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II
Hinweise zum Skript

Die Basis für dieses Skript entstand aus Vorlesungen über Biomechanik des Studiengangs Bewegungswissenschaften. Deshalb gehen einzelne Teile von diesen Unterlagen auf Prof. Edgar Stüssi und Dr. Alex Stacoff zurück.  Das Kapitel Muskel als mechanisches System, zu finden im Anhang, wurde durch Dr. Jachen Denoth verfasst. Bei einem Teil der Kapitel der Biomechanik der Gelenke hat zudem Dr. Katja Oberhofer mitgeholfen. Im Rahmen des neuen Studiengangs ”Health Science and Technology” wird diese Vorlesung ab dem Herbstsemester 2013 angeboten. Im Frühling 2014 wurde ein Projekt für die Weiterentwicklung von den Vorlesungsunterlagen eingereicht und von Innovedum gefördert. Zusammen mit Sarah Frédérickx, Ursina König und Lukas Kaiser, entstand dieses eSkript.
 Das Skript besteht aus sechs Teilen. Diese sind:
 
  	Einleitung: Was ist Bewegungs- und Sportbiomechanik?

  	Forschungsstrategien: Überblick zu Forschungsbereichen und -strategien. Was muss bei (bio-)mechanischen Messungen beachtet werden? Was für Fragen stellt sich die Biomechanik und welche Motivation steckt hinter dem Beantworten derselben?

  	Mechanik am Menschen: Die Gesetze der dynamischen Mechanik (Statik und Kinetik) können auch auf den Menschen angewendet werden. Der menschliche Bewegungsapparat wird anhand von Modellen als mechanisches System dargestellt und seine Bewegungen können mit bekannten Gleichungen beschrieben werden.

  	Biomechanik der Gelenke: Dieses Kapitel befasst sich mit den einzelnen Gelenken des Menschen. Um die Strukturen und jeweiligen Besonderheiten mathematisch und biomechanisch zu beschreiben sind Kenntnisse der anatomischen Gegebenheiten unabdingbar.

  	Mechanik natürlicher Bewegungen: Als nächstes werden verschieden grundlegende Bewegungen genauer betrachtet. Oftmals können Muster anhand von diversen Parametern beschrieben werden, was beispielsweise das Erkennen von Abweichungen und Bewegungsfehlern vereinfacht.

  	Biomechanik und Sport: Diverse Sportarten folgen physikalischen Gesetzmässigkeiten oder machen sich diese zunutze. Im letzten Kapitel werden beispielhaft einige Bewegungen aus verschiedensten Sportarten biomechanisch beschrieben und untersucht.



  Best Practice Guide for Students

  Wie bereits erwähnt kann das Skript in verschiedenen Formaten genutzt werden. Nehmen Sie sich einige Minuten Zeit um herauszufinden, wie Sie diese sinnvoll für sich einsetzen können und welche Vorteile beispielsweise das öffentliche Annotieren (Public Annotations) mit sich bringt. Lesen Sie dazu den Best Practice Guide for Students.


 
  Übungsfragen

  Am Ende der Kapitel finden Sie jeweils einen Link zu den Übungsfragen auf moodle. Diese sind als kurze Repetition der Vorlesung gedacht und Sie sollten die Fragen ohne grösseren Aufwand beantworten können. Versuchen Sie die Aufgaben möglichst ohne Hilfe des Skripts zu lösen. Sie können die Fragen mehrmals bearbeiten und können die Auswertung sowie Hinweise und Erklärungen sogleich einsehen. Nutzen Sie die Übungsfragen zudem als Angewöhnung an die moodle-Umgebung, die Prüfung wird ebenfalls darin stattfinden.






III
Prüfungsinformationen

Der Prüfungsstoff umfasst die Vorlesung, abgegebene Unterlagen sowie die Übungen.
 Die Prüfung findet am Computer innerhalb der moodle -Umgebung statt. Es gibt verschiedenste Fragetypen wie beispielsweise k-Prim (eine Art multiple – choice Frage), Zuordungsfragen, Rechenaufgaben, Zeichnungsaufgaben, Lückentexte, offene Fragen ect. Nutze die Übungsfragen im Skript, um dich bereits während dem Semester an die moodle-Umgebung zu gewöhnen.
 Information zur Leistungskontrolle 	ECTS Kreditpunkte 	4 KP 
	Form 	Sessionsprüfung 
	Prüfungssprache 	Deutsch 
	Testat erforderlich 	Nein 
	Repetition 	Die Leistungskontrolle wird in jeder Session angeboten. Die Repetition ist ohne erneute Belegung der Lerneinheit möglich. 
	Zulassungsbedingung 	Empfehlung: vorgängiger Besuch der Vorlesung “Funktionelle Anatomie” 
	Prüfungsmodus 	schriftlich 90 Minuten 
	Zusatzinformationen zum Prüfungsmodus 	findet am Computer statt. Taschenrechnern Model TI 30 Eco RS wird für die Prüfung zur Verfügung gestellt 
	Hilfsmittel schriftlich 	Keine 


  Moodle

  Benötigen Sie Hilfe mit Moodle?
 Wenden Sie sich ans LET (Stabsstelle Lehrentwicklung und -technologie)

  Web:http://moodle.let.ethz.ch
E-Mail:moodle@let.ethz.ch
Telefon: 044 632 06 65 (Bürozeiten)






IV
Hinweise zu den Übungen

Das Ziel der Übungen ist das Festigen und Vertiefen des Vorlesungsstoffes. Ein Teil der Serien sind zum Rechnen, andere sind Literaturübungen um den Umgang mit Literatur zu fördern. Die Studierenden sollen am Ende der Veranstaltung in der Lage sein selbständig Beispiele rechnen zu können und die richtigen Antworten aus der relevanten Literatur zu ziehen. Der Stoff der Übungen ist selbstverständlich auch Prüfungsstoff.
 
  Die Serien finden Sie ebenfalls als eSkript hier.

 Die Serien finden Sie auf moodle unter Übungen/Serien. Die zugehörigen Lösungen werden nach der Übungsstunde freigegeben.
 Die Übungen sind primär für die Studierenden. Sie sollten die Serien vorbereiten bzw. die Paper gelesen haben. Während der Übungsstunde können die Aufgaben gelöst werden. Eine aktive Teilnahme der Studierenden macht die Veranstaltung effizient.
 
  Literaturübungen

  
    	Die Literatur und dazugehörige Fragen werden im Voraus online gestellt

    	Durchlesen

    	Kurze Übersicht zum Themenkreis

    	Verständnisfragen klären, Diskussion

    	Lösungen besprechen

  

  Übungen zur Messtechnik

  Für die Rechenaufgaben ist es wichtig den Lösungsweg klar und ersichtlich darzustellen und die gemachten Annahmen und Vereinfachungen zu erläutern. Überprüfen Sie am Ende ob das Resultat realistisch ist und ob die Einheit korrekt ist.

  Eine Anleitung zum Erstellen eines ‘Free-Body Diagrams’ finden sie in Kapitel: 10.


 
  Übungsbetrieb

 Die Übungen finden auf dem Hönggerberg in Gruppen in den Räumen HIT F 11.1, HIT F 13, HIT F 31.2, HIT F 32, HIT H 51,  und HIT J 53 statt. Die Kleingruppen werden von Tutoren/innen über das ganze Semester betreut. Die Einteilung der Gruppen ist auf moodle zu finden. Der Übungsleiter ist Florian Vogl.
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Einleitung



1
Was ist Bewegungs- und Sportbiomechanik?

Die Bewegungs- und Sportbiomechanik befasst sich mit den Eigenschaften des Bewegungsapparates und deren Verknüpfung zur Mechanik. Dabei spielen insbesondere die Kinematik (unter anderem die Gelenkswinkel) und die Kinetik (unter anderem die Belastungen der Strukturen) eine wichtige Rolle. Die Vorlesung beinhaltet einerseits Themenkreise wie funktionelle Anatomie, Charakteristik von elementaren menschlichen Bewegungen (Gehen, Laufen, etc.), und beachtet Bewegungen im Sport aus mechanischer Sicht. Ferner werden einfache Betrachtungen zur Belastungsanalysen diverser Gelenke in verschiedenen Situationen diskutiert. Im Weiteren werden Fragen der Statik und Dynamik starrer Körper, und die inverse Dynamik, die in der Biomechanik relevant sind, behandelt.
 In dieser Vorlesung sollen insbesondere Methoden ermittelt werden, um den menschlichen Bewegungsapparat als (bio-)mechanisches System zu betrachten. Dabei sollen Zusammenhänge von von Bewegungen im Alltag und im Sport zu Verletzungen und Beschwerden, Prävention und Rehabilitation aufgezeigt werden. Die Lernziele für Studierende sind:
 
  	Die Studierenden können den Bewegungsapparat als ein mechanisches System darstellen.

  	Sie analysieren und beschreiben menschliche Bewegungen entsprechend den Gesetzen der Mechanik.






2
Geschichtlicher Hintergrund

2.1 - Definitionen
 Die älteste Definition des Begriffes ‘Biomechanik’ stammt aus Meyers Grosses Konversationslexikon, Band II,
 Bibliographisches Institut, Leipzig und Wien, 1903
 Biomechanik ist die Lehre von den mechanischen Kräften im lebenden
 Organismus.
 Heute verwenden wir die Definition von Y.C.Fung, Biomechanics – Mechanical Properties of
 Living Tissues, Springer Verlag, 1993:
 Biomechanics is Mechanics applied to Biology.
 Natürlich befasste man sich schon einiges vor der begrifflichen Definition mit Materie der Biomechanik und verwendete dafür verschiedene andere Bezeichnungen.
 Kinesiologie: Bewegungslehre des Körpers, die auch Anatomie und Physiologie des Bewegungsapparates umfasst.
 Muskel- und Gelenksmechanik: Unter diesem Titel wurden früher Untersuchungen vorwiegend kinematischer Natur in Anatomie und Physiologie veröffentlicht.
 2.2 - Chronologie
 
  	Aristoteles (384 – 322 v.Chr.) Griechischer Philosoph. Setzte sich mit der Bewegung der Körper auseinander. Führte den Terminus ”Mechanik” ein.

  	Archimedes (287 – 212 v.Chr.) Griechischer Mathematiker. Legte Grundlagen für Statik und Hydrodynamik.

  	Galenos (131 – 201 n.Chr.) Griechischer Arzt. Wichtige Erkenntnisse bezüglich Anordnung und Funktion der Muskulatur (Agonist – Antagonist). Erkannte Muskeltonus

  	Leonardo da Vinci (1452 – 1519) Ingenieur und Künstler der Renaissance. Studierte Teile des Menschen in Gleichgewicht und Bewegung

  	Ambroise Paré (1510 – 1590) Mechaniker. Erfindung mechanischer Prothesen.

  	Galileo Galilei (1564 – 1642) Zusammenhang zwischen Bewegung und Kräften

  	Isaac Newton (1642 – 1727) (siehe Galilei, zudem Mathematik)

  	Alfonso Borelli (1608 – 1679) ”De Motu Animalium”, studierte die Bewegungen der Tiere und der Menschen.

  	Gebr. Weber (ca. 1795 – 1891) Untersuchten den menschlichen Gang (Wirkung der Schwerkraft und anderer Kräfte).

  	J. Marey (1830 – 1904) Registrierte mit pneumographischer Methode die Kraft der Beine auf Boden in Stützphase und entwickelte das Chronozyklogramm ( Fig.: 2.1 ).

  	E. Muybridge (1877) Schaffte das photographische Reihenbild ( Fig.: 2.2 ).

  	W. Braune (1831 – 1892) Registrierung der Bewegung mit Hilfe von Geissler-Röhren.

  	O. Fischer (1861 – 1917) (siehe Braune)

  	H. Elftman (1938) Podogramm mit Kraftangriffskoordinaten. Vektordarstellung der Fussbelastung.

  	J. Wartenweiler (1915 – 1976) Zeigte Anwendung des EMG im Sport.

  	Seireg und Arvikar (1974) Komplexes Modell zur Berechnung der Belastung von Gelenken, Sehnen, Muskeln etc.



  
    [image: Fig. 2.1: Chronozyklogramm etwa 1970 (www.sportmuseum-leipzig.de).]
  
  Fig. 2.1: Chronozyklogramm etwa 1970 (www.sportmuseum-leipzig.de)


 
  
    [image: Fig. 2.2: Reihenbilder von Muybridge (www.univie.ac.at)]
  
  Fig. 2.2: Reihenbilder von Muybridge (www.univie.ac.at)






3
Disziplinen der Biomechanik

3.1 - Das B-B-B Schema
 Betrachtet man die vielseitige Entwicklungsgeschichte Biomechanik verwundert es nicht, dass sich auch die heutigen Biomechaniker und Biomechanikerinnen mit diversen Teilgebieten auseinandersetzen. Die einzelnen Spezialisierungen können und müssen jedoch verknüpft werden und für eine ganzheitliche Analyse müssen ausserdem immer auch Einschätzungen und Methoden aus der Medizin, der Statistik oder anderen Disziplinen berücksichtigt werden. Als Beispiel hierfür betrachten wir das B-B-B Schema:
 
  
    [image: Fig. 3.1: Das B-B-B Schema]
  
  Fig. 3.1: Das B-B-B Schema


 3.2 - Anwendungsgebiete
 Anwendungsgebiete findet man sowohl in praxisorientierten und eher klinischen Kontext, aber auch in Forschung und Ingenieurwesen.
 Anwendungsgebiete der Biomechanik 	Prävention 	 Gewebe (Constitutive Law) 
	Rehabilitation 	 Zellforschung 
	Diagnosen 	 Biomaterialien 
	Training 	 Ergonomie 
	Prothesen / Orthesen 	 Prothesendesign 
	 Sport 	 Physiologie 

 
  
 3.3 - Institut für Biomechanik
 Am Institut für Biomechanik steht die biomechanische Erforschung des menschlichen Körpers im Mittelpunkt. Auch hier werden verschiedene Disziplinen und Blickwinkel berücksichtigt und so Methoden und Konzepte entwickelt, die zu einem besseren Verständnis des muskuloskeletalen Systems und dessen Organisation beitragen. Vier Labors befassen sich mit den Verbindungen zwischen Ingenieurwissenschaften und Medizin sowohl am ganzen Körper wie auch im molekularen Bereich.
 
  	
    Laboratory for Orthopaedic Technology
  

  	
    Laboratory for Bone Biomechanics
  

  	
    Laboratory for Orthopaedic Biomechanics
  

  	
    Laboratory for Movement Biomechanics
  


Letzteres befasst sich – wie auch Teile diese Vorlesung – mit dem Studium von Ganzkörperkinetik und -kinematik bei Alltagsaktivitäten oder im Sport. Das Messen von externen Parameter und Inverse Dynamik erlauben das bestimmen von internen Kräften und Belastungen.
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Forschungsstrategien
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Forschungsthemen

Die Forschungsthemen im Bereich der Bewegungs- und Sportbiomechanik sind sehr vielseitig. Deshalb wird es in dieser Vorlesung nicht möglich sein, sämtliche Grundlagen zu allen möglichen Forschungsthemen zu vermitteln. Teilweise sind die Fragestellungen auch bereits veraltet, dienen aber als Grundlage für neue Forschungsansätzen oder können mit moderneren Technologien und somit zusätzlichem Wissen ausführlicher und neu beantwortet werden. Solche Fragen sind beispielsweise, wie geht/läuft der Mensch, pathologische Gangbilder, Belastungen bei der Bewegung und so weiter.
 Mögliche Fragestellung:
 
  	Wie ändert sich das Gangbild wenn man den Schuh A trägt?

  	Welche Bewegungen / Belastungen provozieren eine Kreuzbandruptur?

  	Wie springt der Block im Volleyball am höchsten?

  	Was sind die limitierenden Faktoren beim Sprint?

  	Welche Krafttrainingsübung trainiert was genau?

  	Wie weit fliegt ein Skispringer?

  	Welcher künstlicher Rasen ist der beste?


Mögliche Technologien:
 
  	Motion Capture Systeme

  	Kraftmessplatten

  	Elektromyographie (EMG)

  	Magnetresonanzimaging (MRI)

  	Methode der Finiten Elementen (FE)

  	Simulationen






5
Strategien für die Forschung

5.1 - Allgemeines Vorgehen
 
  Allgemeines Vorgehen für das Beantworten biomechanischer Fragestellungen

  
    	Fragen stellen

    	Methode entwickeln um diese Frage zu beantworten

    	Planen, Durchführen geeigneter empirischer Beobachtungen oder theoretischer Überlegungen

    	Rationelles Interpretieren der Beobachtungen

    	Limitationen der gemachten Untersuchungen

  


 
  Beispiel: Supinationstrauma

  
    	Wird das Risiko für ein Supinationstrauma (Aussenbandriss) am Sprunggelenk durch das Tragen von Schuhen erhöht?

    	Ein Supinationstrauma entsteht, wenn die Spannung im Band grösser ist die Grenzspannung. Die Spannung kann durch die Kraft auf das Band und die Fläche berechnet werden. Die Kraft wiederum kann über den relevanten Hebelarm und dem Drehmoment [image: M_{Muskulatur}] auf Grund der Bodenreaktionskraft [image: M_{Boden}]  minus dem und der Muskelatur  [image: M_{Band}] berechnet werden. Die Drehmomente beim seitlichen Auftreten mit und ohne Schuh können mittels Free body diagram ( Fig.: 5.1 ) berechnet werden.

    	Das Moment auf das Band ist [image: M_{Band}=M_{Boden}-M_{Muskulatur}]. Der Hebelarm [image: a] der Bodenreaktionskraft verändert sich durch das Tragen von Schuhen [image: a'].

    	Bei grösserem Hebelarm [image: a'] ist das Moment [image: M_{Boden}] grösser und somit auch die Kraft auf das Band. Das Tragen von Schuhen erhöht somit das Risiko für ein Supinationstrauma.

    	Die wirkenden Kräfte sind unbekannt und das FBD lässt deshalb nur qualitative Aussagen zu. Ausserdem wurde die Anatomie des Sprunggelenks stark vereinfacht.

  

  
    
      [image: Fig. 5.1: FBD des Sprunggelenks.]
    
    Fig. 5.1: FBD des Sprunggelenks.

