationen durchgefihrt. Die
gewonnenen Simulationsergebnisse zeigen hierbei auf, dass eine Verringerung der
den Ausgangssimulationslaufen zugrunde liegenden Muskelaktivitat grundsatzlich zu
erhohten Beanspruchungen der Knorpelstruktur sowohl im Bereich des Femurs als
auch im Bereich der Tibia fuhren.

Abbildung 84 stellt die entsprechenden Beanspruchungsgefiige hinsichtlich
Parametervariation |1 sowohl bzgl. Simulationszeitpunkt | als auch bzgl.

Simulationszeitpunkt 1l und IIl vergleichend dar.

PV I

—

PV I

PV I

Abb. 84: Vergleichende Darstellung der Beanspruchungsgefiige des Femurs zu den
Simulationszeitpunkten I, Il und 11l nach Durchflihrung von Parametervariation | (PV 1)

Die Beanspruchung des Femurs nach 15%iger Reduktion der Muskelaktivitéat im
Bereich der hinteren Ober- bzw. Unterschenkelmuskulatur (vgl. Parametervariation I)
ragt sowohl bei Simulationszeitpunkt | als auch bei Simulationszeitpunkt Il und
insbesondere bei Simulationszeitpunkt Il leicht Giber die Bereiche der bereits im

Ausgangssimulationslauf beanspruchten Teile der Femurkondyle hinaus.
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Abbildung 85 stellt die entsprechenden Beanspruchungsgeflige des Femurs auf der
Basis von Parametervariation Il sowohl bzgl. Simulationszeitpunkt | als auch bzgl. der
Simulationszeitpunkte 11 und 11l vergleichend dar.

PV II

PV I

PV II

Abb. 85: Vergleichende Darstellung der Beanspruchungsgefiige des Femurs zu den

Simulationszeitpunkten I, Il und 11l nach Durchfiihrung von Parametervariation Il (PV II)

Im Gegensatz zu Abbildung 84 wird deutlich, dass sich eine isolierte 15%ige
Reduktion der Muskelaktivitat des Mus. Quadrizeps (vgl. Parametervariation Il)
sowohl zu Simulationszeitpunkt | als auch zu Simulationszeitpunkt 11 und Ill
wesentlich starker auf eine Beanspruchungserhohung im Bereich der Knorpelflache

der Femurkondyle auswirkt.

Im Folgenden werden im Rahmen von Abbildung 86 die entsprechenden
Beanspruchungsgefiige des Femurs auf der Basis von Parametervariation 111 sowohl
bzgl. Simulationszeitpunkt | als auch bzgl. der Simulationszeitpunkte Il und 11l

vergleichend dargestellt.
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PV 1l

PV 1l

PV 1l

Abb. 86: Vergleichende Darstellung der Beanspruchungsgefiige des Femurs zu den

Simulationszeitpunkten I, 1l und Il nach Durchfiihrung von Parametervariation Il (PV 111)

Abbildung 86 zeigt auf, dass eine 15%ige Reduktion der Muskelaktivitat des Mus.
Quadrizeps bei gleichzeitiger Reduktion der Muskelaktivitat der hinteren Ober- bzw.
Unterschenkelmuskulatur um 15% (vgl. Parametervariation Ill) zu einer noch
wesentlich deutlicheren Beanspruchungserhdéhung im Bereich der Knorpelflache der

Femurkondyle fihren kann.

Im Rahmen von Abbildung 87 werden im Folgenden die entsprechenden
Beanspruchungsgefiige des Femurs auf der Basis von Parametervariation 1V sowohl
bzgl. Simulationszeitpunkt | als auch bzgl. der Simulationszeitpunkte Il und Il
vergleichend dargestellt.
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PV IV

PV IV

PV IV

Abb. 87: Vergleichende Darstellung der Beanspruchungsgefiige des Femurs zu den

Simulationszeitpunkten I, Il und Il nach Durchflihrung von Parametervariation IV (PV V)

Im Gegensatz hierzu wirkt sich eine 15%ige Erhdhung der Muskelaktivitat im Bereich
des Mus. Quadrizeps bei gleichzeitiger Erhéhung der Muskelaktivitat der hinteren
Ober- bzw. Unterschenkelmuskulatur um 15% (vgl. Parametervariation 1V) in
wesentlichem Mal3e beanspruchungsreduzierend sowohl im Hinblick auf maximal
resultierende Beanspruchungswerte als auch im Hinblick auf die Grél3e der hoch

beanspruchten Flachen auf die Knorpelflache der Femurkondyle aus.

Im Gegensatz zu den stark  differierenden Auspragungen der
Beanspruchungsstruktur der Femurkondyle zeigen die auf Basis der
Parametervariationen | bis IV gewonnenen Simulationsergebnisse bzgl. der
Beanspruchungsstruktur der Tibia sowohl im Hinblick auf maximal resultierende
Beanspruchungswerte als auch im Hinblick auf die Gré3e der hoch beanspruchten
Flachen wesentlich geringere, dennoch aber deutlich zu lokalisierende Unterschiede

auf.
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Abbildung 88 stellt die entsprechenden Beanspruchungsgefuige der Tibia auf der
Basis von Parametervariation | sowohl bzgl. Simulationszeitpunkt | als auch bzgl. der

Simulationszeitpunkte 11 und 11l vergleichend dar.