  


 5.2 - Gütekriterien
 Beim Durchführen von Tests oder Messungen müssen verschiedene Aspekte beachtet werden. Die folgenden Kriterien bilden die Basis für zuverlässige Auswertungen und repräsentative Aussagen:
 
  	Objektivität

  	Reliabilität

  	Validität

  	Relevanz


5.3 - Bestimmen von Parametern
 Oftmals ist unklar, wie viele Faktoren wie stark auf eine Zielgrösse wirken. Bei der Analyse von neuen Bewegung oder im Leistungssport besteht aber oftmals das Bedürfnis, diese zu ermitteln und entsprechend zu optimieren. Für die Bestimmung von relevanten Parametern können verschiedene Methoden angewendet werden. In diesem Unterkapitel werden mögliche Vorgehensweisen besprochen.
 5.3.1 - Schrotschussmethode
 Bei der Schrotschussmethode werden im Wesentlichen nach gut Glück (bzw. nach Ausrüstung oder Möglichkeiten des Labors) Parameter bestimmt. Anschliessend wird derjenige Parameter bestimmt und für weitere Experimente ausgewählt, welcher am stärksten mit der Zielgrösse korreliert.
 
  Beispiel: Weitsprung

  
    
      [image: Fig. 5.2: Skizze: Weitsprung]
    
    Fig. 5.2: Skizze: Weitsprung

  

  
    
      [image: Fig. 5.3: Der Einfluss der Anlaufgeschwindigkeit auf die effektive Sprungweite]
    
    Fig. 5.3: Der Einfluss der Anlaufgeschwindigkeit auf die effektive Sprungweite

  

  
    
      [image: Fig. 5.4: Die wichtigsten Faktoren beim Weitsprung und ihre Zusammenhänge]
    
    Fig. 5.4: Die wichtigsten Faktoren beim Weitsprung und ihre Zusammenhänge

  

  
    
      [image: Fig. 5.5: Korrelationskoeffizienten beim Weitsprung]
    
    Fig. 5.5: Korrelationskoeffizienten beim Weitsprung

  


 5.3.2 - Qualitative Analyse nach Hay
 Bei dieser Methode überlegt man sich zuerst, aus welchen Einflussgrössen sich die Zielgrösse zusammensetzt. Danach werden die ermittelten Parameter und das daraus entwickelte Hay-Schema mittels Korrelation, Varianz- und Regressionsanalysen überprüft.
 
  Beispiel: Speerwurf

  
    
      [image: Fig. 5.6: Eric Lemming beim Speerwurf an den Olympischen Zwischenspielen 1906 in Athen.]
    
    Fig. 5.6: Eric Lemming beim Speerwurf an den Olympischen Zwischenspielen 1906 in Athen.

  

  
    
      [image: Fig. 5.7: Skizze: Speerwurf]
    
    Fig. 5.7: Skizze: Speerwurf

  

  
    
      [image: Fig. 5.8: Die wichtigsten Faktoren beim Speerwurf und ihre Zusammenhänge]
    
    Fig. 5.8: Die wichtigsten Faktoren beim Speerwurf und ihre Zusammenhänge

  


 
  5.4 - Beispiel: American Football

  
    
      [image: Fig. 5.9: Einfluss des Luftdrucks auf die Weite des Kick-offs beim American Football.]
    
  


 5.4.1 - Gewichtung
 Bei der Analyse schätzbarer Bewegungen wird versucht die Jurynote als Funktion von Parametern zu beschreiben.
 
  Beispiel: Salto

  
    [image: \displaystyle N=a_{1}P_{a} + a_{2}P_{2}]
  

  
    	[image: N] Jurynote

    	[image: a_{1}, a_{2}] zu bestimmende Konstante

    	[image: P_{1}, P_{2}] Parameter wie Sprunghöhe oder Abflugwinkel.

  

  Hat also Person 1 eine Note von 5, [image: P_1=2] und [image: P_2=2], Person 2 eine Note von 8, [image: P_1=3] und [image: P_2=4], ergibt sich ein System mit zwei Unbekannten und zwei Gleichungen.

  
    
      [image: Fig. 5.10: Hay Schema für ein Salto.]
    
    Fig. 5.10: Hay Schema für ein Salto.

  

  
    
      [image: Fig. 5.11: Skizze: Salto]
    
    Fig. 5.11: Skizze: Salto

  

  
    
      [image: Fig. 5.12: Die wichtigsten Parameter beim Salto und ihre Korrelationskoeffizienten.]
    
    Fig. 5.12: Die wichtigsten Parameter beim Salto und ihre Korrelationskoeffizienten.

  

  
    
      [image: Fig. 5.13: Analyse schätzbarer Bewegungen: Salto]
    
    Fig. 5.13: Analyse schätzbarer Bewegungen: Salto

  


 
  Übungsfragen:

  
    	
      Moodle
    

  






6
Mechanische Messungen


  
    6.1 - 
  
  Wieso messen wir?

 In der Biomechanik wird der Körper unter anderem mit mathematischen Mitteln möglichst genau beschrieben. Die Messwerte interessieren entweder selbst oder bilden die Randbedingungen für komplexere Rechnungen oder Simulationen. Das Messen und die Interpretation von Messungen sind deshalb zentrale Punkte der Biomechanik.
 6.2 - Voraussetzungen
 Beim Messen physikalischer Grössen nehmen wir immer gewisse Voraussetzungen als gegeben an, die an sich nicht selbstverständlich sind. Wichtige Voraussetzungen sind unter anderem:
 
  	Die physikalischen Gesetze gelten generell und immer.

  	Es gibt Messeinheiten, die weder vom Ort noch von der Zeit abhängig sind.

  	Für jede Messgrösse existiert ein wahrer, eindeutiger Wert.



  
    6.3 - 
  
  Direkte und indirekte Messungen

 Temperatur, Zeit, Gewicht und Länge können mit einfachen Messgeräten ablesbar gemacht werden. Diese Art von Messungen werden direkte Messungen oder Beobachtungsgrössen genannt. Muss man jedoch etwas ausrechnen oder über eine andere Messgrösse bestimmen ist es eine indirekte Messung. Limitation von Messungen Warum soll ich zweifeln, wenn mein Messgerät genau 37.2 Grad anzeigt? Im Bereich der Messgenauigkeit bezeichnet der Fehler die geschätzte Abweichung vom Messwert zum wahren Wert. Selbstverständlich kennt niemand den wahren Wert! Die Fehlerrechnung liefert eine Aussage über die zu erwartende Abweichung der Messergebnisse vom wahren Wert. In der Biomechanik liefert die Fehlerrechnung Antworten für:
 
  	Kann ich einen kleinen Unterschied zwischen zwei Werten überhaupt detektieren?

  	Woher stammt der grösste Teil des Fehlers?


Insbesondere liefert die Herkunft des grössten Teils des Fehlers einen Ansatzpunkt, wie eine Messung verbessert werden kann. Details und die wichtigsten Formeln für die Fehlerrechnung sind im Anhang unter ( Kapitel: A ) zu finden.




3
Mechanik am Menschen



7
Der Bewegungsapparat

Die Strukturen des menschlichen Bewegungsapparates werden in einen aktiven und einen passiven Bereich eingeteilt. Der aktive Bewegungsapparat beinhaltet die für die Bewegung verantwortlichen Elemente, also die gesamte Skelettmuskulatur. Zum passiven Bewegungsapparat gehören Knochen, Knorpel, Bänder und alle weiteren Strukturen die der Stützung und Formgebung des Körpers dienen. Für die Biomechanik werden die beiden Teile als mechanische Systeme modelliert.  Der passive Bewegungsapparat lässt sich als kinematische Kette beschreiben. Die folgenden Abschnitte behandeln die dafür benötigten mechanischen und anatomischen Grundlagen sowie Erweiterungen des Modells bei einer Aufprallsituation. Abschliessend werden beispielhaft einige Gelenke und Bewegungen modelliert und es wird gezeigt, wie man den Körperschwerpunkt des Menschen experimentell bestimmt.  Die Muskeln des aktiven Bewegungsapparates werden in der Biomechanik als Motor beschrieben. Mehr dazu in der Vorlesung Biomechanik 2.
 7.1 - Der passive Bewegungsapparat
 Der passive Bewegungsapparat ist im Gegensatz zum aktiven Bewegungsapparat nicht selbst in der Lage sich zu bewegen. Er ist aber nicht unbeweglich und besteht vor allem aus Knochen, Bändern, und Bindegewebe. Dabei sind die Knochen die starren Strukturen im Körper. Sie dienen der Stabilität und dem Schutz der Organe. Bänder verbinden die Knochen bei den Gelenken. Sehnen verbinden die Knochen mit der Muskulatur. Die wichtigsten Eigenschaften und Aufgaben des passiven Bewegungsapparat sind:
 
  	Form, Stabilisation

  	Schutz der Organe

  	Bewegung ermöglichen  (Ansatzstelle für Muskulatur und für Knochenverbindungen)

  	 Bewegung und Kraft übertragen (sowohl von innen nach aussen wie auch umgekehrt)

  	Mineralspeicherung und Blutbildung (in Knochen)

  	Passt sich den Anforderungen an (Wolffsches Gesetz für Knochen)

  	Soll möglichst leicht sein



  Excursus:

  Ob die Sehen dem aktiven oder dem passiven Bewegungsapparat zugeordnet werden ist keine klare Sache. Je nach Definition und Referenz ist die Zuteilung unterschiedlich. Sehnen sind ein integraler Anteil für die Eigenschaften der Muskulatur weil sie zur Muskulatur in Serie geschaltet sind. Jedoch können sie sich nicht selber verkürzen, sind also selber nicht aktiv.


 7.2 - Anatomische Terminologie
 In der Biomechanik braucht es zusätzlich zu den Werkzeugen der Ingenieurmechanik, auch Wissen aus der Anatomie. Neben den Grundlagen über das muskuloskelettale System sind zudem eine einheitliche Terminologie gefragt. Ein entsprechender Gebrauch und das Verständnis der wichtigsten Begriffe wird in den folgenden Kapitel vorausgesetzt. Eine Übersicht sind im Anhang unter ( Kapitel: B ) zu finden.
 
  Übungsfragen:

  
    	
      Moodle
    

  






8
Kinematische Kette

8.1 - Mechanik starrer Körper
 Unter einem starren Körper versteht man eine Ansammlung von Massenpunkten mit festen Relativabständen. Eine kinematischen Kette besteht aus zwei oder mehr solcher Körper (Segmente), die über ein Gelenk miteinander verbunden sind. Es können somit die Relativbewegungen der einzelnen Segmente sowie die Bewegung zwischen zwei Segmenten beschrieben werden.
 8.1.1 - Relativbewegung eines Segments
 Eine starre ebene Bewegung eines einzelnen Segments kann (momentan) als eine Translation und/oder Rotation beschrieben werden. Die Lage, Geschwindigkeit und Beschleunigung eines beliebigen Punktes [image: B] ( Fig.: 8.1 ) sind in diesem Fall:
 
  [image: \begin{aligned} \Delta r_B&=\Delta r_A+\Delta r_{Aa/Bb}\\ v_B&=v_A+v_{A/B}=v_A+\vec{\omega} \times \vec{r} \\ a_B&=a_A+a_{A/B}=a_A+\vec{\omega} \times(\vec{\omega} \times \vec{r})+\vec{\alpha} \times \vec{r}\\\end{aligned}]

 
  
    [image: Fig. 8.1: Bewegung von einem Segment mit Translation und Rotation.]
  
  Fig. 8.1: Bewegung von einem Segment mit Translation und Rotation.


 8.1.2 - Kinematische Kette mit 2 Segmenten
 ( Fig.: 8.2 ) zeigt eine kinematische Kette mit zwei Segmenten. Die Lage von Punkt [image: P] ergibt sich aus der Lage des ersten Segments [image: l_1].
 
  Skalarschreibweise:

  
    
      [image: \begin{aligned} X_2&=l_1 \cos \alpha_1\\ Y_2&=l_1 \sin \alpha_1\\ X_P&=l_1 \cos \alpha_1+l_2 \cos(\alpha_1+\alpha_2)\\ Y_P&=l_1 \sin \alpha_1+l_2 \sin(\alpha_1+\alpha_2)\\\end{aligned}]
    
  

  Vektorschreibweise:

  
    [image: \begin{bmatrix} X_P\\ Y_P\\ \end{bmatrix}= \begin{bmatrix} \cos \alpha_1 &\cos(\alpha_1+\alpha_2)\\ \sin \alpha_1 &\sin(\alpha_1+\alpha_2)\\\end{bmatrix}\cdot \begin{bmatrix} l_1\\ l_2\\ \end{bmatrix}]
  


 
  
    [image: Fig. 8.2: Kinematische Kette mit 2 Segmenten.]
  
  Fig. 8.2: Kinematische Kette mit 2 Segmenten.


 
  
    [image: Fig. 8.3: Kinematische Kette mit 2 Segmenten.]
  
  Fig. 8.3: Kinematische Kette mit 2 Segmenten.


 Die Distanz vom Nullpunkt ist:
 
  
    [image: \begin{aligned} r_P= \sqrt{l_1^2+l_2^2-2l_1l_2\cos(\pi-\alpha_2)}\end{aligned}]
  

 Die Geschwindigkeit kann beschrieben werden mit:
 [image: \begin{aligned} \dot{\alpha_2}&=\dot{\Theta_2}-\dot{\Theta_1}\\ \dot{\Theta_2}&=\dot{\Theta_1}+\dot{\alpha_2}\\\end{aligned}]Spezialfall: Für [image: \dot{\Theta_2}=0] ist entweder [image: \dot{\Theta_1}=\dot{\alpha_2}=0] oder [image: \dot{\Theta_1}=-\dot{\alpha_2}]. Ein Beispiel dafür wäre die Kurbel und die Pedale beim Velo. Dann wäre [image: l_1] die Kurbel und [image: l_2] das Pedal.
 8.1.3 - Kinematische Kette mit 3 Segmenten
 Für drei Glieder wird es etwas komplizierter:
 
  Skalarschreibweise:

  
    
      [image: \begin{aligned} X_2&=l_1\cos \Theta_1 = l_1 \cos \alpha_1\\ Y_2&=l_1 \sin \Theta_1=l_1 \sin \alpha_1\\ X_3&=l_1\cos \Theta_1+l_2\cos \Theta_2 = l_1 \cos \alpha_1+L_2\cos(\alpha_1+\alpha_2)\\ Y_3&=l_1\sin \Theta_1+l_2\sin \Theta_2 = l_1 \sin \alpha_1+L_2\sin(\alpha_1+\alpha_2)\\ X_P&=l_1 \cos \Theta_1+l_2 \cos\Theta_2+l_3\cos\Theta_3\\ &=l_1 \cos \alpha_1+l_2 \cos(\alpha_1+\alpha_2)+l_3 \cos(\alpha_1+\alpha_2+\alpha_3)\\ Y_P&=l_1 \sin \Theta_1+l_2 \sin\Theta_2+l_3\sin\Theta_3\\ &=l_1 \sin \alpha_1+l_2 \sin(\alpha_1+\alpha_2)+l_3 \sin(\alpha_1+\alpha_2+\alpha_3)\\\end{aligned}]
    
  

  
    Vektorschreibweise:
  

  
    
      [image: \begin{bmatrix} X_P\\ Y_P\\ \end{bmatrix}= \begin{bmatrix} \cos \Theta_1 &\cos \Theta_2&\cos \Theta_3\\ \sin \Theta_1 &\sin\Theta_2&\sin \Theta_3\\\end{bmatrix}\cdot \begin{bmatrix} l_1\\ l_2\\ l_3\\ \end{bmatrix}]
    
  


 
  
    [image: Fig. 8.4: Kinematische Kette mit 3 Segmenten]
  
  Fig. 8.4: Kinematische Kette mit 3 Segmenten.


 8.1.4 - Der Mensch als kinematische Kette
 Wie bereits erwähnt, können auch der Mensch oder einzelne Strukturen des Körpers (beispielsweise ein Arm oder ein Bein) als kinematische Kette modelliert werden. Natürlich müssen dafür einige Vereinfachungen angenommen werden:
 
  	Die Segmente sind starre Körper.

  	Die Segmente sind über Gelenke mit einem Drehpunkt fix miteinander verbunden.

  	Die Gelenke sind reibungsfrei.

  	Die Gelenke werden mit technischen Modellen ( Fig.: 8.7 ) angenähert.


( Fig.: 8.5 ) zeigen eine kinematische Kette mit 14 Segmenten und 13 Gelenken. Jedes Segment besitzt zwei Bewegungsgleichungen. Eine für die Kräfte [image: \sum\vec{F}=m\vec{a}] und eine für die Momente [image: \sum\vec{M}=J\vec{\alpha}].
 Im dreidimensionalen Raum hat das abgebildete Modell somit [image: 3\cdot 15\cdot 2 =84] Gleichungen. Um die Anzahl der Unbekannten zu ermitteln wird die Anzahl der Gelenke betrachtet. Es gibt jeweils ein Gelenk weniger als Segmente und pro Gelenk kann je eine Kraft und ein Moment übertragen werden: [image: 2\cdot 13 =26] Unbekannte.
 
  
    [image: Fig. 8.5: Kinematische Kette mit 14 Segmenten und 13 Gelenken]
  
  Fig. 8.5: Kinematische Kette mit 14 Segmenten und 13 Gelenken


 
  Beispiel: Wurf Relativ Bewegungen der Segmente in der Ebene

  
    
      [image: Fig. 8.6: Wurf von einem Ball mit S Schulter, E Ellbogen und B Ball.]
    
    Fig. 8.6: Wurf von einem Ball mit S Schulter, E Ellbogen und B Ball.

  

  
    
      [image: \begin{aligned} \vec{v}_E&=\vec{v}_S+\vec{v}_{E/S}=\vec{v}_S+\vec{\omega}_{OA} \times \vec{r}_{E/S}\\ \vec{v}_B&=\vec{v}_E+\vec{v}_{B/E}=\vec{v}_E+\vec{\omega}_{UA} \times \vec{r}_{B/E}\\ \vec{a}_E&=\vec{a}_S+\vec{a}_{E/S}=\vec{a}_S+\vec{\omega}_{OA} \times (\vec{\omega}_{OA} \times \vec{r}_{E/S})+\vec{\alpha}_{OA}\times\vec{r}_{E/S}\\ \vec{a}_B&=\vec{a}_E+\vec{a}_{B/E}=\vec{a}_E+\vec{\omega}_{UA} \times (\vec{\omega}_{UA} \times \vec{r}_{B/E})+\vec{\alpha}_{UA}\times\vec{r}_{B/E}\\\end{aligned}]
    
  


 8.1.5 - Freiheitsgrad
 Im dreidimensionalen Raum hat jedes Segment 6 Freiheitsgrade: 3 für die Translation und 3 für die Rotation. Nimmt man die Anzahl der beweglichen Knochen beim Menschen (148) gibt das insgesamt 888 Freiheitsgrade. Natürlich sind dabei die Zwangsbedingungen der Gelenke zwischen den Segmenten nicht berücksichtigt. Tut man dies, kann die Anzahl der Freiheitsgrade mit folgender Gleichung berechnet werden:
 
  [image: FG=6\cdot{n}-\sum {i\cdot{j}}]
  [image: n] = Segmente
[image: i] = 6-FG des Gelenks
[image: j] = Anzahl solcher Gelenke


 Teilt man also jedes Gelenk zwischen den 148 Segmenten einem technischen Gelenk ( Fig.: 8.7 ) zu und ordnet diese nach der Anzahl Freiheitsgrade, kommt man auf das folgende Ergebnis:
 
  
    [image: 6\cdot 148-3\cdot 29-4\cdot 33-5\cdot 85 =888-87-132-425 =244\ FG]
  

 
  
    [image: Fig. 8.7: Freiheitsgrade der Gelenke.]
  
  Fig. 8.7: Freiheitsgrade der Gelenke.


 
  Übungsfragen:

  
    	
      Moodle
    

  






9
Landungen

Um Aussagen über die Impact-Phase einer Landung – beispielsweise bei einem Niedersprung – zu machen, kann man sich verschiedene physikalische Konzepte oder Modelle zu Hilfe nehmen. Ausserdem ist es sinnvoll die Landung phasenweise zu betrachten und die jeweils wichtigen Parameter und Strukturen miteinzubeziehen. Den Menschen während der ganzen Landung als einfache starre Kette zu betrachten würde falsche Resultate ergeben. Die ersten 20-40 Millisekunden (Aufprallsituation) beschreiben wir anhand des Konzeptes der effektiven Masse. Im zweiten Teil des Impacts muss ausserdem die abzubremsende Schwabbelmasse (Muskulatur) berücksichtig werden. Erst danach kann auch ein rigides Modell gültige Resultate für innere Kräfte und Momente liefern.
 9.1 - Effektive Masse
 Die Masse, welche bei einer Landung unmittelbar nach dem ersten Bodenkontakt (Impact) abgebremst wird, wird als effektive Masse [image: m^*] bezeichnet. Sie ist definiert als:
 
  Effektive Masse:

  
    
      [image: m^*=\frac{F}{a}]
    
  

  Dabei ist  [image: F] die Bodenreaktionskraft und [image: a] die Beschleunigung.


 
  
    [image: Fig. 9.1: Stäbe und Kugel der selben Masse fallen mit der gleichen Geschwindigkeit auf den Boden. Ist die Bodenreaktionskraft dieselbe?]
  
  Fig. 9.1: Stäbe und Kugel der selben Masse fallen mit der gleichen Geschwindigkeit auf den Boden. Ist die Bodenreaktionskraft dieselbe?


 Treffen eine Kugel und ein rigider Stab derselben Masse [image: m] mit der gleichen Geschwindigkeit auf den Boden auf, wird eine Bodenreaktionskraft erzeugt ( Fig.: 9.1 ). Landet der Stab gerade, ist diese Kraft gleich gross wie bei der Landung der Kugel. Abhängig davon, in welchem Winkel der Stab jedoch landet, wird beim Aufprall ein mehr oder weniger grosser Teil der Masse direkt abgebremst. Die Bodenreaktionskraft und somit die effektive Masse ändern sich.  Die Bodenreaktionskraft ist ausserdem abhängig von der Reibung ( Fig.: 9.2 ) und der Elastizität des Bodens ( Fig.: 9.3 ).
 
  
    [image: Fig. 9.2: Stäbe der selben Masse fallen mit der gleichen Geschwindigkeit auf den Boden. Die Reibung zwischen Boden und den Stäben ist edoch unterschiedlich. Ist die Bodenreaktionskraft dieselbe?]
  
  Fig. 9.2: Stäbe der selben Masse fallen mit der gleichen Geschwindigkeit auf den Boden. Die Reibung zwischen Boden und den Stäben ist edoch unterschiedlich. Ist die Bodenreaktionskraft dieselbe?


 
  
    [image: Fig. 9.3: Zwei Kugeln der selben Masse fallen mit der gleichen Geschwindigkeit auf den Boden. Unter der einen liegt eine elastische Matte. Ist die Bodenreaktionskraft dieselbe?]
  
  Fig. 9.3: Zwei Kugeln der selben Masse fallen mit der gleichen Geschwindigkeit auf den Boden. Unter der einen liegt eine elastische Matte. Ist die Bodenreaktionskraft dieselbe?


 Eine typische Aufprallsituation dauert 20-40 ms. Dies ist zu kurz, als dass die menschliche Muskulatur aktiv darauf reagieren und die Gelenke stabilisieren könnte. Die effektive Masse kann also nicht mit einem einzelnen rigiden Körper beschrieben werden. Eine verbesserte Annahme ist das betrachten einer beweglichen kinematischen Kette. Bei einer zweigliedrigen Kette ( Fig.: 9.4 ) setzt sich die effektive Masse wie folgt zusammen:
 
  
    
      [image: \begin{aligned} \sum F=m^* \ddot{z}=F_b-m^*g\\ F_b=m^*\ddot{z}+m^* g\\ m^*=\frac{F_b}{\ddot{z}+g}\\\end{aligned}]
    
  


 
  
    [image: Fig. 9.4: Zweigliedrige Kette]
  
  Fig. 9.4: Zweigliedrige Kette


 Experimentelle Bestimmung von [image: m^*]Misst man beim Niedersprung die Bodenreaktionskraft und die Beschleunigung, kann daraus die effektive Masse berechnet werden. Wie ( Fig.: 9.5 und 9.6 ) zeigen ist [image: m^*] deutlich kleiner als das Körpergewicht, nicht konstant und abhängig von
 
  	Kniewinkel

  	Auftreffwinkel



  
    [image: Fig. 9.5: Effektive Masse bezüglich Kniewinkel]
  
  Fig. 9.5: Effektive Masse bezüglich Kniewinkel


 
  
    [image: Fig. 9.6: Bodenreaktionskraft bezüglich Auftreffwinkel]
  
  Fig. 9.6: Bodenreaktionskraft bezüglich Auftreffwinkel


 9.2 - Schwabbelmassemodell
 Nach dem Impact wird auch die bewegliche Masse (=Schwabbelmasse also Muskeln, Fett, Haut usw.) abgebremst und muss deshalb beim Modellieren berücksichtigt werden. Dazu kann das Schwabbelmassenmodell benutzt werden. Dabei ist an einem rigiden Gerüst (wie eine kinematische Kette) an jedem Segment eine Schwabbelmasse angebracht ( Fig.: 9.7 ). Die Schwabbelmasse ist über Federn an den Segmenten befestigt. Dadurch kann die Schwabbelmasse sich relativ zum Segment in der Form einer Translation wie auch Rotation bewegen. Die Federn bewirken dann Rückstellkräfte.
 
  
    [image: Fig. 9.7: Das Schwabbelmassemodell]
  
  Fig. 9.7: Das Schwabbelmassemodell


 
  Übungsfragen:

  
    	
      Moodle
    

  






10
Free-Body Diagram

Um die an einem Körperteil wirkenden Kräfte und Momente darzustellen und zu bestimmen kann ein bekanntes Werkzeug zu Hilfe genommen werden: das Free-Body Diagram. Die Schwierigkeit in der Biomechanik ist dabei, ein Modell zu finden, dass die komplexen Strukturen des Menschen vereinfacht, aber die Fragestellung dennoch korrekt beantworten kann. Welche Muskeln müssen berücksichtigt werden, welche anatomischen Randbedingungen gibt es? Ist dies geschafft, bleiben meistens nur noch relativ einfache mechanische Problemstellungen zu lösen. Das hier vorgestellte System zum Erstellen eines Free-Body Diagrams (FBD) geht auf Dempster (1961) zurück:
 
  
    Vorgehensweise:
  

  
    	System abgrenzen

    	Skizze des relevanten Systems

    	Koordinatensystem wählen

    	alle Kräfte und Momente, welche auf das relevante System wirken, einzeichnen

  


 System abgrenzen um die relevanten Strukturen und Geometrien zu erkennen. So klein wie möglich, so gross wie notwendig.
 Skizze ausschliesslich das relevante System wird eingezeichnet. Beispielsweise nur der Arm. Weder der Boden noch die Kaffeetasse werden eingezeichnet. Häufig ist es sinnvoll nur schematisch zu zeichnen, also beispielsweise den Fuss als Dreieck oder das Bein als Zylinder. Die Skizze soll aber die Wirklichkeit repräsentieren – beim FBD vom “heel strike” beispielsweise, muss die Ferse unterhalb der Zehe sein.
 Koordinatensystem ein sinnvolles Koordinatensystem, mit sowenig Dimensionen wie notwendig vereinfacht die anschiessende Rechnung sowie die Betrachtungen.
 Kräfte und Momente werden unterschieden nach äussere und innere Kräfte. Zu den äusseren Kräften zählen Gravitationskraft, Bodenreaktionskraft, Kraft in der Hand wenn ein Gegenstand gehalten wird und Luft- oder Wasserwiderstand. Unter den inneren Kräften versteht man Muskel- Sehnenkräfte, Bandkräfte und Gelenkskräfte. Die inneren oder äusseren Momente entstehen über Kräfte und ihre relevanten Hebelarme. Oft werden Kräfte zu resultierenden Kräften zusammengefasst. Insbesondere werden die in einem Gelenk wirkenden Kräfte unter einer resultierenden Gelenkskraft bzw. -moment zusammengefasst.
 
  Beispiel: Free-Body Diagram

  
    
      [image: Fig. 10.1: Free Body Diagram zur Berechnung der Muskelkraft im Quadriceps beim Krafttraining auf dem Beinstrecker]
    
    Fig. 10.1: Free-Body Diagram zur Berechnung der Muskelkraft im Quadriceps beim Training auf dem Beinstrecker

  


 
  Exkurs

  Quasitatik

  In der Statik wird angenommen dass die Geschwindigkeit [image: \vec{v}= 0] ist. Im Gegensatz dazu ist ein Zustand quasistatisch wenn die Beschleunigung klein genug ist, dass angenommen werden kann, dass [image: \vec{a}\approx 0] sowie die Winkelbeschleunigung [image: \vec{\alpha}\approx 0] ist. Um quasistatische Zustände zu beschreiben werden die Gesetze der Statik verwendet.

  
    [image: \sum_{i}\vec{F_i}\approx 0]
    

    [image: \sum_{i}\vec{M_i}\approx 0]
  

  Dynamik

  Unter Dynamik wird in einem physikalischen Umfeld die Bewegung, abhängig von der Zeit, von Körper unter dem Einfluss von Kräften verstanden.Die Gesetze der Dynamik gehen im Wesentlichen auf Sir Newton (1643-1727) zurück.

  
    [image: \sum_{i}\vec{F_i}=m\cdot\ddot{\vec{r}}]
    

    [image: \sum_{i}\vec{M_i}=I\cdot\ddot{\vec{\phi}}]
  

  Wird nur die Bewegung des Körperschwerpunktes betrachtet, ist das relativ einfach. Um dem menschlichen Körper aber gerecht zu werden ist oftmals eine segmentale Beschreibung notwendig. Das macht es dann rechnerisch etwas aufwendiger, jedoch bleibt von den grundsätzlichen Konzepten her identisch.






11
Einfache mechanische Modelle

In diesem Abschnitt werden die physikalischen Grundlagen der Statik auf einfache Modelle des Körpers angewendet. Das heisst, es werden statische Situationen des Körpers mit einfachen mechanischen Modellen beschrieben. Natürlich ist der menschliche Körper kein System mit einer schiefen Ebene und einem Klotz, sondern hochgradig komplex. Die Schwierigkeit beim Modellieren ist deshalb das Treffen von möglichst günstigen Annahmen. Oftmals sind die Modelle starke Vereinfachungen des menschlichen Körpers und nur in einem kleinen Bereich gültig. Zu jedem Modell gehören somit auch Grenzen, innerhalb deren das Modell mit der Natur übereinstimmt.
 
  11.1 - Bizepscurl

  Der Bizepscurl ist eine der bekanntesten Übungen für das Training der Armbeugemuskulatur (M. biceps brachii und M. brachialis). Der Ellbogen wird dabei fixiert gehalten und nur die Unterarme bewegen sich parallel zur Sagitalebene auf und ab. Mit einem einfachen Modell wird nun die Kraft auf den Bizeps während einer Wiederholung abgeschätzt. Dabei wird angenommen, dass der Bizeps der einzige Muskel ist und sich der Hebelarm der Bizepssehne [image: l_m] während einer Wiederholung nicht verändert (das ist aber kaum genau so).

  
    
      [image: Fig. 11.1: Einfaches Modell eines Armes mit Oberarm, Ellbogen und Unterarm]
    
    Fig. 11.1: Einfaches Modell eines Armes mit Oberarm, Ellbogen und Unterarm

  

  Das innere Drehmoment ist gegeben mit

  
    [image: M_i=l_m\cdot F_m]
  

  Wird die Masse [image: m_a] des Arms nicht vernachlässigt, so ist das externe Drehmoment

  
    [image: M_e=\frac{l_a}{2}\cdot F_a + l_a\cdot F_h]
  

  Somit wird die Kraft des Bizeps

  
    [image: F_m=\frac{l_a/2\cdot F_a + l_a F_h}{l_m}]
  

  Das externe Drehmoment und die Kraft im Bizeps, wie sie oben aufgestellt sind, gelten genau dann, wenn der Unterarm horizontal ist ( Fig.: 11.1 ). In dieser Position tritt die maximale Belastung des Biceps auf. Für alle anderen Fälle gilt:

  
    [image: M_e=\sin( \phi )\frac{l_a}{2} \cdot F_a + \sin( \phi ) \cdot l_a \cdot F_h]
    

    [image: F_m=\sin( \phi )\frac{\frac {l_a}{2}\cdot F_a + l_a F_h}{l_m}]
  

  Ausserdem gilt zu beachten:

  
    	Wird der Winkel des Unterarms variiert ( Fig.: 11.2 ), verändert sich das externe Moment.

    	Der Bewegungsumfang wird anatomisch eingeschränkt (Gelenk, Bänder, Muskulatur) eingeschränkt.

    	Ändert man die Position des Oberarms, verändert sich der Kraftverlauf ( Fig.: 11.3 ).

  

  
    
      [image: Fig. 11.2: Veränderlicher externer Hebelarm]
    
    Fig. 11.2: Veränderlicher externer Hebelarm

  

  
    
      [image: Fig. 11.3: Kraftverlauf bei unterschiedlicher Oberarmposition]
    
    Fig. 11.3: Kraftverlauf bei unterschiedlicher Oberarmposition

  


 
  11.2 - Rückenstrecker

  Mit diesem Modell soll die Kraft auf den Rückenstrecker (M. erector spinae) abgeschätzt werden.

  
    
      [image: Fig. 11.4: Skizze Wirbelsäulenmodell]
    
    Fig. 11.4: Skizze Wirbelsäulenmodell

  

  Um die Belastung des Rückenstreckers (erector spinae) abzuschätzen, wird ein einfaches Wirbelsäulenmodell gewählt. Als Drehpunkt wird der Übergang L5/S1 definiert. Im Modell werden die Masse des Oberkörpers, die Masse einer Kiste, die Kraft auf die Bandscheibe und die Kraft im Rückenstrecker berücksichtigt. Ein stehender Mensch mit einem Oberkörpergewicht [image: m_{OK}=40 kg] hält eine Kiste mit einer Masse [image: m_{K}= 15 kg] in den Händen.

  
    	Die Neigung des Oberkörpers beträgt [image: 20^\circ]

    	Abstand Drehpunkt-Oberkörperschwerpunkt [image: h= 0.22 m]

    	Horizontaler Abstand Kiste-Drehpunkt [image: l_{K}= 0.3 m]

    	Hebelarm Drehpunkt-Zentrum Bandscheibe [image: l_{B}= 0.04 m]

    	Hebelarm Drehpunkt-Zentrum Rückenstrecker [image: l_{ES}= 0.05 m]

    	Kraft auf die Bandscheibe [image: F_{B}= 500 N]

  

  
    Wie gross ist die Kraft im Rückenstrecker [image: F_{ES}], welche aufgebracht werden muss, um sich in dieser Position zu halten?
  

  (Tipp: Statisch)

  Die Lösung ist gegeben mit:

  
    
      [image: F_b\cdot l_b+F_{es}\cdot l_{es}-F_{ok}\cdot l_{ok}-F_k\cdot l_k=0]
    
  

  mit [image: l_{ok}=h\cdot\sin( \alpha )] und [image: \alpha=20^\circ]

  
    Daraus folgt
  

  
    
      [image: F_{es}=\frac{F_{ok}\cdot l_{ok} + F_k \cdot l_k - F_b \cdot l_b}{l_{es}}=1073.4\;N]
    
  


 
  11.3 - Hüftgelenks in Standphase

  Beim diesem Modell geht es um die Belastung der Hüfte während der Standphase beim Gangzyklus. Gesucht ist die Gelenkskraft in der Hüfte [image: H] ( Fig.: 11.5 ). Folgende Annahmen werden getroffen:

  
    	Die Gewichtskraft des Körpers [image: F_g] wird definiert als der gesamte Körper minus das Standbein: [image: F_g =0.8mg].

    	Der Abstand [image: d] des Drehpunkts in der Hüfte zum Angriffspunkt von[image: F_g] ist doppelt so gross wie der Hebelarm [image: l] der Abduktoren.

    	Der Winkel [image: beta] der Abduktoren ist [image: 15^\circ].

    	Das relevante Drehmoment wird ausschliesslich durch die Abduktoren erzeugt.

  

  
    
      [image: Fig. 11.5: Einfaches Modell der Hüfte während der Standphase]
    
    Fig. 11.5: Einfaches Modell der Hüfte während der Standphase

  

  Somit ist das Momentengleichgewicht

  
    
      [image: \sum\vec{M_i} = \vec{d} \times \vec{F_g} + \vec{l} \times \vec{F_m}]
    
  

  
    Mit [image: l=\frac{d}{2}] folgt
  

  
    
      [image: F_m=2\cdot F_g]
    
  

  
    Um [image: H] zu bestimmen wird die Vektordarstellung ( Fig.: 11.6 ) gewählt:
  

  
    
      [image: \vec{F}_g=\begin{pmatrix}0\\-0.8mg\end{pmatrix}\\ \vec{F}_m=\begin{pmatrix}-2\cdot0.8mg\sin\beta\\-2\cdot0.8mg\cos\beta\end{pmatrix}\\ \vec{H}=-\vec{F}_m-\vec{F}_g\\ \vec{H}=\begin{pmatrix}2\cdot0.8mg\sin\beta\\.8mg+2\cdot0.8mg\cos\beta\end{pmatrix}\\ H=\sqrt{H_x^2+H_y^2}=2.4 mg\\]
    
  

  
    Der Winkel [image: \alpha] der Gelenkskraft [image: \vec{H}] ist:
  

  
    
      [image: \tan \alpha=\frac{H_x}{H_y}]
      

      [image: \alpha=10^\circ]
    
  

  
    
      [image: Fig. 11.6: Die Summe der Kräfte ist gleich null.]
    