PV I

PV I

PV I

Abb. 88: Vergleichende Darstellung der Beanspruchungsgefiige der Tibia zu den

Simulationszeitpunkten I, Il und 11l nach Durchfiihrung von Parametervariation | (PV 1)

Sowohl bei Simulationszeitpunkt | als auch bei Simulationszeitpunkt Il und
Simulationszeitpunkt Il zeigt die Beanspruchungsstruktur im Vergleich zur
Ausgangsbeanspruchung der Tibia erh6hte Werte insbesondere im Bereich der hoch
beanspruchten Knorpelteile auf. AuRerdem zeigt sich in Folge vorliegender
Parametervariation eine weitere, im posterior-medialen Bereich der Tibia auftretende,
leichte Beanspruchungserhéhung. In Ubereinstimmung mit den Ergebnissen bzgl.
der Knorpelstruktur des Femurs wird auch mit Blick auf die Beanspruchungen der
Tibia festgestellt, dass sich eine isolierte Reduktion der Muskelaktivitat im Bereich
des Ober- bzw. der Unterschenkelriickseite um 15% beanspruchungserhéhend auf
die Knorpelstruktur auswirkt.

Abbildung 89 stellt die entsprechenden Beanspruchungsgefiige der Tibia auf der
Basis von Parametervariation 1l sowohl bzgl. Simulationszeitpunkt | als auch bzgl. der

Simulationszeitpunkte 1l und Il vergleichend dar.
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PV II

PV II

PV II

Abb. 89: Vergleichende Darstellung der Beanspruchungsgefiige der Tibia zu den

Simulationszeitpunkten I, Il und 11l nach Durchfihrung von Parametervariation Il (PV II)

Abbildung 89 zeigt auf, dass sich eine Reduktion der Muskelaktivitat des Mus.
Quadrizeps um 15% (vgl. Parametervariation 1l) im Hinblick auf die GroRe der hoch
beanspruchten Flachen insbesondere bei Simulationszeitpunkt Il intensiver auf die
Beanspruchungserhthung der Tibia auswirkt als eine isolierte 15%ige Reduktion der
Muskelaktivitdt im Bereich der hinteren Ober- bzw. Unterschenkelmuskulatur (vgl.
Parametervariation I).

Im Folgenden werden in Abbildung 90 die entsprechenden Beanspruchungsgefuige

der Tibia auf der Basis von Parametervariation 11l sowohl bzgl. Simulationszeitpunkt |
als auch bzgl. der Simulationszeitpunkte Il und Ill vergleichend dargestellt.

147




FEM zur Belastungsanalyse von Landevorgangen beim Inline-Skating von Kindern

PV III

PV III

PV Il

Abb. 90: Vergleichende Darstellung der Beanspruchungsgefiige der Tibia zu den
Simulationszeitpunkten I, Il und 11l nach Durchfiihrung von Parametervariation Il (PV III)

In Ubereinstimmung mit den Veranderungen der Beanspruchungsstruktur des
Femurs fuhrt auch hier eine gleichzeitige 15%ige Reduktion der Muskelaktivitat im
Bereich  des Mus. Quadrizeps sowie der hinteren Ober-  bzw.
Unterschenkelmuskulatur zu einer wesentlichen Beanspruchungserh6hung sowohl
bzgl. der maximal auftretenden Beanspruchungswerte als auch bzgl. der Grof3e der

hoch beanspruchten Flachen.
Schlief3lich zeigt Abbildung 91 die entsprechenden Beanspruchungsgefuige der Tibia

auf der Basis von Parametervariation IV sowohl bzgl. Simulationszeitpunkt | als auch

bzgl. der Simulationszeitpunkte Il und Il vergleichend auf.
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PV IV

PV IV

PV IV

Abb. 91: Vergleichende Darstellung der Beanspruchungsgefiige der Tibia zu den

Simulationszeitpunkten I, Il und Il nach Durchflihrung von Parametervariation IV (PV 1V)

Im Gegensatz zu den Parametervariationen | bis Ill, die stets in Verbindung mit einer
Reduktion der Muskelaktivitat der einzelnen Muskelgruppen standen, wirkt sich die
im Rahmen von Parametervariation |V durchgefiihrte 15%ige Erhéhung der
Muskelaktivitdt im Bereich des Mus. Quadrizeps bei gleichzeitiger Erhéhung der
Muskelaktivitat der  hinteren  Ober-  bzw.  Unterschenkelmuskulatur in
Ubereinstimmung mit den Beanspruchungen der Femurkondyle ebenfalls in
wesentlichem Mal3e beanspruchungsreduzierend sowohl im Hinblick auf maximal
resultierende Beanspruchungswerte als auch im Hinblick auf die GroRe der hoch

beanspruchten Flachen der Tibia aus.
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Auf Basis der aus den diversen Simulationslaufen gewonnenen Erkenntnisse werden
im Folgenden konkrete Vorschlage zur Beanspruchungsreduktion der Knorpelflachen
der Kniegelenke des inline-skatenden Kindes wahrend der Landung auf dem Boden
abgeleitet.