    Fig. 11.6: Die Summe der Kräfte ist gleich null.

  






12
Der Körperschwerpunkt

12.1 - Lage des KSP
 Der Körperschwerpunkt (KSP) ist ein virtueller Punkt, an welchem man sich die gesamte Masse eines Körpers auf einen Punkt reduziert vorstellen kann. Er ist der Angriffspunkt der Schwerkraft. Bei einer Kugel oder einer Kiste ist der Schwerpunkt im Zentrum. Der Schwerpunkt kann aber auch ausserhalb des Körpers liegen – beispielsweise bei einem Rettungsring. Im statischen Fall muss der KSP über der Unterstützungsfläche sein, ansonsten fällt der Körper um. Im freien Fall beschreibt der KSP eine Parabel. Dies gilt auch für Sprünge!
 12.2 - Experimentelle Bestimmung des KSP
 12.2.1 - Eindimensionale Bestimmung
 Eindimensional ( Fig.: 12.1 ) kann die Lage des KSP mithilfe eines Kraftsensors (oder einer Waage) bestimmt werden. Dabei ist [image: x_{ksp}] die x-Koordinate des KSP, [image: F_g] die Gewichtskraft, [image: F_k] die Kraft bei der Waage und [image: b] der Abstand vom Koordinatenursprung zum Kraftsensor.
 
  
    [image: x_{ksp}=\frac{F_k \cdot b}{F_g}]
  

 
  
    [image: Fig. 12.1: 1D Bestimmung des KSP. Der Körper liegt auf einem Brett, gemessen wird mit dem Kraftsensor.]
  
  Fig. 12.1: 1D Bestimmung des KSP. Der Körper liegt auf einem Brett, gemessen wird mit dem Kraftsensor.


 12.2.2 - Zweidimensionale Bestimmung
 Zweidimensional ( Fig.: 12.2 ) kann die Lage des KSP mit Hilfe von zwei Kraftsensoren (oder Waagen) bestimmt werden. Dabei sind [image: x'] und [image: y'] die Koordinaten des KSP (beachte, dass das x’-y’-System nicht rechtwinklig ist!), [image: F_g] die Gewichtskraft, [image: F_a] sowie [image: F_b] die Kraft bei den Sensoren und [image: l] die Kantenlänge des gleichseitigen Dreiecks.
 
  Um die y’-Achse: [image: x'_{ksp}=\frac{F_a \cdot l}{F_g}]

  
    Um die x’-Achse: [image: y'_{ksp}=\frac{F_b \cdot l}{F_g}]
  


 
  
    [image: Fig. 12.2: Bestimmung des KSP in der Ebene. Der Körper liegt auf einem gleichseitigen dreieckigen Brett, gemessen wird mit zwei Kraftsensoren.]
  
  Fig. 12.2: Bestimmung des KSP in der Ebene. Der Körper liegt auf einem gleichseitigen dreieckigen Brett, gemessen wird mit zwei Kraftsensoren.


 12.2.3 - Anthropometrische Daten
 Eine andere Möglichkeit ist, den KSP mittels anthropometrische Daten ( Fig.: 12.3 und 12.4 ) zu bestimmen. Dabei wird die Masse, die Form und die Lage von verschiedenen Körperteilen berücksichtigt. Diese Methode funktioniert auch bei der Analyse von Videoaufnahmen (Bild für Bild).
 Eine gute Sammlung von anthropometrischen Daten sind bei der NASA zu finden.
 
  
    [image: Fig. 12.3: Formular zur Bestimmung des KSP in der Ebene basierend auf anthropometrischen Daten.]
  
  Fig. 12.3: Formular zur Bestimmung des KSP in der Ebene basierend auf anthropometrischen Daten.


  
 
  
    [image: Fig. 12.4: Zwei Beispiele zum Formular zur Bestimmung des KSP.]
  
  Fig. 12.4: Zwei Beispiele zum Formular zur Bestimmung des KSP.


 
  12.3 - Beispiel: Flugparabel des Körperschwerpunktes beim Weitsprung

  Die Gleichungen für Ort und Zeit beim Schiefen Wurf lauten:

  
    [image: x(t)= x_0+v_{0x} \cdot t]
  

  
    [image: y(t)= y_0+v_{0y} \cdot t-\frac{1}{2}gt^2]
  

  
    
      [image: Fig. 12.5: Parabel des KSP beim Weitsprung.]
    
    Fig. 12.5: Parabel des KSP beim Weitsprung.

  


 
  Übungsfragen:

  
    	
      Moodle
    

  






4
Biomechanik der Gelenke



13
Knie


  Kniemuskulatur

  
    M. quadriceps femoris / Quadriceps:
  

  
    	M. rectus femoris

    	M. vastus lateralis

    	M. vastus medialis

    	M. vastus intermedius

  

  
    Ischiocrurale Muskulatur / Hamstrings :
  

  
    	M. semitendinosus

    	M. semimembranosus

    	M. biceps femoris

  

  
    Weitere:
  

  
    	M. popliteus

    	M. gastrocnemius

  


 Das Kniegelenk ist das grösste Gelenk des menschlichen Körpers und erfährt grosse Kräfte und Momente während dynamischen Bewegungen. Das Kniegelenk hat einen betrachtlichen Bewegungsfreiraum mit sechs Freiheitsgraden. Dabei wird die funktionelle Stabilität des Knies passiv durch die Anatomie der artikulierenden Gelenksflächen, die Menisken und die Bänder sowie durch aktive Muskelkräfte gewährleistet. Im folgenden werden zuerst die wichtigsten Begriffe der funktionellen Anatomie eingeführt. Anschliessend wird näher auf die Anatomie und die Funktion des Knies eingegangen (tibio-femorales und patello-femorales Gelenk) und mögliche Verletzungen des Kniegelenkes sowie Behandlungsmethoden zusammengefasst. Am Ende des Kapitels werden noch die Grundlagen der inversen dynamischen Analyse erläutert.
 
  Funktionelle Anatomie

  
    
      [image: Fig. 13.1: Experimentelle Daten und CT Bilder des Visible Human Projects helfen der funktionellen Beschreibung und Entwicklung von biomechanischen Modellen des menschlichen Bewegungsapparates.]
    
    Fig. 13.1: Experimentelle Daten und CT Bilder des Visible Human Projects helfen der funktionellen Beschreibung und Entwicklung von biomechanischen Modellen des menschlichen Bewegungsapparates.

  

  Die funktionelle Anatomie befasst sich mit der funktionellen Beschreibung des menschlichen Körpers, einschliesslich des Bewegungsapparates. Dabei helfen experimentelle Studien an Kadavern oder bildgebende Verfahren (MRI, CT) zur Bestimmung von Grösse, Form, Position und Orientierung der inneren Organe ( Fig.: 13.1 ). Anhand dieser Daten können Computermodelle des menschlichen Bewegungsapparates erstellt werden, und mit Hilfe von dynamischen Daten oder numerischen Algorithmen können die Computermodelle während verschiedenen Bewegungen simuliert und wichtige biomechanische Grössen hergeleitet werden.

  Definitionen

  Zur Beschreibung von Ebenen, Bewegungen, Richtungen und Positionen der einzelnen Körperteile orientiert man sich auch in der Biomechanik an der medizinischen Terminologie. Die wichtigsten Begriffe und Definitionen der funktionellen Anatomie sind in Kapitel: B zusammengefasst.

  Anatomisches Koordinatensystem

  Anatomische Koordinatensysteme sind lokale, orthogonale Koordinatensysteme zur Beschreibung der Anatomie einzelner Segmente/Knochen als auch ihrer Bewegung und Funktion im Bezug zum Rest des Körpers. Anatomische Koordinatensysteme werden in der Regeln mittels sogenannten anatomischen Landmarks gebildet und stehen parallel zur Sagittal-, Transversal- und Frontalebene in . Das anatomische Koordinatensystem des Femurs bildet sich aus der medialen und lateralen Epikondyle und dem Hüftgelenkszentrum, während sich das anatomische Koordinatensystem der Tibia aus dem medialen und lateralen Malleolus und dem Kniegelenkszentrum bildet.

  Zur Beschreibung der Kniegelenksbewegung wird das orthogonale Koordinatensystem in Fig.: 13.2 herangezogen. Die y-Achse liegt dabei parallel zum lateralen und medialen Malleolus der Tibia (rechtes Knie), die z-Achse liegt parallel zur longitudinalen Achse der Tibia und die x-Achse steht rechtwinklig auf der yz-Ebene. Die Abduktion-Adduktion des Femurs bezüglich der Tibia erfolgt dann um die x-Achse, die Flexion-Extension um die y-Achse und die innen-aussen Rotation um die z-Achse; während die anterior-posterior, medial-laterale und proximal-distale Translation des Femurs bezüglich der Tibia entlang der x-, y- und z-Achse erfolgen.

  
    
      [image: Fig. 13.2: Standard Koordinatensystem zur Beschreibung der Kniegelenksbewegung.]
    
    Fig. 13.2: Standard Koordinatensystem zur Beschreibung der Kniegelenksbewegung.

  


 13.1 - Anatomie des Knies
 Das menschliche Knie besteht aus zwei Gelenken, dem tibio-femoralen und dem patello-femoralen Gelenk. Das tibio-femorale Gelenk bildet das grösste Gelenk im menschlichen Körper mit den beiden längsten Hebelarmen (Tibia und Femur). Nebst Knochen, Muskeln und Sehnen enthält das Kniegelenk Bänder, Knorpelgewebe und die Menisken, und ist von einer Gelenkskapsel umhüllt.
 13.1.1 - Muskeln
 Aktive Muskeln bewegen und stabilisieren das Kniegelenk, wobei die Muskelkräfte abhängig sind von der momentanen Längen der Muskel-Sehnen-Komplexe als auch der momentanen Verkürzungsgeschwindigkeiten. Einige Muskel-Sehnen-Komplexe der unteren Extremitäten erstrecken sich über das Knie- als auch das Hüftgelenk, zum Beispiel Teile der Hamstrings, der Quadriceps und der Iliopsoas Muskeln. Aufgrund zwei-gelenkiger Muskeln ergibt sich eine komplexe Interaktion zwischen der Muskelaktivität und der resultierenden Gelenksbewegung.
 Zu den Haupt-Flexoren des Kniegelenkes zählen der Gastrocnemius und die Hamstrings (Semitendinosus, Semimembranosus und Biceps Femoris), während die Quadriceps (Rectus Femoris, Vastus Lateralis, Medialis und Intermedius) die Haupt-Extensoren bilden ( Fig.: 13.3 ). Weitere Flexoren, als auch die wichtigsten Muskeln zur innen-aussen Rotation, sind in Tab.: 13.1 aufgelistet. Dabei ist wichtig anzumerken, dass der Popliteus Muskel die Tibia im Bezug zum Femur medial rotiert und dadurch das Kniegelenk beim Bodenkontakt der Füsse freistellt.
 
  
    [image: Fig. 13.3: Haupt-Extensoren und -Flexoren des Kniegelenkes (Illustration copyright by Christy Krames, 1999).]
  
  Fig. 13.3: Haupt-Extensoren und -Flexoren des Kniegelenkes (Illustration copyright by Christy Krames, 1999).


 Tab. 13.1: Aktive Muskeln zur Flexion-Extension und innen-aussen Rotation des Kniegelenkes 	Extension 5-10° 	Quadriceps 
	Flexion 120-150°
 (nach Wichtigkeit geordnet) 	Semimembranosus
 Semitendinosus
 Biceps femoris
 Gracilis
 Sartorius
 Popliteus
 Gatrocnemius 
	Innenrotation (bei 90° Flexion) 10°
 (nach Wichtigkeit geordnet) 	Semimembranosus
 Semitendinosus
 Gracilis
 Sartorius
 Popliteus 
	Aussenrotation (bei 90° Flexion) 30-40° 	Biceps femoris 

13.1.2 - Bänder
 Die Kniegelenksbewegung wird passiv mittels den Seitenbändern und den Kreuzbändern stabilisiert. Die Seitenbänder (Aussen- und Innenband) erstrecken sich von der lateralen und medialen Epikondyle des Femurs zum Kopf der Fibula beziehungsweise der medialen Kondyle der Tibia; während die beiden Kreuzbänder im Inneren des Gelenkes an den Oberflächen der Tibia und dem Femur angreifen und sich dabei überkreuzen ( Fig.: 13.4 ). Das Aussen- und Innenband verhindert extreme Adduktion beziehungsweise Abduktion Winkel in gestreckter Beinstellung. Die Kreuzbänder limitieren die Bewegungsfreiheit der innen-aussen Rotation als auch der anterior-posterior Translation. Es ist wichtig anzumerken, dass das Innenband über Bindegewebe mit dem medialen Meniskus verbunden ist, während das Aussenband keine feste Verbindung zur Gelenkskapsel und den Menisken besitzt. In der Streckstellung sind beide Seitenbänder gespannt, während sie sich mit zunehmender Knieflexion entspannen.
 
  
    [image: Fig. 13.4: Das Aussenband (lateral collateral ligament), Innenband (medial collateral ligament), vordere und hintere Kreuzband (anterior and posterior cruciate ligament) und die beiden Menisken.]
  
  Fig. 13.4: Das Aussenband (lateral collateral ligament), Innenband (medial collateral ligament), vordere und hintere Kreuzband (anterior and posterior cruciate ligament) und die beiden Menisken.


 13.1.3 - Menisken
 Die Gelenksflächen zwischen der Tibia und dem Femur werden mittels dem Innen- und Aussenmeniskus unterstützt. Die Menisken sind halbmondförmige Faserknorpelscheiben mit keilförmigem Querschnitt bestehend aus Kollagenfasern und knorpelartigen Zellen ( Fig.: 13.5 ). Die beiden Endpunkte der halbmondförmigen Menisken werden auch Vorder- und Hinterhorn genannt. Der Innenmeniskus ist grösser und unbeweglicher als der Aussenmeniskus, welcher mit keinem Seitenband verbunden ist. Die Menisken sind über Bindegewebe mit der Gelenkskapsel, der Tibia, dem Femur und dem Innenband (medialer Meniskus) verwachsen.
 
  
    [image: Fig. 13.5: Der laterale und mediale Meniskus von superior.]
  
  Fig. 13.5: Der laterale und mediale Meniskus von superior.


 Mittels den Menisken vergrössert sich die Kontaktfläche im Kniegelenk, was zu einer Verringerung der mechanischen Spannungen im Gelenk führt ([image: p=\frac{F}{A}]). Ausserdem erlauben die verformbaren Menisken ein reibungsloseres Gleiten des Femurs auf der Tibia indem sie sich passiv an die Anatomie des Femurs anpassen. Die Menisken sind hohen Belastungen (Normal- und Schubspannungen) ausgesetzt und sind deshalb anfällig für Verletzungen, insbesonders Risse.
 13.1.4 - Gelenkskapsel, Fettkörper und Schleimbeutel
 Das Kniegelenk wird von einer Gelenkskapsel umhüllt. Die Aussenhaut der Gelenkskapsel enthält Rezeptoren, welche eine Positionsveränderung registrieren und somit zur Steuerung der Gelenksbewegung beitragen. In der Innenhaut wird die sogenannte Synovialflüssigkeit gebildet, welche wichtige Nährstoffe an das Knorpelgewebe liefert und zur Schmierung des Kniegelenkes beiträgt (Minimieren der Reibung).
 Das Kniegelenk besitzt einen Fettkörper unterhalb der Patella anterior zum Femur und der Tibia. Der sogenannte Hoffa-Fettkörper wird bei der Knieflexion zusammgedrückt und seitlich nach aussen verschoben. Weiter befinden sich Schleimbeutel an bestimmten Punkten mit erhöhter mechanischer Druckbelastung. Die Schleimbeutel reduzieren den Druck und die Reibung zwischen Sehnen, Muskeln, Knochen und der Haut.
 13.2 - Tibio-femorale Kinematik
 Die Bewegung des tibio-femoralen Gelenkes wird durch kraftvolle Muskeln ausgelöst und ist direkt gekoppelt mit dem benachbarten Fuss- und Hüftgelenk. Die tibio-femorale Bewegung ist aufgrund der Lage und der Anatomie der beteiligten Strukturen sehr komplex und besteht aus einer Roll-Gleitbewegung der femoralen Kondylen auf dem tibialen Plateau in Kombination mit einer Schraubenbewegung der Tibia bezüglich dem Femur. Die genaue kinematische Analyse während täglichen Aktivitäten in vivo bleibt weiterhin ein aktuelles Forschungsgebiet, insbesondere am IfB der ETH Zürich.
 13.2.1 - Bestimmen der tibio-femoralen Kinematik
 Die Bewegung der Tibia und des Femurs kann mittels optischer Bewegungserfassung oder dynamischer Video-Fluoroskopie bestimmt werden. Bei der optischen Bewegungserfassung wird die Bewegung der Knochen anhand der 3D Positionen von Hautmarkern mittels numerischer Methoden hergeleitet. Die Hautmarker können sich jedoch relativ zum Knochen verschieben (vor allem während dynamischen Bewegungen), was zu Fehlern in der numerischen Bestimmung der Gelenkskinematik führen kann.
 Im Unterschied dazu wird die Bewegung des Femurs und der Tibia mittels dynamischer Video-Fluoroskopie direkt aufgenommen. Die dynamische Video-Fluoroskopie basiert auf Röntgenbildern, welche parallel zur Bewegungsausführung in Serie aufgenommen werden ( Fig.: 13.6 ). Dabei besitzt das IfB an der ETH eine der fortschrittlichsten Video-Fluoroskopie Technologie weltweit. Das Video-Fluoroskopie Gerät am IfB erlaubt das automatische Aufnehmen von Röntgenbildern des Knies während sich der Proband frei bewegen kann.
 
  
    [image: Fig. 13.6: Automatische Video-Fluoroskopie des Kniegelenkes während dem Gehen am IfB der ETH Zürich.]
  
  Fig. 13.6: Automatische Video-Fluoroskopie des Kniegelenkes während dem Gehen am IfB der ETH Zürich.


 13.2.2 - Bewegungsfreiheiten
 Das tibio-femorale Gelenk hat kinematisch gesehen sechs Freiheitsgrade: Extension-Flexion, Adduktion-Abduktion (Varus-Valgus) und innen-aussen Rotation, sowie anterior-posterior, proximal-distale (Zug-Druck) und medial-laterale Translation ( Fig.: 13.7 ). Die Rotationsfreiheit in der Sagittalebene um die Transversalachse (Flexion-Extension) ist jedoch bei Weitem am grössten und spannt einen Bereich von 0° bis ca. 155° (maximal 165°). Beim Gehen erreicht der Flexionswinkel sein Maximum von ca 70° während der Schwungphase nach dem Abheben des Fusses. Die Translations- und Rotationsbewegungen sind im natürlichen Knie miteinander gekoppelt und abhängig vom Flexionswinkel.
 