Sowohl die durchgefihrte Messung als auch die Berechnung der Boden-
reaktionskrafte wies bereits im Vorfeld der Finite-Elemente-Simulationen auf enorm
hohe Belastungen und Beanspruchungen wéahrend der Landephase des inline-
skatenden Kindes auf dem Boden hin. Im Rahmen der durchgefihrten FE-
Simulationen konnte insbesondere aufgezeigt werden, dass das Kniegelenk im
Hinblick auf die Absorption dieser resultierenden Krafte ganz wesentlich an der
Landebewegung beteiligt ist. Hierbei zeigt sich, dass sowohl die Knorpelstruktur der
Femurkondyle als auch die der Tibia wéhrend allen Simulationszeitpunkten der
Landung in jeweils unterschiedlichen Bereichen sehr hoch beansprucht werden.

Im Rahmen der durchgefuhrten Parametervariationen wird deutlich, dass die
Auspragung der Muskulatur insbesondere im Bereich des Mus. Quadrizeps, in leicht
abgeschwéchter Form auch im Bereich der Muskulatur der Ober- bzw. der
Unterschenkelriickseite ganz wesentlichen Einfluss auf das Beanspruchungsgefiige
der beiden Gelenkkondylen besitzt. Hierbei wird deutlich, dass sich eine Reduktion
der entsprechenden Muskelgruppen beanspruchungserhéhend, eine Erhéhung der
Aktivitat dieser Muskelgruppen hingegen beanspruchungsreduzierend auf die
Knorpelstrukturen von Femur und Tibia auswirkt.

Haufig im Kindesalter auftretende muskuléare Dysbalancen filhren somit ebenfalls zu
erhohten Beanspruchungen, wobei sich eine mangelnde Auspragung im Bereich des
Mus. Quadrizeps wesentlich negativer auf das Beanspruchungsgefliige auswirkt als
eine mangelnde Aktivitat im Bereich der Ober- bzw. Unterschenkelriickseite. Auf
Basis dieser Erkenntnisse kommt dem Training der Muskulatur insbhesondere im
Kindes- und Jugendalter eine ganz besondere Bedeutung zu. So kann eine speziell
im Bereich des Mus. Quadrizeps, aber auch im Bereich der hinteren Ober- bzw.
Unterschenkelmuskulatur gut ausgepragte Muskulatur die wahrend der Landung
resultierenden Krafte wesentlich besser absorbieren und abfedern als eine in diesen
Bereichen schwach ausgebildete muskuldre Basis. Da mdgliche Uberlastungen des
kindlichen Kérpers vor dem Hintergrund einer ,gesunden® Entwicklung unbedingt
vermieden werden sollten, kommt diesen Erkenntnissen ganz wesentliche

Bedeutung zu.
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8 Resimee und Ausblick

Die Belastungs- und Beanspruchungsanalyse menschlicher Bewegungsablaufe nimmt
im Bereich der Biomechanik, insbesondere in der Biomechanik des Sports, eine zentrale
Stellung ein. So sind Belastungen, Dehnungen, Spannungen etc. sowohl am Sportgeréat
als auch am Beweger selbst ein in der Bewegungswissenschaft haufig erwahntes,
dennoch aber nicht systematisch aufgegriffenes und thematisiertes Problemfeld.

Im Rahmen durchgefuhrter Literaturanalysen konnten deutliche Defizite bzgl.
wissenschaftlicher Belastungs- und Beanspruchungsanalysen im Bereich der
Bewegungswissenschaft, insbesondere im Bereich des Inline-Skatings von Kindern,
lokalisiert werden, so dass davon aus zu gehen ist, dass ein erheblicher Mangel an
quantitativen Daten besteht, die Aufschluss Uber die H6he von Belastungen und
Beanspruchungen in diversen sportlichen Situationen geben kénnen.

Mittels im Bereich der Biomechanik des Sports bereits etablierter, ausschlie3lich auf der
Verwendung starrer Mehrkdrpersysteme basierender Betrachtungsweisen besteht
hierbei ausschlie3lich die Mdglichkeit, Aussagen Uber Belastungen auf ein punktuelles
Gelenk, nicht aber eine komplexe Gelenkflache zu treffen, so dass aufgrund der
Methoden der Kinematografie bzw. der Dynamografie ausschlielich quantitative
Beschreibungen der GliedmalRbewegungen bzw. der aul3en auf den Korper
einwirkenden Krafte durchgefuihrt werden konnen. Detaillierte Aussagen uber die
wahrend einer sportlichen Bewegung im Korper auftretenden Belastungen sowie daraus
resultierende Beanspruchungen sind auf diese Art und Weise nicht zu treffen.
Zwingende Voraussetzung fur die Bestimmung von Belastungen, sowie daraus
resultierender aussagekraftiger Beanspruchungen, ist ein geeignetes Werkzeug.