  
    [image: Fig. 13.7: Freiheitsgrade im tibio-femoralen Gelenk. Während dem natürlichen Gehen findet hauptsächlich eine Flexion-Extension statt. Aufgrund grossen Messfehlern relativ zum kleinen Bewegungsausmass werden die Translationsbewegungen als auch die Adduktion-Abduktion und innen-aussen Rotation anhand Daten der optischen Bewegungserfassung oft vernachlässigt.]
  
  Fig. 13.7: Freiheitsgrade im tibio-femoralen Gelenk. Während dem natürlichen Gehen findet hauptsächlich eine Flexion-Extension statt. Aufgrund grossen Messfehlern relativ zum kleinen Bewegungsausmass werden die Translationsbewegungen als auch die Adduktion-Abduktion und innen-aussen Rotation anhand Daten der optischen Bewegungserfassung oft vernachlässigt.


 13.2.3 - Roll-Gleitbewegung
 Die Bewegung des Femurs in der Sagittalebene gleicht einer “Roll-Gleitbewegung” ( Fig.: 13.8 ). Das heisst, der Femur verschiebt sich mit zunehmender Flexion posterior zur Tibia. Die Roll-Gleitbewegung des tibio-femoralen Gelenkes wird dank dem tibialen Plateau und der Anatomie des femoralen Kopfes ermöglicht. Die beiden Epikondylen des Femurs rollen auf dem tibialen Plateau ähnlich einem doppelten Rad, wodurch sich der momentane Drehpunkt des Knies nach anterior-posterior verschiebt. Dabei wird die Gleitbewegung von den beiden Menisken unterstützt indem sich die Hinterhörner mit zunehmendem Flexionswinkel nach posterior verschieben und vice versa.
 
  
    [image: Fig. 13.8: Die Roll-Gleitbewegung des Femurs auf der Tibia.]
  
  Fig. 13.8: Die Roll-Gleitbewegung des Femurs auf der Tibia.


 13.2.4 - Schraubenschluss Mechanismus
 Ohne Bodenkontakt des Fusses rotiert die Tibia während den letzten 15-20° der Extension ca 5° nach aussen und blockiert das Knie in der vollen Extensionsstellung. Falls der Fuss Bodenkontakt besitzt, rotiert stattdessen der Femur nach innen. Das Verdrehen und Blockieren des tibio-femoralen Gelenkes in voller Extension wird auch Schraubenschluss Mechanismus genannt. Das Verdrehen erfolgt hauptsächlich aufgrund der unterschiedlichen Anatomie der medialen und lateralen Epikondyle. Die Blockierung des Knies erfolgt aufgrund einer Verdrehung (Umeinanderwickeln) der Kreuzbänder mit zunehmender Innenrotation des Femurs, als auch der anatomischen form des Femurs, der Tibia und der Menisken. Aufgrund des Schraubenschluss Mechanismus wird die Stabilität des Knies in gestreckter Beinstellung erhöht und der Arbeitsaufwand der Quadriceps Muskeln reduziert. Der Popliteus Muskel entschlüsselt dabei das tibio-femorale Gelenk indem er den Femur nach aussen rotiert, oder die Tibia nach innen falls kein Fuss-Bodenkontakt herrscht, und dadurch die Spannung in den Kreuzbändern reduziert und die Flexionsbewegung frei gibt.
 13.2.5 - Bewegung der Menisken
 Während der Flexion-Extension des tibio-femoralen Gelenkes verschieben sich das Hinter- bzw. das Vorderhorn der Menisken nach posterior-anterior. Durch die Verschiebung der Menisken nach posterior während der Flexion bildet sich eine neue, optimale Pfanne für den stärker gekrümmten Teil der femoralen Epikondylen ( Fig.: 13.9 ). Bei völliger Extension weichen der laterale und mediale Meniskus zum lateralen bzw. medialen Rand des tibialen Plateaus und bilden dadurch ein optimales Polster für den Femur in gestreckter Stellung. Die Epikondylen des Femurs besitzen in der Streckstellung die grösste Auflagefläche und somit die grösste Stabilität.
 Die Bewegung der Menisken kann mittels einer Serie von MRI Bildern mit verschiedenen Flexionswinkeln bestimmt werden. Mittels sogenannter “aufrechter, offener” MRI Technologie hat sich gezeigt, dass sich die Menisken in stehender Position zu einem grösseren Grad bewegen als während dem Sitzen ( Fig.: 13.9 ).
 
  
    [image: Fig. 13.9: Die Kinematik der Menisken mit zunehmendem Flexionswinkel während A) stehender Position (belastet durch Körpergewicht) und B) sitzender, entspannter Position.]
  
  Fig. 13.9: Die Kinematik der Menisken mit zunehmendem Flexionswinkel während A) stehender Position (belastet durch Körpergewicht) und B) sitzender, entspannter Position.


 13.2.6 - Stabilisierung durch Bänder
 Die Kreuzbänder verhindern das Abgleiten des Femurs auf der Tibia, das heisst sie limitieren die Translationsbewegung in anterior-posterior Richtung. Weiter tragen sie zur Stabilisierung des Knies während der innen-aussen Rotation bei. Bei einer Verletzung der Kreuzbänder kommt es zu einer sogenannten Schubladenbewegung, das heisst eine abnormal grosse anterior-posterior Translation. Die Extensionsbewegung (Hyper-Extension) wird mittels der Seiten- und Kreuzbänder limitiert. Die Abduktion-Adduktion wird mittels dem Innen- respektive Aussenband stabilisiert, d.h. das Innenband verhindert einen grossen Valgus, während das Aussenband einen grossen Varus des tibio-femoralen Gelenkes verhindert. Die Seitenbänder erschlaffen mit zunehmender Flexion und ermöglichen dadurch eine zunehmende innen-aussen Rotation und Adduktion-Abduktion der Tibia bezüglich dem Femur.
 13.3 - Kinetik des tibio-femoralen Gelenkes
 Das tibio-femorale Gelenk wird während täglichen Aktivitäten grossen Kräften und Momenten ausgesetzt. Die auftretenden Kräfte und Momente sind abhängig vom Körpergewicht, der aktiven Muskelkräfte als auch der Dynamik von einzelnen Bewegungen. Dabei werden die Gelenkskräfte mit Hilfe der Menisken gleichmässig über die Gelenksflächen verteilt und dadurch die Spannung im Gelenk verringert.
 13.3.1 - Bestimmen der Gelenkskräfte
 Die Gelenkskräfte können indirekt mittels Daten der Ganganalyse (Hautmarker, EMG, Bodenreaktionskräfte) und muskuloskeletalen Computermodellen bestimmt werden. Die indirekte, kinetische Analyse ist jedoch mit Mess- und Berechnungsfehlern belastet. Im Vergleich dazu wurde das direkte Bestimmen der Gelenkskräfte mit der Entwicklung von instrumentierten Knieendoprothesen ermöglicht ( Fig.: 13.10 ). Instrumentierte Knieendoprothesen messen die Kräfte und Momente zwischen dem Femur und der Tibia in vivo mittels telemetrischer Messmethoden. Die Messdaten werden dabei drahtlos an einen Computer übertragen, wobei die Kräfte und Momente simultan zur Bewegungsausführung bestimmt werden können.
 Insbesondere hat Dr. Georg Bergmann am Julius-Wolff-Institut des Charite – Universitätsmedizin Berlin mit der Entwicklung der ersten instrumentierten Implantate und der Gründung von OrthoLoad (www.orthoload.com) Pionierarbeit geleistet. OrthoLoad bietet öffentlichen Zugriff auf die Daten von Patienten mit instrumentierten Knie-, Hüft-, Wirbelsäulen- und Schulterimplantaten. Die OrthoLoad Datenbank (Videos, Bilder und numerische Daten) soll Patienten, Physiotherpeuten, Wissenschaftler und Chirurgen bei der Lehre, der Forschung als auch der Entwicklung von neuen Implantaten helfen.
 
  
    [image: Fig. 13.10: Knieendoprothese zur Bestimmung der tibio-femoralen Gelenkskräfte während täglicher Aktivität in vivo.]
  
  Fig. 13.10: Knieendoprothese zur Bestimmung der tibio-femoralen Gelenkskräfte während täglicher Aktivität in vivo.


 13.3.2 - Kräfte während täglichen Aktivitäten
 Mittels instrumentierten Knieendoprothesen können die tibio-femoralen Kräfte während täglichen Aktivitäten gemessen werden, insbesondere während dem Gehen, ein/zweibeinigen Stehen, Absitzen und Aufstehen von einem Stuhl, Kniebeugen und Treppensteigen. Die Mittelwerte der gemessenen Spitzenwerte von vier Patienten der Orthoload Datenbank sind in Fig.: 13.11 graphisch dargestellt.
 
  
    [image: Fig. 13.11: Tibio-femorale Gelenkskräfte während täglichen Aktivitäten in % des Körpergewichts (body weight BW).]
  
  Fig. 13.11: Tibio-femorale Gelenkskräfte während täglichen Aktivitäten in % des Körpergewichts (body weight BW).


 Aus Fig.: 13.11 wird ersichtlich, dass die grössten tibio-femoralen Kräfte beim Treppen-Abwärtsgehen und die kleinsten Kräfte beim zweibeinigen Stehen gemessen werden. Dabei wirken bereits beim Gehen resultierende Kräfte vom ca. 2.5-fachen des Körpergewichts. Beim Treppen-Abwärtsgehen steigen die Kräfte bis zum 3.5-fachen des Körpergewichts. Interessanterweise findet man grosse Variationen beim Absitzen und Aufstehen von einem Stuhl als auch bei tiefen Kniebeugen zwischen den einzelnen Patienten. Diese individuellen Variationen sind wahrscheinlich auf unterschiedliche Bewegungsausführungen (Technik) mit biomechanischen Vor- oder Nachteilen zurückzuführen.
 13.3.3 - Funktion der Menisken
 Die Menisken vergrössern die Auflagefläche zwischen den Epikondylen des Femurs und dem tibialen Plateau und reduzieren dadurch die Spannungen im Knie ([image: p=\frac{F}{A}]). Bei einer Verletzung der Menisken, insbesondere nach einer Menisectomy, kann es zu einer Verkleinerung der Auflagefläche zwischen dem Femur und der Tibia kommen. Dies führt zu einer Vergrösserung der mechanischen Spannung trotz gleichbleibenden Gelenkskräften, und resultiert im schlimmsten Fall in Knorpelschäden (Osteoarthrose) aufgrund Überbelastung.
 13.4 - Beschwerden & Behandlungen
 Das Kniegelenk ist hohen Belastungen ausgesetzt und aufgrund seiner Lage zwischen dem Hüft- und Fussgelenk anfällig für Verdrehungen oder Verschiebungen welche zu Verletzungen führen können.
 13.4.1 - Kreuzbandrisse
 Risse des vorderen Kreuzbandes entstehen hauptsächlich bei übermässiger Innenrotation der Tibia bezüglich dem Femur, zum Beispiel bei sportlichen Betätigungen oder Unfällen ( Fig.: 13.12 ). Ein gerissenes Kreuzband kann operativ mittels einer Transplantation der patellaren Sehne behandelt werden. Das sogenannte Grafting der patellaren Sehne hat jedoch oftmals schlechtes Heilungspotential.
 
  
    [image: Fig. 13.12: Verletzung des vorderen Kreuzbandes (anterior cruciate ligament ACL) aufgrund übermässiger Innenrotation der Tibia. Eine Behandlung ist mittels sogenanntem Grafting der patellaren Sehne möglich, jedoch mit schlechtem Heilungspotential.]
  
  Fig. 13.12: Verletzung des vorderen Kreuzbandes (anterior cruciate ligament ACL) aufgrund übermässiger Innenrotation der Tibia. Eine Behandlung ist mittels sogenanntem Grafting der patellaren Sehne möglich, jedoch mit schlechtem Heilungspotential.


 Risse des hinteren Kreuzbandes sind seltener, da das hintere Kreuzband länger und stärker ist im Vergleich zum vorderen Kreuzband (ca. 20% der Bänderverletzungen). Risse des hinteren Kreuzbandes entstehen bei extremen anterior Translationsbewegungen der Tibia im Bezug zum Femur, zum Beispiel bei professioneller sportlicher Betätigung oder schweren Unfällen. Das hintere Kreuzband hat eine geringe Funktion während alltäglicher Aktivität und Verletzungen gehen dementsprechend oft unbeachtet. Ein gerissenes, hinteres Kreuzband kann arthroskopisch mittels “Zusammenschweissen” der freien Enden mit gutem Heilungspotential behandelt werden. Unbehandelte Risse des hinteren Kreuzbandes können zu späteren Degenerationen einschliesslich Osteoarthritis führen.
 13.4.2 - Abnormale tibio-femorale Gelenksstellung
 Abnormale Gelenksstellungen können zu Überbelastungen des Kniegelenkes mit Knorpeldegenerationen und damit verbundene Entwicklung von Osteoarthritis führen. Insbesondere resultiert eine Valgus Deformation des tibio-femoralen Gelenks (X-Bein) zu einer grösseren Belastung der lateralen Epikondyle, während eine Varus Deformation (O-Bein) in einer grösseren Belastung der medialen Epikondyle führt ( Fig.: 13.13 ). Varus/Valgus Deformationen im Kniegelenk können weitere dynamische Folgen haben, das heisst es kann zu abnormalen Bewegungsmuster der gesamten unteren Extremitäten kommen, welche zu Überbelastungen im Fuss- als auch im Hüftgelenk führen können.
 
  
    [image: Fig. 13.13: Abnormale Varus/Valgus Stellungen des tibio-femoralen Gelenkes und damit verbundene, abnormale Gelenkskinematik während dynamischen Bewegungen.]
  
  Fig. 13.13: Abnormale Varus/Valgus Stellungen des tibio-femoralen Gelenkes und damit verbundene, abnormale Gelenkskinematik während dynamischen Bewegungen.


 13.4.3 - Verletzungen der Menisken
 Verletzungen der Menisken können aufgrund Knochenbrüchen, Gelenksverletzungen, Bänderrissen (Kreuzbänder oder Innenband) oder extremen Dehnungen des Knies verursacht werden. Verschiebungen und Risse in den Menisken führen oftmals zu einer Reduktion der Auflagefläche und folglich einer Erhöhung der Belastung des tibio-femoralen Gelenkes. Langfristig führen Überbelastungen zu Knorpeldegenerationen, i.e. Osteorthrose. Die Behandlung von Meniskus-Verletzungen erfolgt in den meisten Fällen mittels Arthroskopie, wobei die betroffenen Stellen der Menisken repariert oder entfernt werden.
 13.4.4 - Osteoarthrose
 Osteoarthrose ist eine Degeneration des Gelenkes, einschliesslich der Gelenks-Knorpelschicht und des subchondralen Knochengewebes. Die drei Hauptgründe für Osteoarthrose sind Überbelastungen der Gelenksflächen, Vererbung und meatoblische Ursachen. Osteoarthrose betrifft ca 27 Millionen Menschen in den US (2012) und ist die Hauptursache für chronische Behinderungen des Bewegungsapparates. Symptome von Osteoarthrose sind Gelenksschmerzen, Empfindlichkeit, Steifigkeit sowie ein Verschliessen/Blockieren des Gelenkes.
 Konservative Behandlungsmethoden beinhalten eine Kombination von Bewegungstherapie, Veränderung des Lebensstils und Medikamente (Schmerzmittel). Invasive Behandlungsmethoden beinhalten die Implantation oder Transplantation von eigenem Knorpel- oder Knochengewebe, oder im schlimmsten Fall das Ersetzen des Gelenkes mittels einer Knieendoprothese ( Fig.: 13.14 ).
 
  
    [image: Fig. 13.14: Invasive Behandlung von Osteoarthrose mit a) Transplation/Implantation von eigenem Knorpel- oder Knochengewebe und b) totale Knieendoprothese.]
  
  Fig. 13.14: Invasive Behandlung von Osteoarthrose mit a) Transplation/Implantation von eigenem Knorpel- oder Knochengewebe und b) totale Knieendoprothese.


 Das Ziel der Knieendoprothese ist das Wiederherstellen der schmerzfreien Bewegungsfähigkeit, Funktion und Stabilität des Knies. Es gibt eine grosse Anzahl verschiedener Designs von Knieendoprothesen, welche je nach Schweregrad der Verletzung, als auch der Vorlieben des behandelnden Arztes gewählt werden: zum Beispiel unikondylar/bikondylar, mit/ohne natürlichem Kreuzband, rotierende/fixe Platform, grosse/geringe Konformität, mit/ohne Patella etc. In den meisten Fällen besteht die Knieendoprothese aus zwei metallischen Komponenten, welche die femoralen Epikondylen und das tibiale Plateau ersetzen, mit einem Polyethylene Inlet zwischen den beiden Gelenksflächen als Ersatz für die Menisken. Eine Knieendoprothese hat eine Lebensdauer von ca 15-20 Jahren.
 13.4.5 - Klinische Tests
 Zur klinischen Bestimmung von Verletzungen werden in vielen Fällen bildgebende Verfahren herangezogen. Insbesondere helfen MRI und CT Bilder zur Bestimmung von Verletzungen des Weichgewebes (Menisken oder Bänder) während mittels Röntgenbildern hauptsächlich Knochenbrüche oder Gelenksdeformationen diagnostiziert werden. Zusätzlich gibt es verschiedene klinische Fragebogen, welche zur Beurteilung des Schweregrades von Bewegungseinschränkungen und Schmerzen helfen, zum Beispiel der SF36, SF12, forgotten joint score, Oxford knee score etc.
 Die Mobilität eines Patienten mit Kniebeschwerden kann nebst Beschleunigungsmesser mit dem sogenannten timed up and go (TUG) Test oder dem 6 Minuten Gehtest bestimmt werden. Weiter gibt es verschiedene klinische Tests zur Bestimmung der Gelenksstabilität und -bewegungsfreiheit des Knies. Insbesondere dient der Helfet Test zur Bestimmung der innen-aussen Rotation im geflexten und gestreckten Knie ( Fig.: 13.15 ). Verletzungen der vorderen Kreuzbänder führen gerne zu einer extremen Rotationsfreiheit der Tibia bezüglich dem Femur, während zusätzliche Verletzungen des Meniskus teilweise zu einer Blockierung des Knies in gestreckter Stellung führen können.
 
  
    [image: Fig. 13.15: Mittels dem Helfet Test wird eine abnormale Aussenrotation der Tibia im Bezug zum Femur in gestreckter Beinstellung ersichtlich.]
  
  Fig. 13.15: Mittels dem Helfet Test wird eine abnormale Aussenrotation der Tibia im Bezug zum Femur in gestreckter Beinstellung ersichtlich.


 13.5 - Patello-femorales Gelenk
 Das patello-femorale Gelenk ist ein wichtiger Bestandteil des Kniegelenkes, und dient der Vergrösserung des Hebelarmes der Quadriceps Muskeln und der Verteilung der Kräfte zwischen der Quadriceps Sehne und dem Femur. Dank der Patella wird das Extensormoment der Quadriceps optimiert und die resultierenden tibio-femoralen Gelenkskräfte minimiert.
 13.5.1 - Anatomie
 Das patello-femorale Gelenk bildet sich aus der Patella und dem Femur, wobei die Patella anterior zu den femoralen Epikondylen und proximal zum tibialen Plateau liegt. Die Patella ist mittels Bindegewebe mit dem Femur, den Menisken und der Gelenkskapsel verankert. Dynamisch wird die Patella mittels der Quadriceps Sehne und der Patella Sehne stabilisiert.
 13.5.2 - Kinematik
 Die Bewegung der Patella auf dem Femur gleicht einer Gleitbewegung parallel zu den rotierenden Facetten der medialen und lateralen Epikondylen des Femurs ( Fig.: 13.16 ). Dabei rotiert die Patella mit zunehmender tibio-femoraler Flexion nach aussen. Bei maximaler Flexion sinkt die Patella zwischen die Epikondylen (intercondylar groove).
 
  
    [image: Fig. 13.16: Bewegung der Patella mit zunehmendem Flexionswinkel des tibio-femoralen Gelenkes.]
  
  Fig. 13.16: Bewegung der Patella mit zunehmendem Flexionswinkel des tibio-femoralen Gelenkes.


 13.5.3 - Kinetik
 Das patello-femorale Gelenk überträgt die Kräfte der Quadriceps Muskeln von der Quadriceps Sehne über die patellare Sehne zur Tibia. Dabei wird der Hebelarm zwischen dem Quadriceps Muskel-Sehnen Komplex und dem Kniezentrum mittels der Patella vergrössert. Dadurch vergrössert sich das Extensormoment des Quadriceps bei gleichbleibender Muskelkraft und die Kontaktkräfte im tibio-femoralen Gelenk werden minimiert. Zusätzlich hilft die Kontaktfläche zwischen der Patella und dem Femur, um die Druckspannungen im patello-femoralen Gelenk aufgrund der Quadriceps Muskelkräfte zu minimieren.
 Die Gelenkskraft zwischen der Patella und dem Femur erreicht bis das 3-fache des Körpergewichts während dem Aufstehen von einem Stuhl und Kniebeugen ( Fig.: 13.17 ). In aufrechter Körperposition liegt der Körperschwerpunkt nahe über dem Kniegelenkszentrum und die nötige Quadriceps Muskelaktivität zur Stabilisierung des Kniegelenkes ist minimal. Mit zunehmendem Flexionswinkel des Knies verschiebt sich der Körperschwerpunkt nach posterior bezüglich dem Kniezentrum. Dadurch ist ein grösseres Extensormoment der Quadriceps nötig, um das Knie zu stabilisieren, und somit vergrössern sich die Gelenkskräfte zwischen der Patella und dem Femur.
 Mittels dem Winkel zwischen der patellaren Sehne und der Quadriceps Sehne kann die resultierende Gelenkskraft im quasi-statischen Zustand bestimmt werden. Bei einem Knie-Flexionswinkel von 5° wird mittels Röntgenbildern ein Winkel von 145° zwischen den beiden Sehnen gemessen. Unter der Annahme, dass die Kräfte in den Sehnen 1000 N betragen, ergibt sich mittels trigonometrischen Überlegungen eine resultierende Gelenkskraft von 601 N. Falls sich der Flexionswinkel des Knies auf 90° vergrössert, vergrössert sich die Gelenkskraft von 601 N auf 1286 N. Dies ist eine Verdoppelung der Gelenkskraft aufgrund zunehmendem Flexionswinkel bei gleichbleibenden Kräften in den Sehnen.
 
  
    [image: Fig. 13.17: Vergleich zwischen der tibio-femoralen und der patello-femoralen Gelenkskräfte während dem Gehen, Treppensteigen, Aufstehen von einem Stuhl und tiefen Kniebeugen in % des Körpergewichts (body weight BW). Resultate aus Trepczynski et al. (2012).]
  
  Fig. 13.17: Vergleich zwischen der tibio-femoralen und der patello-femoralen Gelenkskräfte während dem Gehen, Treppensteigen, Aufstehen von einem Stuhl und tiefen Kniebeugen in % des Körpergewichts (body weight BW). Resultate aus Trepczynski et al. (2012).


 13.5.4 - Beschwerden
 Die Patella ist grossen Druck- und Schubspannungen ausgesetzt, welche zu Brüchen führen können. Insbesondere kann es bei einer harten Landung während sportlicher Betätigung zu einem Bruch der Patella kommen, falls die Quadriceps Kräfte die Stärke des Knochengewebes der Patella überschreiten. Weitere Beschwerden können aufgrund Fehlstellungen der Patella hervorgerufen werden, insbesondere einer distalen oder proximalen Verschiebung (Patella Baja oder Atla) bezüglich der normalen Position ( Fig.: 13.18 ). Solche Fehlstellung führen zu einer Fehlfunktion, d.h. die Hebelarme und Kräfteverteilung zwischen der Quadriceps Muskeln und dem Kniegelenk ist nicht optimal, und es kann zu einer Überbelastung des tibio-femoralen und patello-femoralen Gelenks und langfristig Osteoarthrose kommen.
 
  
    [image: Fig. 13.18: Fehlstellungen der Patella mit einer Patella Baja (links), einer normalen Stellung (mitte) und einer Patella Alta (rechts).]
  
  Fig. 13.18: Fehlstellungen der Patella mit einer Patella Baja (links), einer normalen Stellung (mitte) und einer Patella Alta (rechts).


 13.6 - Grundlagen der Inversen Dynamik
 Ziel der inversen dynamischen Analyse ist die Bestimmung der resultierenden Kräfte und Momente in den Gelenken anhand von gegebenen kinematischen Daten, äusseren Kraftdaten und anthropometrischen Variablen. Zur Berechnung der resultierenden Gelenkskräfte und -momente der unteren Extremitäten werden sogenannte Starrkörpermodelle herangezogen. Starrkörpermodelle sind Mehrkörpersysteme aus starren Segmenten, welche über Gelenke verbunden sind und äusseren Kräften (Muskelkräfte und Bodenreaktionskräfte) ausgesetzt sind. Die Berechnung erfolgt im Allgemeinen vom proximalen zum distalen Segment eines Starrkörpermodells mittels dem Free-Body Diagram, oder man könnte auch sagen vom Bekannten (äusseren Reaktionskräfte) zum Unbekannten (innere Reaktionskräfte). Dabei wird vorausgesetzt, dass die anthropometrischen Variablen und die Kinematik der Segmente zu jedem Zeitpunkt gegeben sind.
 13.6.1 - Free-Body Diagram
 Ein sogenanntes Free-Body Diagram ( Kapitel: 10 ) wird erstellt, um die resultierenden Drehmomente und Kräfte in den Gelenken des Starrkörpermodells zu analysieren. Dabei werden die einzelnen Segmente des Starrkörpermodells vom Rest der Segmente isoliert und individuell betrachtet. Unter der Annahme, dass das Knie lediglich einen Rotations-Freiheitsgrad besitzt (Flexion-Extension), kann die resultierende Wirkung von aktiven Muskelkräften und äusseren Reaktionskräften mittels einem resultierenden Drehmoment zusammengefasst werden. Dabei werden mittels dem Free-Body Diagram lediglich die Summe der Reaktionskräfte und die resultierenden Drehmomente berechnet. Wenn sich jedoch Muskeln aktiv zusammenziehen, entstehen zusätzlich innere Druck- und Scherkräfte zwischen den Gelenksflächen. Die Entwicklung von Computermodellen zur Berechnung der tatsächlichen Gelenkskräfte ist weiterhin ein aktives Forschungsgebiet, und die Daten von instrumentierten Endoprothesen bilden dabei einen wichtigen Bestandteil zur Validierung.
 13.6.2 - Muskuläres Drehmoment
 Das Drehmoment, welches von einem Muskel auf das Kniegelenk ausgeübt wird, ist abhängig von der Muskelkraft und dem Hebelarm zwischen der Kraftlinie und dem Gelenkszentrum. Dabei verändert sich die Länge des Hebelarms mit verschiedenen Gelenkswinkeln ( Fig.: 13.19 ).
 
  
    [image: Fig. 13.19: Der Hebelarm d der Hamstrings verändert sich mit dem Flexionswinkel q.]
  
  Fig. 13.19: Der Hebelarm d der Hamstrings verändert sich mit dem Flexionswinkel Theta.


 Für den Fall, dass nur die Quadriceps Muskeln aktiv sind, ergibt sich für das Flexions-Drehmoment im Knie
 [image: M_y=\vec{F_{xz}}\times \vec{d_{xz}}],
 mit der Muskelkraft [image: \vec{F_{xz}}] und dem Hebelarm [image: \vec{d_{xz}}] bezüglich dem Referenzkoordinatensystem in Fig.: 13.2
 
  Beispiel: Muskelkraft

  
    
      [image: Fig. 13.20: Berechnung der Muskelkraft zur Erhaltung des Gleichgewichts in quasi-statischer Position unter der Annahme, dass lediglich die Quadriceps aktiv sind.]
    
  

  Berechnung der Muskelkraft zur Erhaltung des Gleichgewichts in quasi-statischer Position unter der Annahme, dass lediglich die Quadriceps aktiv sind.

  Unter der Annahme, dass lediglich ein Muskel aktiv ist und die Bodenreaktionskraft [image: \vec{W}] und die Distanz zum Gelenkszentrum [image: \vec{a}] im quasi-statischen Zustand bekannt sind, kann das muskuläre Drehmoment [image: \vec{P}\times \vec{b}] mittels der 1. Bewegungsgleichung von Newton berechnet werden als

  
    [image: \sum\vec{M_y} =0 =\vec{W}\times \vec{a} + \vec{P}\times \vec{b}]
  

  
    [image: \vec{P}\times \vec{b} =\vec{W}\times \vec{a}]
  

  Falls der muskuläre Hebelarm [image: \vec{b}] ebenfalls gegeben ist, ergibt sich für die Muskelkraft

  [image: \vec{P} =\frac{\vec{W}\times \vec{a}}{\vec{b}}],

  wobei dies der minimalen Muskelkraft entspricht, um das Gelenk im quasi-statischen Zustand im Gleichgewicht zu halten ( Fig.: 13.20 ).

  Es ist wichtig anzumerken, dass mittels der inversen dynamischen Analyse lediglich die resultierenden Drehmomente und Reaktionskräfte berechnet werden. Im Allgemeinen lösen mehr als ein Muskel (oder Muskelgruppen) eine Gelenksbewegung aus. Zum Beispiel gibt es 15 Muskeln, welche hauptsächlich zu den drei resultierenden Drehmomenten im Hüft-, Knie- und Fussgelenk beitragen. Dementsprechend ist die Bestimmung der einzelnen Muskelkräfte anhand der resultierenden Drehmomente und Reaktionskräften in den meisten Fällen mathematisch unbestimmt, und es müssen Optimierungsmethoden zur Lösung herangezogen werden.
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14
Hüfte


  Hüftmuskulatur

  
    Ischiocrurale Muskulatur / Hamstrings :
  

  
    	M. semitendinosus

    	M. semimembranosus

    	M. biceps femoris

  

  
    Weitere:
  

  
    	M. gluteus maximus

    	M. gluteus medius

    	M. gluteus minimus

    	Tractus Iliotibialis

    	M. sartorius

    	M. adductor magnus

    	M. adductor longus

  


 Das Hüftgelenk ist nebst dem Kniegelenk das zweitgrösste Gelenk des menschlichen Bewegungsapparates und ist kinematisch gesehen ein Kugelgelenk mit drei Rotationsfreiheitsgraden. Aktive Muskelkräfte tragen massgebend zur Hüftgelenksbelastung bei. Im folgenden wird zuerst die Anatomie der Hüfte beschrieben und auf die Kinematik und die Kinetik des Hüftgelenkes eingegangen. Anschliessend werden Beschwerden und Behandlungsmöglichkeiten zusammengefasst, inklusive Stürze, Hüftfrakturen und totale Hüftendoprothesen. Gegen Ende des Kapitels wird auf die wichtige Anpassungsfähigkeit des Knochegewebes eingegangen und der Nutzen von Finite Element Modellierungen mit Resultaten erläutert.
 14.1 - Anatomie der Hüfte
 14.1.1 - Freiheitsgrade
 Das Hüftgelenk ist ein Kugelgelenk (ball-and-socket joint) mit drei Rotationsfreiheitsgraden. Die drei Rotationen in den drei Körperebenen (Sagittal-, Frontal- und Transversalebene) nennen sich Flexion-Extension, Abduktion-Adduktion und innen-aussen Rotation ( Fig.: 14.1 ). Auf den Bewegungsumfang und die spezifischen Hüftgelenkswinkel während täglichen Aktivitäten wird später im Unterkapitel Kinematik näher eingegangen.
 
  
    [image: Fig. 14.1: Drei Rotationsfreiheitsgrade des Hüftgelenkes in den drei Körperebenen (Sagittal-, Frontal- und Transversalebene).]
  
  Fig. 14.1: Drei Rotationsfreiheitsgrade des Hüftgelenkes in den drei Körperebenen (Sagittal-, Frontal- und Transversalebene).


 14.1.2 - Knochen
 Das Hüftgelenk bildet sich aus dem Femur und dem Pelvis, wobei der Kopf des Femurs im Acetabulum des Pelvis (Hüftpfanne) verankert ist und in sehr engem Kontakt steht. Beide knöchernen Gelenksflächen sind für eine schmerzfreie und reibungslose Bewegung mit einer hyalinen Knorpelschicht überzogen ( Fig.: 14.2 ). Weiter sorgt das sogenannte Labrum für optimale Gelenksstabilität und minimale Reibung. Das Labrum ist eine bogenförmige Faserknorpellippe, welche am äusseren Rand des Acetabulums verankert ist und sich um den Kopf des Femur legt und dabei das Gelenk mit der Gelenksflüssigkeit versiegelt ( Fig.: 14.2 ).
 
  
    [image: Fig. 14.2: Knöcherne Strukturen des Hüftgelenkes inklusive Femurkopf und Acetabulum. Das Labrum (Knorpelfaser-Struktur) ist am äusseren Rande des Acetabulums verankert und umschliesst den Kopf des Femurs.]
  
  Fig. 14.2: Knöcherne Strukturen des Hüftgelenkes inklusive Femurkopf und Acetabulum. Das Labrum (Knorpelfaser-Struktur) ist am äusseren Rande des Acetabulums verankert und umschliesst den Kopf des Femurs.


 Der Kopf des Femurs bildet das Hüftgelenkszentrum und ist über den femoralen Hals mit dem grossen Trochanter, d.h. dem proximalen Ende des femoralen Schaftes verbunden. Dabei liegt der Femurkopf posterior zur longitudinalen Achse des Schaftes und anterior zur Coronalebene. Die abgewinkelte Lage des femoralen Kopfes im Bezug zum Rest des Femurs bildet einen mechanischen Vorteil und optimalen Bewegungsfreiraum bei dynamischen Bewegungen der unteren Extremitäten. Forschungsresultate haben gezeigt, dass abnormale Winkelstellungen des proximalen Femurs zu Überbelastungen des Hüftgelenkes führen können (Tohtz et al., 2008).
 Der Anatomie des Pelvis zeigt deutliche Unterschiede zwischen Frauen und Männern im erwachsenen Alter ( Fig.: 14.3 ). Insbesondere ist der Beckeneingang bei Männern eher längsoval im Gegensatz zur querovalen Form bei der Frau; der Abstand der Sitzbeinhöcker ist kleiner beim Mann als bei der Frau; der Bogen zwischen den beiden Pubis ist enger; und der männliche Beckeneingang ist im Verhältnis zur Körpergrösse kleiner als bei der Frau. Die geschlechtlichen Unterschiede in der Anatomie des Pelvis sind zum grossen Teil auf die Gebährfähigkeit der Frau zurückzuführen.
 
  
    [image: Fig. 14.3: Unterschiede in der Anatomie des Pelvis zwischen dem Mann und der Frau im erwachsenen Alter.]
  
  Fig. 14.3: Unterschiede in der Anatomie des Pelvis zwischen dem Mann und der Frau im erwachsenen Alter.


 14.1.3 - Muskeln
 Das Hüftgelenk wird mittels dem Gluteus Maximus, dem stärksten Muskel des menschlichen Bewegungsapparates, in aufrechter, gestreckter Stellung stabilisiert. Der Gluteus Maximus ist der Hauptextensor des Hüftegelenkes und wird unterstützt vom Gluteus Medius und den Hamstrings (Langer Kopf des Biceps Femoris, Semimembranosus und Semitendinosus). Die Flexion des Hüftegelenkes erfolgt hauptsächlich mittels dem Illio-Psoas Couple (Illiacus und Psoas Major) und dem Sartorius ( Fig.: 14.4 ).
 
  
    [image: Fig. 14.4: a) Extensoren und b) Flexoren des Hüftegelenkes]
  
  Fig. 14.4: a) Extensoren und b) Flexoren des Hüftegelenkes


 Die Abduktion des Hüftgelenkes erfolgt hauptsächlich mittels dem Gluteus Medius und Minimus und dem Tensor Fascia Latea während die Adduktion mittels dem Adductor Magnus, Brevis und Longus, dem Gracilis und dem Pectineus erfolgt. Die Adduktoren dienen ebenfalls der Innenrotation des Hüftgelenkes. Interessanterweise dienen ebenfalls die vorderen Fasern des Gluteus Medius und Minimus und der Tensor Fascia Latea als Innenrotatoren, während der Psoas Major eine leichte Aussenrotation des Hüftgelenkes bewirkt ( Fig.: 14.5 ).
 Die Aussenrotation wird hauptsächlich erzeugt vom Piriformis, Obturator Externus und Internus, Superior und Inferior Gemellus und Quadratus Femoris ( Fig.: 14.6 ). Die Ansatzpunkte aller Muskeln, welche an der Hüftbewegung beteiligt sind, sind in Fig.: 14.7 dargestellt.
 
  
    [image: Fig. 14.5: Die anterior Fasern des Gluteus Medius und Minimus dienen nebst der Abduktion der Innenrotation des Hüftgelenkes zusammen mit den Adduktoren, während der Psoas Major nebst einer Flexion eine leichte Aussenrotation erzeugt.]
  
  Fig. 14.5: Die anterior Fasern des Gluteus Medius und Minimus dienen nebst der Abduktion der Innenrotation des Hüftgelenkes zusammen mit den Adduktoren, während der Psoas Major nebst einer Flexion eine leichte Aussenrotation erzeugt.