Hierfir stand die Aufarbeitung, Systematisierung und Weiterentwicklung der Methode
der Finiten Elemente fir den Bereich der Sportwissenschaft in Verbindung mit einer
Mehrkérpersystemmodellierung im Zentrum der vorliegenden Arbeit, so dass erst die im
Rahmen dieser Vorgehensweise entwickelte flexible Modellierungs- und
Simulationsstrategie einschlie3lich der Bericksichtigung Finiter Elemente das

Berechnen von Belastungen und Beanspruchung bei diversen sportlichen
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Bewegungsformen ermdglicht. Das Wesentliche der Methode der Finiten Elemente
als Verfahren zur Simulation des mechanischen Verhaltens verschiedener Objekte
unter Belastung besteht insbesondere darin, die zu untersuchenden komplexen
Elemente in viele kleine Elemente, die sog. Finiten Elemente zu unterteilen und das
Verhalten des gesamten Objektes unter Einwirkung einer Belastung aufgrund des
Verhaltens der einzelnen Finiten Elemente in unendlicher Néaherung (approximativ)
zu berechnen.

Das Ziel der vorliegenden Arbeit bestand darin, sich der extrem schnell wachsenden
Trendsportart Inline-Skating aus belastungs- bzw. beanspruchungsrelevanter Sicht
auf Basis der bereits entwickelten FE-Strategien zu néhern. Auf der Grundlage
bisheriger Arbeiten zur Modellierung menschlicher Bewegungen wurde eine
modifizierte Form des 15-segmentigen Modells des menschlichen Korpers nach
Hanavan mittels flexibler Mehrkorpersysteme angewendet. Der mathematischen
Umsetzung sowie der Berechnung der wahrend der Landevorgange im Kérper des
inline-skatenden Kindes auftretenden Belastungen und Beanspruchungen diente die
in der Sportwissenschaft in dynamischen Situationen bisher nur marginal
angewendete Methode der Finiten Elemente, auf deren Basis die biomechanische
Analyse des Inline-Skatings stattfand, die schliel3lich einen Einblick in die
Belastungen und Beanspruchungen der Knorpelflachen der Kniegelenke des
kindlichen Korpers wahrend diverser Landevorgdnge nach Springen beim Inline-
Skating lieferte.

Die gewonnenen Simulationsergebnisse der einzelnen Simulationszeitpunkte
wahrend der Landephase des inline-skatenden Kindes auf dem Boden zeigten
hierbei fur jeden Simulationszeitpunkt ganz unterschiedliche, charakteristische
Beanspruchungsstrukturen auf, die im Hinblick auf die Femurkondyle von einem
Simulationszeitpunkt zum anderen sehr stark variierten, die aber im Hinblick auf die
Beanspruchungsstruktur der Tibia nur geringe Differenzen aufzeigen konnten.
Wahrend die ermittelten Beanspruchungen sich quantitativ im Bereich zahlreicher, in
der Literatur zitierter Studie befinden, mussen aufgrund der Vielzahl an
Modellvereinfachungen, die in das Finite-Elemente-Modell eingehen, aber absolute
Beanspruchungswerte gewissermal3en kritisch betrachtet werden. Die im Rahmen

der Fragestellung der vorliegenden Arbeit zu ermittelnden qualitativen
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Verdnderungen auf der Basis diverser Parametervariationen hingegen weisen
aufgrund der durchgefuhrten Modellierung auf einen hohen Realitatsbezug hin.

Im Rahmen der durchgefiihrten Parametervariationen konnte hierbei insbesondere
aufgezeigt werden, dass sich eine Reduktion der Aktivitat der betrachteten
Muskelgruppen grundséatzlich beanspruchungserhéhend, eine Erhéhung der
Muskelaktivitat hingegen grundsatzlich beanspruchungsreduzierend auf die
Knorpelstrukturen von Femur und Tibia auswirkt. Auf Basis der diversen
Parametervariationen konnte aufRerdem illustriert werden, dass haufig im Kindesalter
auftretende muskulare Dysbalancen ebenfalls zu erhéhten Beanspruchungen fuhren,
wobei sich eine mangelnde Auspragung der Muskelaktivitdt im Bereich des Mus.
Quadrizeps wesentlich starker auf das erhthte Beanspruchungsgefiige der
kindlichen Kniegelenke als eine mangelnde Aktivitat im Bereich der Muskulatur der
Ober- bzw. Unterschenkelriickseite auswirkt. Auf Basis dieser Simulationsergebnisse
kann davon ausgegangen werden, dass eine speziell im Bereich des Mus.
Quadrizeps, aber auch im Bereich der hinteren Ober- bzw. Unterschenkelmuskulatur
gut ausgepréagte Muskulatur die wahrend der Landung resultierenden Krafte
wesentlich besser absorbieren und abfedern kann als eine in diesen Bereichen

schwach ausgebildete muskulare Basis.

Erganzend zu den Ergebnissen der vorliegenden Studie existiert eine unendliche
Vielzahl interessanter Fragestellungen, die auf Basis der vorhandenen Modelle und
Erkenntnisse nun realisierbar sind. Aufbauend auf diesen Simulationsergebnissen
kénnten im Rahmen weiterer Parametervariationen u. a. Einflisse unterschiedlicher
Bandsteifigkeiten, Einflisse unterschiedlicher Materialkonstanten, Einflisse diverser
Dampfungseigenschaften insbesondere auch in den anderen Gelenken auf die
Beanspruchungen der Kniegelenke erértert werden. Aufierdem wurde im Rahmen
der vorliegenden Arbeit zwar eine dreidimensionale Positionierung des Modells, zur
Simulation allerdings ausschlielich eine zweidimensionale Betrachtung der
Modellbewegungen berlcksichtigt. Wird hierbei eine dreidimensionale Betrachtung
im Bereich der Simulation mit einbezogen, so kbnnte weiteres, hoch interessantes
Erkenntnispotential gewonnen werden.

So weisen derzeitige Entwicklungen im Bereich der FEM darauf hin, dass diese
Strategie mit ihren Moéglichkeiten noch bei Weitem nicht ihre Grenze erreicht hat. Die

aus neuen Entwicklungen resultierenden Chancen, Komponenten besser,
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Resumé und Ausblick

zuverlassiger und kostengiinstiger zu gestalten, lassen zuklnftige Einsatzbereiche
dieser Berechnungs- und Modellierungstechnik in einem wesentlich breiteren
Spektrum als bisher erwarten. So ist davon aus zu gehen, dass auf der Basis von
FE-Modellen und unter Nutzung modernster Rechentechnik aufgrund standig
sinkender Rechenkosten in Zukunft die Analyse und Simulation immer komplexerer
Probleme in immer neuen Anwendungsgebieten mdglich wird.

Die Methode der Finiten Elemente ertffnet hierbei insbesondere fur den Bereich der
Sportwissenschaft vollig neue Perspektiven, so dass mit der Verfugbarkeit heutiger
Rechnerpotentiale sowie geeigneter numerischer Verfahren eine rationelle und
erfolgreiche Bearbeitung nahezu aller Belastungs- und Beanspruchungsprobleme
uber die Bewegungsform des Inline-Skatings hinaus moglich wird und ein Grol3teil
bisher  bestehender, gravierender Defizite  aufgearbeitet bzw. neue

Betrachtungsweisen aufgezeigt werden kénnen.
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Anhang A: Anthropometrie

Tab. 5. Symbole, Beschreibung und Dimension der anthropometrischen Merkmale

zum geometrischen Teilmodell des menschlichen Kérpers nach Hanavan

(1964) mit Messwerten aus Erhebungen an zwei inline-skatenden Kindern

Symbol Beschreibung Dimension | Proband 1 Proband 2
MKO Korpermasse Kg 25.1 37.2
HKO Korperhohe cm 124 145.5
HSH Schulterhthe cm 100.1 119.9
HAST Sternumhdhe cm 90.2 105.5
HTR Trochanterhdhe cm 72.9 86.1

HSI Sitzhohe cm 69 81.2
HKN Kniespaltenhthe cm 35.8 44.1
HKC Kndchelhdhe cm 55 6.9
LFU FuBlange cm 19.2 24.1
BBR Brustkorbbreite cm 20.7 27.8
BHU Huftbreite cm 22.7 31.8
TBR Brustkorbtiefe cm 14.1 19.2
TTA Taillentiefe cm 12.1 22.3
LOB Oberarmlénge cm 20.8 24.2
LUA Unterarmlénge cm 19.2 24.1
UKO Kopfumfang cm 53 56
UOA Oberarmumfang cm 22.5 26.1
UEL Ellbogenumfang cm 18.5 20.3
UUA Unterarmumfang cm 14.9 19.8
UHG Handgelenksumfang cm 12.5 15.3
UFA Faustumfang cm 20 22
UosS Oberschenkelumfang cm 38.7 38.4
UKN Knieumfang cm 26.1 32.2
uus Unterschenkelumfang cm 24.2 28.1
UFG FulRgelenksumfang cm 19.1 19.2
FHU Hautfaltendicke cm 0.5 0.5

TG GeséaRtiefe cm 13 15
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Tab. 6. Regressionsgleichungen fir Segmentmassen nach Zatsiorsky (1979)

(Y Massen in kg, X Gesamtkdrpermasse in kg)

Segment Bestimmungsgleichung Korrelationskoeffizient | Standardfehler
Kopf & Hals Y = 3.243+0.024X 0.57 0.327
Oberer Y =-0.078+0.161X 0.78 1.176
Rumptfteil

Mittlerer Y =-2.222+0.194X 0.82 1.268
Rumptfteil

Unterer Y =-0.348+0.117X 0.71 1.051
Rumpfteil

Oberarm Y =-0.142+0.029X 0.83 0.178
Unterarm Y = 0.165+0.0139X 0.78 0.102
Hand Y =0.109+0.0046X 0.58 0.06
Oberschenkel Y =-0.779+0.153X 0.89 0.717
Unterschenkel Y =0.141+0.041X 0.86 0.226
Ful Y =0.259+0.01X 0.66 0.107

(vgl. Zatsiorsky, 2002, S. 311).
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Tabellen- und Abbildungsverzeichnis-

Anhang B: Tabellen- und Abbildungsverzeichnis

Nummerierung

Titel

Seitenzahl

Abb. 1

Belastungs- und Beanspruchungsmodell

anhand eines , T-Tragers"