 
  
    [image: Fig. 14.6: Aussenrotation von a) anterior und b) superior]
  
  Fig. 14.6: Aussenrotation von a) anterior und b) superior


 
  
    [image: Fig. 14.7: Muskelansatzpunkte am Pelvis und Femur.]
  
  Fig. 14.7: Muskelansatzpunkte am Pelvis und Femur.


 14.1.4 - Bänder
 Das Hüftgelenk ist von einem kräftigen Bandapparat umwinkelt, welcher nötig ist um das Gelenk mit seinem grossen Bewegungsfreiraum zu stabilisieren. Der Bandapparat besteht hauptsächlich aus drei Teilen: dem iliofemoralen, dem pubofemoralen und dem ischiofemoralen Band. Das iliofemorale Band ist das stärkste Band im menschlichen Körper und verhindert eine posterior Rotation des Pelvis in aufrechter Körperhaltung, i.e. Hüftextension. Während der Hüftflexion ist das iliofemorale Band entspannt. Das Hüftgelenk besitzt zwei weitere Bänder: das Teres und das Zona Orbicularis. Diese beiden Bänder spielen eine untergeordnete Rolle bei der Gelenksstabilisation. Es wird jedoch vermutet, dass das Teres eine wichtige Rolle bei der Gelenksernährung spielt (Byrne et al., 2010).
 14.1.5 - Gelenkskapsel
 Das Hüftgelenk wird von der kräftigsten Gelenkskapsel des menschlichen Körpers umhüllt. Die äussere Schicht der Gelenkskapsel ist am Pelvis und dem Femur verankert, während die innere Schicht für die Bildung der Gelenksflüssigkeit (Synovialflüssigkeit) verantwortlich ist. Die Gelenksflüssigkeit enthält wichtige Nährstoffe für das Knorpelgewebe und dient der Schmierung der Gelenksoberflächen. Mittels Hüftgelenksrotationen gelangt die Gelenksflüssigkeit in den Gelenksspalt, unterstützt die Aufnahme von Nährstoffen durch die Knorpelzellen und bildet eine physikalische Barriere zwischen den Gelenksoberflächen. Dabei ist die richtige Menge und Zusammensetzung der Gelenksflüssigkeit entscheidend, um die Reibung zwischen den Gelenksoberflächen zu minimieren.
 14.2 - Kinematik der Hüfte
 Das Hüftgelenk hat drei Rotationsfreiheitsgrade, dargestellt in Fig.: 14.1, mit einem beträchtlichen Bewegungsumfang um alle drei Rotationsachsen ( Fig.: 14.8 ). Während täglichen Aktivitäten, wie zum Beispiel dem Gehen oder Treppensteigen, findet die Bewegung im Hüftgelenk hauptsächlich in der Sagittalebene statt, d.h. Flexion-Extension. Durchschnittliche Maximalwerte der Hüftbewegungen in den drei Körperebenen für typische Alltagsaktivitäten sind in Fig.: 14.9 gegeben.
 
  
    [image: Fig. 14.8: Grosser Bewegungsumfang des Hüftgelenkes um alle drei Rotationsachsen.]
  
  Fig. 14.8: Grosser Bewegungsumfang des Hüftgelenkes um alle drei Rotationsachsen.


 
  
    [image: Fig. 14.9: Durchschnittliche Maximalwerte der Hüftbewegung in den drei Körperebenen für typische Alltagsaktivitäten.]
  
  Fig. 14.9: Durchschnittliche Maximalwerte der Hüftbewegung in den drei Körperebenen für typische Alltagsaktivitäten.


 Während dem Gehen sind die Abduktion/Adduktion und die innen-aussen Rotation mit etwas 5° klein im Vergleich zur Extension-Flexion von -5° bis 40° ( Fig.: 14.10 ). Der maximale Flexionswinkel wird in der Schwungphase kurz vor dem Fussaufsetzen erreicht; während die maximale Extension gegen Ende der Standphase stattfindet. Während der Standphase ist das Hüftgelenk nach innen rotiert und die Adduktoren sind aktiv. Im Gegensatz dazu findet während der Schwungphase eine Aussenrotation mit gleichzeitiger Abduktion der Hüfte statt.
 
  
    [image: Fig. 14.10: Typisches Bewegungsmuster des Hüftgelenkes während dem Gehen. Im linken Graph sind die Flexion-Extensions Winkel des Knie- und Fussgelenkes zusätzlich zum Vergleich dargestellt.]
  
  Fig. 14.10: Typisches Bewegungsmuster des Hüftgelenkes während dem Gehen. Im linken Graph sind die Flexion-Extensions Winkel des Knie- und Fussgelenkes zusätzlich zum Vergleich dargestellt.


 Die Werte in Fig.: 14.9 und 14.10 sind typische Normwerte für gesunde Personen ohne Beschwerden des muskuloskeletalen Bewegungsapparates. Es hat sich jedoch gezeigt, dass zum Beispiel der Bewegungsumfang der Hüfte in der Sagittaleben während dem Gehen mit zunehmendem Alter abnimmt. Das heisst ältere Personen zeigen während dem Gangzyklus reduzierte Flexion-Extensions Winkel in den Hüften als auch im Fussgelenk, was in einer kürzeren Schrittlänge resultiert. Degenerative Veränderungen der Muskeln-, Bänder- und Knochengewebe und damit verbundene Bewegungseinschränkungen mit zunehmendem Alter können teilweise mittels einem aktiven, gesunden Lebensstil reduziert werden.
 14.3 - Kinetik der Hüfte
 Das Hüftgelenk wird während täglichen Aktivitäten grossen Kräften und Momenten ausgesetzt. Die auftretenden Kräfte und Momente sind abhängig vom Körpergewicht, der Stellung des Hüftgelenkes, der aktiven Muskelkräfte als auch der Dynamik von einzelnen Bewegungen.
 14.3.1 - Berechnen der Gelenkskräfte
 Die Gelenkskräfte können mittels der Prinzipien der Inversen Dynamik anhand gegebenen äusseren Kräften (Gewichtskräfte) und gegebener Gelenkswinkel im quasi-statischen Zustand hergeleitet werden.
 
  Beispiel: Gelenkskraft beim einbeinigen Stehen

  Es wird angenommen, dass zur Stabilisierung des Hüftgelenkes im Einbeinstand lediglich die Abduktoren in der Frontalebene aktiv sind. Zur Herleitung der Gelenkskraft wird in einem ersten Schritt die Muskelkraft der Abduktoren anhand des Momentegleichgewichts (1. Bewegungsgleichung von Newton) berechnet

  
    [image: \vec{F_G}\times \vec{b} - \vec{F_M}\times \vec{c} =0]
  

  
    [image: \vec{F_M} = \frac{\vec{F_G}\times \vec{b}}{\vec{c}}]
  

  mit den Hebelarmen [image: \vec{b}] und [image: \vec{c}] der Gewichtskraft [image: \vec{F_G}] respektive der Muskelkraft [image: \vec{F_M}]. Dabei verändern sich beide Hebelarme für unterschiedliche Gelenksstellungen. Die resultierende Gelenkskraft in Abhängigkeit des Verhältnisses [image: \frac{\vec{c}}{\vec{b}}] ist im Graphen in Fig.: 14.11 dargestellt. Die Kurve kann herangezogen werden, um die minimale Gelenkskraft bei gegebenen Hebelarmen zu berechnen. Es wird ersichtlich, dass die Gelenkskraft mit zunehmendem Hebelarm der Gewichtskraft und abnehmendem Hebelarm der Abduktoren signifikant ansteigt.

  
    
      [image: Fig. 14.11: Gelenkskraft in Abhängigkeit des Verhältnisses c/b zwischen dem Hebelarm der Abduktoren und der Gewichtskraft. Dabei hat der Neigungswinkel der Kraftlinie der Abduktoren in der Frontaleben aus anatomischen Gründen eine obere und untere Grenze. Die zwei Graphen zeigen die resultierende Gelenkskraft für die obere und untere Grenze.]
    
    Fig. 14.11: Gelenkskraft in Abhängigkeit des Verhältnisses c/b zwischen dem Hebelarm der Abduktoren und der Gewichtskraft. Dabei hat der Neigungswinkel der Kraftlinie der Abduktoren in der Frontaleben aus anatomischen Gründen eine obere und untere Grenze. Die zwei Graphen zeigen die resultierende Gelenkskraft für die obere und untere Grenze.

  

  Mittels der berechneten Muskelkraft [image: \vec{F_M}] kann in einem zweiten Schritt die Grösse und Richtung der Gelenkskraft anhand des Kräftegleichgewichts hergeleitet werden ( Fig.: 14.12 ).

  
    
      [image: Fig. 14.12: Schematische Darstellung des Femurs und Oberkörpers inklusive Pelvis. A) Die Kraftlinien der Abduktoren M und der Gewichtskraft W werden verlängert bis sie sich überschneiden. Die Gelenkskraft J zeigt vom Schnittpunkt zum Hüftgelenkszentrum; und B) die Gelenkskraft wird als Diagonale des Kräfteparallelograms aus W und M hergeleitet. Dabei können die Gelenks- und die Muskelkraft als skalierte Grössen der Gewichtskraft ermittelt werden mit M = 2 W und J = 2.75 W für die gegebene Gelenkstellung.]
    
    Fig. 14.12: Schematische Darstellung des Femurs und Oberkörpers inklusive Pelvis. A) Die Kraftlinien der Abduktoren M und der Gewichtskraft W werden verlängert bis sie sich überschneiden. Die Gelenkskraft J zeigt vom Schnittpunkt zum Hüftgelenkszentrum; und B) die Gelenkskraft wird als Diagonale des Kräfteparallelograms aus W und M hergeleitet. Dabei können die Gelenks- und die Muskelkraft als skalierte Grössen der Gewichtskraft ermittelt werden mit M = 2 W und J = 2.75 W für die gegebene Gelenkstellung.

  

  Die Grösse und Richtung der Gelenkkraft verändert sich nicht nur mit verschiedenen Hebelarmen, sondern wird hauptsächlich von der Anzahl und Aktivität der beteiligten Muskeln beeinflusst. Sind zum Beispiel die Adduktoren und die vorderen Fasern der Glutei Medius und Minimus zusätzlich zu den Abduktoren aktiv, so vergrössert sich die Gelenkskraft während dem Einbeinstand und die Kraftlinie neigt sich weiter weg von der Vertikalen. Die Berechnung mehrerer Muskelkräfte anhand dem Momentegleichgewicht ist jedoch mathematisch unbestimmt (eine Gleichung für mehrere Unbekannte) und es müssen Optimierungsmethoden herangezogen oder zusätzliche Annahmen gemacht werden.


 14.3.2 - Direkte Messung der Gelenkskräfte
 Das direkte Bestimmen der Gelenkskräfte und -momente während täglichen Aktivitäten \textitin vivo ist mittels instrumentierten Hüftprothesen möglich ( Fig.: 14.13 ). Dabei hat unter anderem Dr. Georg Bergmann am Julius-Wolff-Institut des Charite – Universitätsmedizin Berlin mit der Entwicklung der ersten instrumentierten Implantate und der Gründung von OrthoLoad (www.orthoload.com) Pionierarbeit geleistet. Instrumentierte Hüftprothesen basieren auf telemetrischen Messmethoden, wobei die Kräfte und Momente um die drei Körperebenen im Zentrum des Hüftgelenkes (femoraler Kopf) gemessen werden. Die Messdaten von drei Spannungsmessern werden dabei drahtlos an einen Computer übertragen, wobei die Kräfte und Momente simultan zur Bewegungsausführung bestimmt werden können.
 
  
    [image: Fig. 14.13: Instrumentierte Hüftprothese zur Bestimmung der Gelenkskräfte während täglicher Aktivität \textitin vivo. Mittels drei Spannungsmessern (strain gauges) wird die induzierte Spannung aufgrund der Gelenksbelastung in den drei Körperebenen gemessen und mittels der Antenne im Kopf des Femurs drahtlos an eine Computer übertragen.]
  
  Fig. 14.13: Instrumentierte Hüftprothese zur Bestimmung der Gelenkskräfte während täglicher Aktivität \textitin vivo. Mittels drei Spannungsmessern (strain gauges) wird die induzierte Spannung aufgrund der Gelenksbelastung in den drei Körperebenen gemessen und mittels der Antenne im Kopf des Femurs drahtlos an eine Computer übertragen.


 Ein typisches Messszenario zur Bestimmung der Gelenkskräfte mittels instrumentierter Hüftprothese ist in Fig.: 14.14 abgebildet. Orthoload bietet dabei direkten Zugriff auf die Messdaten, Charakteristik der Probanden und Messprotokols. Die OrthoLoad Datenbank (Videos, Bilder und numerische Daten) soll Patienten, Physiotherpeuten, Wissenschaftler und Chirurgen bei der Lehre, der Forschung als auch der Entwicklung von neuen Implantaten helfen.
 
  
    [image: Fig. 14.14: Öffentlich zugängliche Daten in der OrthoLoad Datenbank, aufgenommen mittels einer instrumentierten Hüftprothese.]
  
  Fig. 14.14: Öffentlich zugängliche Daten in der OrthoLoad Datenbank, aufgenommen mittels einer instrumentierten Hüftprothese.


 14.3.3 - Gelenksbelastung während täglichen Aktivitäten
 Mittels instrumentierten Hüftprothesen können die Gelenkskräfte und -momente während täglichen Aktivitäten gemessen werden, insbesondere während dem Gehen, Treppensteigen, Aufstehen, Absitzen, Einbeinstand und Kniebeugen. Die Mittelwerte der gemessenen Spitzenwerte von vier Patienten der Orthoload Datenbank sind in Fig.: 14.15 graphisch dargestellt. Während dem Gehen wird das Gelenk je nach Gehgeschwindigkeit mit ca. 2.5-3 Mal dem Körpergewicht belastet. Die Belastung erhöht sich um ca. 20% beim Treppensteigen und nimmt bei allen anderen Aktivitäten ab. Dabei ist die Kraftkomponente in vertikaler Richtung ([image: F_z] in Fig.: 14.13) eindeutig am grössten ( Fig.: 14.16 ).
 
  
    [image: Fig. 14.15: Mittlere Spitzenwerte der Gelenkkraft von vier Patienten während täglichen Aktivitäten in % des Körpergewichts (body weight BW), aus Bergmann et al. (2001)]
  
  Fig. 14.15: Mittlere Spitzenwerte der Gelenkkraft von vier Patienten während täglichen Aktivitäten in % des Körpergewichts (body weight BW), aus Bergmann et al. (2001)


 
  
    [image: Fig. 14.16: Vergleich der Kraftkomponenten entlang der drei Körperachsen während dem Gehen und Treppensteigen in % des Körpergewichts (body weight BW)]
  
  Fig. 14.16: Vergleich der Kraftkomponenten entlang der drei Körperachsen während dem Gehen und Treppensteigen in % des Körpergewichts (body weight BW)


 Typischerweise wird synchron zur telemetrischen Kraftmessung eine Ganganalyse durchgeführt. Mittels Daten der Ganganalyse (optische Bewegungserfassung und Messung der Bodenreaktionskräfte) und entsprechenden muskuloskeletalen Computermodellen können die Gelenkskräfte numerisch hergeleitet werden. Folglich können die telemetrischen Kraftdaten helfen, um die Resultate der numerischen Herleitung zu validieren. Insbesonders ist die Messung der Gelenkskräfte mittels instrumentierten Hüftprothesen limitiert auf eine kleine Bevölkerungsgruppe im höheren Lebensalter und ein paar wenige Forschungsinstitute weltweit. Der Vorteil von numerischen Methoden und muskuloskeletalen Computermodellen ist ihre Anwendbarkeit auf eine breitere Zielpopulation und verschiedene Belastungsszenarios (zum Beispiel Sport oder Stürze), sofern die Richtigkeit der Modelle mittels telemetrischen Daten gezeigt wird.
 14.4 - Stürze und ihre Konsequenzen
 
  
    [image: Fig. 14.17: Typische Bruchstellen des proximalen Femurs.]
  
  Fig. 14.17: Typische Bruchstellen des proximalen Femurs.


 Stürze können zu Verletzungen insbesondere Brüchen des femoralen Kopfes mit erheblichen Konsequenzen für die betroffenen Personen führen ( Fig.: 14.17 ). Anhand der geschätzten Anzahl von 1.7 Millionen Hüftfrakturen im Jahre 1990 wird fürs Jahr 2050 eine Anzahl von ca 6.26 Millionen Brüchen vorausgesagt. Die steigende Anzahl der Hüftgelenksbrüche ist auf die älter werdende Population zurückzuführen, mit einem mittleren Alter von 80 Jahren zum Zeitpunkt des Bruches. Die Hauptzahl der Hüftfrakturen entstehen aufgrund Stürzen, und nur eine geringe Zahl ist auf andere Ursachen zurückzuführen (Autounfälle, Sport etc.). Aufgrund der grossen Anzahl von Hüftfrakturen sind ihre Vorbeugung und Behandlung von grosser Bedeutung in der öffentlichen Gesundheit, wissenschaftlichen Forschung und medizinischen Industrie.
 Die Sturzgefahr, als auch die Bruchgefahr des proximalen Femurs, steigt mit zunehmendem Alter aufgrund abnehmender Koordination, Muskelkraft und Knochendichte. Abnehmende Koordination und Muskelkraft führen vermehrt zu Stürzen in alltäglichen Situation; während eine abnehmende Knochendichte das Bruchrisiko erhöht. Dabei zeigen Frauen vier Mal mehr Hüftfrakturen als Männer, wobei die grössere Anzahl Frauen teilweise auf die reduzierte Knochendichte nach der Menopause als auch auf die längere Lebensdauer zurückzuführen ist. Das Risiko von Hüftfrakturen der weissen Ethnikgruppe ist 15% für Frauen und 5% für Männer. Das Risiko für Hüftfrakturen kann teilweise mit einem gesunden Lebensstil reduziert werden; während Übergewicht und mangelnde Fitness zu einer Erhöhung des Risikos führen.
 Das Bruchrisiko des Acetabulums ist im Vergleich zum proximalen Femur geringer. Das Hauptrisiko für Acetabulum Frakturen sind Unfälle mit grossen Beschleunigungen, zum Beispiel Autounfälle. Dabei entstehen Brüche des Acetabulums meistens in Zusammenhang mit anderen Frakturen.
 14.5 - Beschwerden & Behandlungen
 14.5.1 - Osteoarthrose
 Osteoarthrose ist eine chronische, degenerative Erkrankung des Knorpel- und Knochengewebes der Gelenkskontaktflächen, welche primär oder sekundär entstehen kann. Primäre Osteoarthrose entsteht aufgrund einer Abnahme des Proteoglycan- und somit Wassergehaltes von Knorpelgewebe mit zunehmendem Alter, was zu einer Veränderung der mechanischen Eigenschaften des Knorpels führt. Zusätzlich können Knorpelsplitter im Synovialspalt zu Entzündungen der Gelenkskapsel führen, oder es kann zur Bildung von abnormalem Knochengewebe am Rande des Hüftgelenkes kommen, sogenannte “Spurs” oder Osteophytes. Osteoarthrose, zusammen mit Osteophytes und Entzündungen, können zu schmerzhafter und eingeschränkter Hüftbewegung führen.
 Sekundäre Osteoarthrose entsteht aufgrund anderen Faktoren, das resultierende Erkrankungsbild ist jedoch identisch. Faktoren, welche zu sekundärer Osteoarthrose führen können sind zum Beispiel:
 
  	Angeborene Hüftluxation

  	Abnormale Hüftstellungen, z.Bsp. Hüftdysplasie

  	Diabetes

  	Entzündungsbedingte Erkrankungen, z.Bsp. Perthes disease, Lyme disease und chronische Arthritis

  	Unfallbedingte Verletzungen des Hüftgelenkes

  	Gelenksentzündungen, z.Bsp. aufgrund eines Unfalls

  	Hormonelle Erkrankungen

  	Degeneration oder Instabilität der Bänder

  	Übergewicht, d.h. zusätzliche Gelenksbelastungen

  	Sportverletzungen


14.5.2 - Hüftdysplasie
 Hüftdysplasie ist eine Sammelbezeichnung für eine Reihe von Fehlbildungen oder Fehlstellungen des Hüftgelenkes, welche entweder angeboren sind (congenital) oder sich mit zunehmendem Alter entwickeln ( Fig.: 14.18 ). Das Risiko für Hüftdysplasie ist in Mädchen generell höher als in Knaben. Zur Ermittlung der knorpeligen Strukturen und relativen Hüftposition bei Neugeborenen wird in der Regel Ultraschall angewendet. Die äusserliche Behandlung der Hüftdysplasie erfolgt mittels spezieller Windeln, Wickeln, sogenannten Spreizhosen, Tübinger Hüft-Beuge-Schiene oder einer Ruhigstellung mittels Spreizgips. Ohne Behandlung der Dysplasie kann es zu bleibenden Schäden des Hüftgelenkes kommen inklusive Gangstörungen, Bewegungseinschränkungen, Schmerzen und Hüftgelenksarthrose.
 