S. 4

Abb. 2

Biomathematische Modelle des
menschlichen Korpers

S. 19

Abb. 3

Flussdiagramm der inversen Dynamik

S.21

Abb. 4

Flussdiagramm der direkten Dynamik

S. 22

Abb. 5

Fur eine Crash-Rechnung angefertigtes
Finite-Elemente-Modell einer PKW-
Karosserie

a) Finite-Elemente-Modell des Opel
VektraA

b) Aus der FE-Crashrechnung resultierende
visuell zu erfassende Verdnderungen der

Autokarosserie (Adam Opel AG)

S.32

Abb. 6

Darstellung der mittels FEM gewonnenen
Belastungen in den verschiedenen
Bereichen eines Kiefermodells (vgl.
Fatterling 1999, S. 57).

S.33

Abb. 7

Flussdiagramm der Methode der Finiten
Elemente von der physikalischen
Erscheinung bis hin zur Beantwortung der

Fragestellung

S. 37

Abb. 8

Diskretisierungen diverser Kontinua im
zwei- bzw. dreidimensionalen Fall:

a) aquidistante Unterteilung der
rechteckigen Flache [axb]

b) Unterteilung der rechteckigen Flache

S. 39
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[axb] in unterschiedliche Teilflachen

c) aquidistante Unterteilung des Quaders
[axbxc]

d) Unterteilung des Quaders [axbxc] in

unterschiedliche Volumenkérper

Abb. 9 Flussdiagramm zur Methodik S.55
Abb. 10 Darstellung des gesamten S. 57
Versuchsaufbaus
Abb. 11 Kinemetrisch erfasster Bewegungsablauf S. 60
eines inline-skatenden Kindes
Abb. 12 Markerpositionierung S. 60
Abb. 13 Kinemetrische Messkette S.61
Abb.14 Dreidimensionales Kalibrationsmodell S.63
Abb. 15 Prinzip des Kameramodells nach Tsai S. 64
(1987)
Abb. 16 a) Schematische Darstellung der S. 65
Vorgehensweise der Kamerakalibratio nach
Tsai einschlief3lich
b) Veranschaulichung Triangulation mittels
zweier Kameras
Abb. 17 a) Schematische Darstellung der S. 66
Kalibration nach Hoppe et al. (2002)
einschlief3lich
b) geometrischer Veranschaulichung
Abb. 18 Bezeichnung der Segmente und S. 68
Gelenkwinkel
Abb. 19 Modell des menschlichen Korpers nach S. 70
Hanavan (Hanavan 1964, S. 8)
Abb. 20 Kopf nach Hanavan (Hanavan 1964, S. 13) | S. 73
Abb. 21 Oberrumpf nach Hanavan (Hanavan 1964, |S. 73
S. 14)
Abb. 22 Unterrumpf nach Hanavan (Hanavan 1964, | S. 73

S. 14)
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Abb.

23

Oberarm nach Hanavan (Hanavan 1964, S.
18)

S.74

Abb.

24

Unterarm nach Hanavan (Hanavan 1964,
S. 18)

Abb.

25

Hand nach Hanavan (Hanavan 1964, S.
17)

Abb.

26

Oberschenkel nach Hanavan (Hanavan
1964, S. 20)

Abb.

27

Unterschenkel nach Hanavan (Hanavan
1964, S. 21)

Abb.

28

Ful nach Hanavan (Hanavan 1964, S. 22)

Abb.

29

Korper mit Schwabbelmasse
a) vor dem Aufprall
b) kurz nach dem Aufprall

Abb.

30

Schultergelenk des Modells des
menschlichen Kdrpers nach Hanavan (vgl.
Ballreich et al. 1989, S. 161)

Abb.

31

FuRgelenk des Modells des menschlichen
Korpers nach Hanavan (vgl. Ballreich et al.
1989, S. 162)

Abb.

32

Huftgelenk des Modells des menschlichen
Korpers nach Hanavan (vgl. Ballreich et al.
1989, S. 161)

Abb.

33

Modellierung eines Inline-Skate-Schuhs zur

Simulation von Landevorgangen

Abb.

34

15-segmentiges Starrkérpermodell des
inline-skatenden Kindes mit
Schwabbelmassen

Abb.

35

Schematisch dargestellter Bewegungs-
ablauf des Modells des inline-skatenden
Kindes von Beginn der Rollbewegung zum
Ausrollen auf dem Boden
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Abb. 36

Ermittelte vertikale Bodenreaktionskrafte in
der Phase der Landung des inline-
skatenden Kindes auf dem Boden

a) Gemessene vertikale
Bodenreaktionskraft mittels Kistler-
Kraftmessplatte

b) Mittels Simulationssoftware
»VisualNastran“ berechnete vertikale

Bodenreaktionskraft

S. 87

Abb. 37

Anatomie des Kniegelenks (Schéffler &
Menche, 1999)

S. 89

Abb. 38

CT-Aufnahmen deines rechten Kniegelenks

S.91

Abb. 39

Modellierung der Knochenoberflachen der
diversen Teilstrukturen des Kniegelenkes in
der Software ,3d-Doctor” mittels

Vereinigung diverser Transversalschnitte

S.92

Abb. 40

Komponenten des Volumenmodells eines
Kindes anhand des rechten Kniegelenks

a) diskretisierter Femur, bestehend aus
10841 Knoten bzw. 6851 Kanten

b) diskretisierte Tibia, bestehend aus 11585
Knoten bzw. 7379 Kanten

c) diskretisierte Fibula, bestehend aus 2858
Knoten bzw. 1607 Kanten

d) diskretisierte Patella, bestehend aus
2988 Knoten bzw. 1783 Kanten

S.93

Abb. 41

Bestimmung des Momentandrehzentrums

S.95
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Abb.

42

Darstellung des Kontaktpunktes zwischen
Femurkondyle und Tibia in Abhangigkeit
von der jeweiligen Kniewinkelstellung unter
Bertcksichtigung der Bogenlénge | der
Femurkondyle und der Verschiebung d

entlang des Tibiaplateaus (vgl. Wank 2000)

S.95

Abb.

43

Modell zur Berechnung der diversen
Muskelkrafte

S. 102

Abb.

44

Mittels Software ,Anybody“ berechnete
Kraftwerte der einzelnen Muskeln in

Abhangigkeit vom Kniewinkel

S. 103

Abb.

45

Darstellung des Starrkérpermodells mit
Schwabbelmassen sowie implementiertem
Finite-Elemente-Modell eines kindlichen
Kniegelenkes zur Bestimmung von
Belastungen und Beanspruchungen
wahrend diverser Landebewegungen beim

Inline-Skating von Kindern

S. 105

Abb.

46

Veranschaulichung der
Simulationszeitpunkte der Finite-Elemente-

Analyse

S. 106

Abb.

47

Farbskala der

Beanspruchungsberechnungen

S. 107

Abb.

48

Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache des Femurs wahrend
Simulationszeitpunkt |

S. 108

Abb.

49

Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache der Tibia wahrend

Simulationszeitpunkt |

S. 109

Abb.

50

Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache des Femurs wahrend

Simulationszeitpunkt Il

S. 109
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Abb.

51

Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache der Tibia wahrend
Simulationszeitpunkt 11

S. 110

Abb.

52

Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache des Femurs wahrend

Simulationszeitpunkt 111

S. 111

Abb.

53

Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache der Tibia wahrend

Simulationszeitpunkt 11|

S. 112

Abb.

54

15%-ige Reduktion der Aktivitat der
Muskelgruppen im Bereich der Ober- bzw.

Unterschenkelriickseite

S. 113

Abb.

55

Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache des Femurs wahrend
Simulationszeitpunkt | nach

Parametervariation |

S. 114

Abb.

56

Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache der Tibia wahrend
Simulationszeitpunkt | nach

Parametervariation |

S. 115

Abb.

57

Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache des Femurs wahrend
Simulationszeitpunkt Il nach

Parametervariation |

S. 116

Abb.

58

Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache der Tibia wahrend
Simulationszeitpunkt Il nach

Parametervariation |

S. 117

Abb.

59

Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache des Femurs wahrend
Simulationszeitpunkt 11l nach

Parametervariation |

S. 118
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Abb.

60

Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache der Tibia wahrend
Simulationszeitpunkt 111 nach

Parametervariation |

S. 119

Abb.

61

15%-ige Reduktion der Aktivitat der

Muskelgruppen im Bereich des Mus.

Quadrizeps

S. 120

Abb.
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Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache des Femurs wahrend
Simulationszeitpunkt | nach

Parametervariation Il
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Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache der Tibia wahrend
Simulationszeitpunkt I nach

Parametervariation Il
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Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache des Femurs wahrend
Simulationszeitpunkt Il nach

Parametervariation Il
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Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache der Tibia wahrend
Simulationszeitpunkt 1l nach

Parametervariation Il
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Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache des Femurs wahrend
Simulationszeitpunkt 111 nach

Parametervariation Il
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Abb.

67

Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache der Tibia wahrend
Simulationszeitpunkt 111 nach

Parametervariation Il

S. 125

Abb.
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15%-ige Reduktion der Aktivitat der

Muskelgruppen im Bereich der Ober- bzw.

Unterschenkelriickseite sowie im Bereich

des Mus. Quadrizeps

S. 126
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Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache des Femurs wahrend
Simulationszeitpunkt | nach

Parametervariation Ill
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Abb.
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Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache der Tibia wahrend
Simulationszeitpunkt | nach

Parametervariation Ill
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Abb.
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Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache des Femurs wéhrend
Simulationszeitpunkt Il nach

Parametervariation Ill
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Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache der Tibia wahrend
Simulationszeitpunkt Il nach

Parametervariation Ill
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Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache des Femurs wéhrend
Simulationszeitpunkt 11l nach

Parametervariation Ill

S. 131
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Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache der Tibia wahrend
Simulationszeitpunkt 11l nach

Parametervariation Ill
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Abb.

75

15%-ige Erhohung der Aktivitat der

Muskelgruppen im Bereich der Ober- bzw.
Unterschenkelrtickseite sowie im Bereich

des Mus. Quadrizeps

S. 133

Abb.
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Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache des Femurs wahrend
Simulationszeitpunkt | nach

Parametervariation IV

S. 134

Abb.
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Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache der Tibia wahrend
Simulationszeitpunkt | nach

Parametervariation |V
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Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache des Femurs wéhrend
Simulationszeitpunkt Il nach

Parametervariation |V
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Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache der Tibia wahrend
Simulationszeitpunkt Il nach

Parametervariation IV
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Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache des Femurs wahrend
Simulationszeitpunkt 11l nach

Parametervariation IV
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Beanspruchungen im Bereich der
Knorpelflache der Tibia wahrend
Simulationszeitpunkt 11l nach

Parametervariation IV
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Vergleichende Darstellung der

Beanspruchungsgefiige des Femur zu den

Simulationszeitpunkten I, Il und IlI

S. 140
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Tabellen- und Abbildungsverzeichnis-

Abb. 83 Vergleichende Darstellung der S. 141
Beanspruchungsgefiige der Tibia zu den
Simulationszeitpunkten I, 1l und IlI

Abb. 84 Vergleichende Darstellung der S. 142
Beanspruchungsgefiige des Femurs zu den
Simulationszeitpunkten I, Il und Il nach
Durchfiihrung von Parametervariation |
PV 1)

Abb. 85 Vergleichende Darstellung der S. 143
Beanspruchungsgeflige des Femurs zu den
Simulationszeitpunkten I, Il und Il nach
Durchfiihrung von Parametervariation Il
PV 1)

Abb. 86 Vergleichende Darstellung der S. 144
Beanspruchungsgefiige des Femurs zu den
Simulationszeitpunkten I, Il und Il nach
Durchfiihrung von Parametervariation Ill
(PV 1)

Abb. 87 Vergleichende Darstellung der S. 145
Beanspruchungsgefiige des Femurs zu den
Simulationszeitpunkten I, 1l und Il nach
Durchfiihrung von Parametervariation IV
PV IV)

Abb. 88 Vergleichende Darstellung der S. 146
Beanspruchungsgefiige der Tibia zu den
Simulationszeitpunkten I, Il und Il nach
Durchfiihrung von Parametervariation |
PV 1)

Abb. 89 Vergleichende Darstellung der S. 147

Beanspruchungsgeflige der Tibia zu den
Simulationszeitpunkten I, Il und Il nach
Durchfiihrung von Parametervariation Il
(PV 1I)
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Abb.

Vergleichende Darstellung der
Beanspruchungsgefiige der Tibia zu den
Simulationszeitpunkten I, Il und Il nach
Durchfiihrung von Parametervariation Ill
(PV 1)

S. 148

Abb.

Vergleichende Darstellung der
Beanspruchungsgeflige der Tibia zu den
Simulationszeitpunkten I, Il und Il nach
Durchfiihrung von Parametervariation IV
(PV IV)

S. 149

Tab.
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Tab.
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Tab. 3
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Tab. 4

Vergleichende Veranschaulichung der
Kalibrationsergebnisse nach Tsai und nach
Hoppe et al. anhand zweier Datenséatze

Tab.

Symbole, Beschreibung und Dimension der
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geometrischen Teilmodell des
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S. 177
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Regressionsgleichungen fur
Segmentmassen nach Zatsiorsky (1979)
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Technische Daten

Anhang C: Technische Daten

[) Angaben zu den verwendeten Cameras (Jai):

1/2" Hyper HAD CCD-Sensor (advanced)

- Double Speed Scanning (120/240/360 Bilder pro Sec.)
- Normal Speed Scanning (60/120/180 Bilder pro Sec.)

- Asynchroner Reset
- Shutter Mode 1/100 bis 1/10.000 sec.

- Video-Ausgang: extern HD / VD , composite

- 580 TV-Lines Resolution

- 768(H) x 494(V)

- Empfindlichkeit 0,01 Lux am Sensor
- Empfindlichkeit 0,1 Lux bei F1.4

- Signal Rausch Abstand 55 dB

- C-Mount Objektiv-Anschlul

II) Verwendete Diadem Version: 4.0

[II) Technische Daten zur Kistler Kraftmessplatte:

Tab. 7. Kistler Instrumente AG Winterthur

Bereich

Kalibrierter Teilbereich
Uberlast

Linearitat

Hysterese
Ubersprechen
Eigenfrequenz
Betriebstemperaturbereich
Gewicht
Flachenpressung
Schutzart

Entspricht der Norm fir

Fx,FykN-10...10,Fz kN -10... 20
Fx,FykNO..1,FzkNO...2
Fx,FykN-15/15, F z kN —-15/25

% FSO <+0,5 (0,3) 1

% FSO <0,5(0,3) 1

FxiéFy% <15 Fx,yOFz%
<+15 FzOFx,y%<%1(0,2) 2)
fo(x,y)Hzi01000, f o (z) Hz {01000
°C0...60

kg 16

N/mm 2 <5

DIN 40050 IP 65

medizinisch elektrische Gerate und
Systeme EN 60601-1+A1+A2,, EN
60601-1-1+A1
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