  
    [image: Fig. 14.18: Verschiedene Typen von Hüftdysplasie mit A) normale Gelenksstellung, B) Dysplasie, C) Subluxation und D) Luxation.]
  
  Fig. 14.18: Verschiedene Typen von Hüftdysplasie mit A) normale Gelenksstellung, B) Dysplasie, C) Subluxation und D) Luxation.


 Wird die Entwicklung der Hüftdysplasie im Kleinkindalter nicht ausreichend unterbunden, kann es zu beträchtlichen Fehlbildungen oder einem Verschliessen des Hüftgelenkes kommen, welche zu Bewegungseinschränkungen, Schmerzen und frühzeitiger Osteoarthrose führen. Manchmal ist ein operativer Eingriff empfehlenswert, um die Hüftgelenksposition zu korrigieren (Osteotomie). Bei der femoralen Osteotomy wird ein Stück des Femurs herausgeschnitten; während bei der Pelvis Osteotomy das Acetabulum mittels verschiedener Schnitte neu positioniert wird ( Fig.: 14.19 ). Die femorale und acetabular Osteotomy erzielen beide eine Verbesserung der Gelenksstellung mit einer optimierten Bewegungsfreiheit und Kraftverteilung und längerfristig das Aufhalten oder Reduzieren von Knorpelschäden der Gelenksflächen, d.h. Osteoarthrose.
 
  
    [image: Fig. 14.19: a) Femorale Osteotomy und b) Pelvis Osteotomy zur Behandlung von Hüftdisplasie.]
  
  Fig. 14.19: a) Femorale Osteotomy und b) Pelvis Osteotomy zur Behandlung von Hüftdisplasie.


 14.5.3 - Femoral-acetabular Impingement
 Das sogenannte femoral-acetabular Impingement (Zusammenstossen) ist charakterisiert durch einen abnormalen Kontakt zwischen dem proximalen Femur und dem Acetabulum aufgrund Knochendeformationen oder Fehlstellungen. Dabei wird ein abnormales Knochenwachstum (Osteophyte) auf der Oberfläche des femoralen Kopfes auch “Cam” Osteophyte genannt; während ein abnormales Knochenwachstum auf dem oberen Rande des Acetabulums auch “Pincer” Osteophyte genannt wird.
 Femoral-acetabular Impingement entsteht im jungen oder mittleren Erwachsenenalter und führt zu einer Behinderung der freien Gelenksbewegung und kann Osteoarthritis und Verletzungen des Labrums zur Folge haben. Die konservative Behandlung beinhaltet eine Reduktion von physischer Aktivität, entzündungshemmende Medikamente und Physiotherapie. Operativ können die Cam oder Pincer Osteophytes arthroskopisch entfernt oder grobe Fehlstellung mittels Osteotomie korrigiert werden.
 
  
    [image: Fig. 14.20: A) Pincer Osteophytes am oberen Rand des Acetabulums führen zu einem Einklemmen des femoralen Kopfes während der Flexion-Extension und innen-aussen Rotation. B) Aufgrund der mechanischen Überbelastung kann es zu zusätzlichen Knorpelschäden auf der gegenüberliegenden Seite des Acetabulums kommen.]
  
  Fig. 14.20: A) Pincer Osteophytes am oberen Rand des Acetabulums führen zu einem Einklemmen des femoralen Kopfes während der Flexion-Extension und innen-aussen Rotation. B) Aufgrund der mechanischen Überbelastung kann es zu zusätzlichen Knorpelschäden auf der gegenüberliegenden Seite des Acetabulums kommen.


 14.5.4 - Risse des Labrums
 Das Labrum ist am Rande des Acetabulum verankert und umschliesst den femoralen Kopf und somit das Hüftgelenk. Risse oder Verletzungen des Labrums können zu wechselnden akuten Schmerzen oder leichteren Hintergrundschmerzen in den Hüften führen. Zusätzlich kann ein Gefühl der Instabilität, Klicken oder Einhängen entstehen. Verletzte Stellen des Labrums können chirurgisch entfernt oder manchmal repariert werden.
 14.5.5 - Korpel- oder Knochensplitter
 Knorpel- oder Knochensplitter können aufgrund verschiedenen Ursachen entstehen und zu Schmerzen, Entzündungen und Gelenksverletzungen führen. Typische Ursachen sind synoviale Chondromatosis oder osteochondrale Verletzungen. Freie Knorpel- oder Knochensplitter können sehr effektiv mittels Arthroskopie entfernt werden.
 14.5.6 - Verletzung des Teres Ligaments
 Verletzungen, inklusive Risse des Teres Bandes entstehen hauptächlich bei ungewollten Spagatbewegungen. Nebst Schmerzen führen Risse des Teres Bandes zu einem Klicken und Instabilität des Hüftgelenkes. Weiter kann es zu Bewegungseinschränkungen kommen. Die gerissenen Stellen des Teres können arthroskopisch entfernt werden, um ein weiteres Einklemmen oder Klicken zu vermeiden.
 14.5.7 - Totale Hüfttransplantation
 Eine Hüfttransplantation ist nötig bei schwerwiegenden Verletzungen des Hüftgelenkes aufgrund Unfällen oder bei fortgeschrittener Osteoarthrose mit chronischen Schmerzen und Bewegungseinschränkungen. Hüftgelenksprothesen bestehen hauptsächlich aus einer Kopfprothese, kurzer oder langer Schaftprothese und/oder einer Hüftpfannenprothese ( Fig.: 14.21 ). Wenn der femorale Kopf und die Hüftpfanne ersetzt werden, so spricht man auch von einer totalen Hüftendoprothese. Während bei der Schaftprothese der femorale Kopf vollständig ersetzt wird, wird bei der Kopf- oder Hüftkappenprothese lediglich die Oberfläche des Kopfes durch eine Metallkappe ersetzt. Dies hat den Vorteil, dass mehr Knochengewebe intakt bleibt und die Prothese vor allem bei jüngeren Patienten zu einem späteren Zeitpunkt revidiert werden kann. Der Nachteil der Kopfprothese ist das Aufeinandertreffen von Metall auf Metall, was zu Metallabrieb und frühzeitigem Versagen führen kann. Schaftprothesen haben teilweise ein modulares Design mit verschieden grossen Schaft- und Kopfkomponenten aus unterschiedlichen Materialien (hauptsächlich Titanlegierungen, Keramik und Polyethen).
 
  
    [image: Fig. 14.21: Die drei Hauptkomponenten von Hüftendoprothesen mit a) Hüftpfannen-, b) Kopf- oder Hüftkappen- und c) Schaftprothese (unzementiert mit poröser Oberfläche oder zementiert mittels Knochenzement).]
  
  Fig. 14.21: Die drei Hauptkomponenten von Hüftendoprothesen mit a) Hüftpfannen-, b) Kopf- oder Hüftkappen- und c) Schaftprothese (unzementiert mit poröser Oberfläche oder zementiert mittels Knochenzement).


 Operativ wird das Hüftgelenk zuerst entkoppelt und der femorale Kopf entfernt oder die Gelenksoberflächen abgerieben. Zur Verankerung der Schaftprothese gibt es zementierte und unzementierte Methoden. Zementierte Prothesen werden mittels sogenanntem Knochenzement im Hals des Femurs verankert. Unzementierte Prothesen sind von einer porösen Schicht überzogen, um das Knochenwachstum und damit die Verbindung mit dem Knochen zu stimulieren. Unzementierte Prothesen erfordern eine längere, post-operative Entlastung des Beines, um die knöcherne Integration zu gewährleisten. Im Gegenteil dazu können Patienten mit zementierten Prothesen bereits am ersten Tag nach der Operation die ersten Schritte gehen. Übliche Risiken des operativen Eingriffes sind Blutgerinnsel, Infektionen oder Verletzungen der Nerven. In einer kleinen Anzahl von Patienten kommt es im Laufe der Jahre zu einer Lockerung der Prothese, welche zu Schmerzen, Entzündungen und allfälligen Revisionsoperationen führen können.
 14.5.8 - Klinische Bestandesaufnahme
 Verschiedene Fragebogen wurden entwickelt, um den Schweregrad einer chronischen Hüftbeschwerde (z.Bsp. Osteoarthritis) oder das Resultat von Hüftoperationen zu evaluieren, so zum Beispiel der Harris oder Oxford hip score, der HOOS oder der WOMAC score. Der Hauptbestandteil dieser Fragebogen basiert auf der subjektiven Rückmeldung der Patienten. So beinhaltet zum Beispiel der WOMAC (Western Ontario and MacMaster Universities Arthritis Index) score und der HOOS (Hip disability and Osteoarthritis Outcome Score) eine Reihe von Fragen bezüglich dem Schmerzempfinden, der Gelenkssteifigkeit und der funktionellen Bewegungseinschränkungen während täglichen Aktivitäten. Der Harris hip score beinhaltet zusätzlich die quantitative Ermittlung des Bewegungsspielraums (range of motion ROM) der Hüfte durch den Chirurgen oder Physiotherpeuten.
 14.6 - Knochenanpassung: Form folgt Funktion
 Knochen ist keine starre Struktur sondern wandelt sich ständig um. Der Prozess des “Bone Remodellings” findet fortlaufend statt und dient dazu, ein stabiles und funktionsfähiges Skelettsystem zu erhalten. Dabei wird Knochengewebe von den sogenannten Osteoklasten abgebaut und neue Knochenzellen von den sogenannten Osteoblasten aufgebaut. Allgemein haltet sich der Knochenumbau im erwachsenen, zeugungsfähigen Alter im Gleichgewicht; während im heranwachsenden Alter die Knochen-Aufbaurate überwiegt und nach der Menopause die Abbaurate zunimmt. Die äussere mechanische Belastung der Knochen spielt eine entscheidende Rolle im Prozess des Bone Remodellings; der genaue Mechanismus der Steuerung und Grösse der Aufbau-Abbaurate ist jedoch weiterhin unbekannt.
 14.6.1 - Das Wolffsche Gesetz
 Julius Wolff war deutscher Arzt (1836-1902) und erster Professor für Orthopädie an der Charite – Universitätsmedizin Berlin. Aufgrund seiner langjährigen Tätigkeit als orthopädischer Chirurg postulierte er das Wolffsche Gesetz, welches die Knochengeometrie in Verbindung bringt mit den äusseren, mechanischen Einflüssen auf den Knochen. Anhand seiner Forschung hat Wolff gezeigt, dass sich die Form des Knochens der Funktion anpasst, insbesondere die Ausrichtung der Knochentrabekel ( Fig.: 14.22 ). Das Wolffsche Gesetz oder das “Gesetz der Transformation der Knochen (1892)” besagt, dass sich Knochengewebe aufbaut und an Festigkeit zunimmt wenn der Knochen belastet wird. Umgekehrt baut sich Knochengewebe ab, wenn der Knochen nicht belastet wird.
 
  
    [image: Fig. 14.22: Julius Wolff (1836-1902) postulierte anhand seiner Untersuchungen an Femurköpfen das Wolffsche Gesetz, welches besagt dass sich Knochentrabekel in Richtung der dominanten mechanischen Kräfte ausrichten. Das Wolffsche Gesetz wurde anhand der mathematischen Methoden vom Bauingenieur Karl Culmann (1821-1881), rechts im Bild, bestätigt.]
  
  Fig. 14.22: Julius Wolff (1836-1902) postulierte anhand seiner Untersuchungen an Femurköpfen das Wolffsche Gesetz, welches besagt dass sich Knochentrabekel in Richtung der dominanten mechanischen Kräfte ausrichten. Das Wolffsche Gesetz wurde anhand der mathematischen Methoden vom Bauingenieur Karl Culmann (1821-1881), rechts im Bild, bestätigt.


 Julius Wolff wurde bei der Interpretation und mechanischen Auswertung seiner Forschungsarbeiten unter anderem von Karl Culmann (1821 – 1881) unterstützt. Karl Culmann war Bauingenieur und Professor an der ETH Zürich. Sein Hauptwerk “Die graphische Statik (1866)” umfasst zeichnerische Methoden, um die Kräfte von Bauwerken insbesonders Stahlbrücken zu veranschaulichen und zu berechnen. Die Anwendungen der statischen Methoden von Culmann auf die Forschungsbefunde von Wolff lieferte quantitative Beweise, dass die innere Architektur und äussere Form von Knochen mathematischen Regeln und gegebenen Belastungsmustern folgt.
 14.6.2 - Einfluss von Hüftendoprothesen
 Im Falle eines künstlichen Hüftgelenkes hat die Position der Prothese, das Design, das Material und die Verankerungsmethode einen Einfluss auf das umgebende Knochengewebe. Falls die Prothese einen grossen Teil der Kräfte absorbiert, kommt es zu einem sogenannten Shielding. Das heisst, das anliegende Knochengewebe wird nicht oder ungenügend belastet und es kommt zum Knochenabbau und allenfalls Lockerung der Prothese. Mittels Messungen der Knochendichte (bone mass density BMD) in Patienten mit zementierten und unzementierten Hüftprothesen hat sich gezeigt, dass die Knochenabbaurate bei unzementierten Schaftprothesen tendenziell grösser ist als bei zementierten Schaftprothesen und entlang des Schaftes von proximal nach distal abnimmt ( Fig.: 14.23 ). Das Messen der Knochendichte ist zum Beispiel mittels Dual-Röntgen-Absorptiometrie (DEXA) möglich. Dabei haben Forschungsresultate anhand DEXA Messungen weiter gezeigt, dass die Knochendichte in den ersten 6-12 Monaten nach der Operation am steilsten abnimmt (-5 bis -15%), anschliessend weitgehend stagniert und nach 36 Monaten tendenziell wieder leicht zunimmt (Rahmy et al., 2004).
 
  
    [image: Fig. 14.23: Veränderung der Knochendichte (bone mass density BMD) anhand DEXA Messungen in 20 Patienten mit einer Charnley zementierten primären Schaftprothese (linkes Bild) und in 16 Patienten mit einer Prophor unzementierten primären Schaftprothese (rechtes Bild). Resultate aus Cohen and Rushton (1995) und Arabmotlagh et al. (2005).]
  
  Fig. 14.23: Veränderung der Knochendichte (bone mass density BMD) anhand DEXA Messungen in 20 Patienten mit einer Charnley zementierten primären Schaftprothese (linkes Bild) und in 16 Patienten mit einer Prophor unzementierten primären Schaftprothese (rechtes Bild). Resultate aus Cohen and Rushton (1995) und Arabmotlagh et al. (2005).


 14.6.3 - Weitere Faktoren
 Das Wolffsche Gesetz besagt, dass die Form von Knochen der Funktion folgt (“form follows function”). Zu den (bio-)mechanischen Faktoren, welche die Knochendichte und Form beeinflussen, zählen unter anderem die Anatomie einer Person, die Art der Belastung (Stärke, Dauer, Frequenz) und die Kraftübertragung zwischen benachbarten Strukturen. Dabei ist es jedoch wichtig zu betonen, dass die Eigenschaften und Umbaurate von Knochengewebe nicht nur mechanischen Faktoren unterliegt. Unter anderem spielen der Hormonhaushalt, genetische Faktoren, die Ernährung und die Durchblutung des Knochengewebes einen Einfluss. Weiter können bestimmte Medikamente oder Krankheiten sowie übermässiger Nikotin-, Koffein- oder Alkoholkonsum einen negativen Einfluss auf die Knochendichte haben.
 
  Finite Element Modellierung

  Die Finite Element (FE) Methode kann herangezogen werden, um den mechanischen Effekt von Belastungen auf den Knochen zu untersuchen. Dabei wird der Knochen als deformierbares Kontinuum mit speziellen Materialeigenschaften betrachtet. Die Geometrie des Knochens wird mittels finiten Elementen parameterisiert. Finite Elemente können 2- oder 3-dimensional sein mit linearen oder exponentiellen lokalen Koordinaten (geometrische Koordinaten). Am weitesten verbreitet sind dreieckige, lineare Elemente, insbesonders in kommerziellen FE Software Packages.

  Die materiellen Eigenschaften des Knochengewebes werden üblicherweise mittels experimenteller Messungen ermittelt und anschliessend jedem Element des FE Modells zugeordnet. Falls möglich wird dabei zwischen kortikalem und trabekulärem Knochengewebe unterschieden, d.h. den entsprechenden Elementen werden verschiedene Materialeigenschaften zugeordnet. Anhand von gegebenen Anfangsbedingungen (angreifende Muskel- und Gelenkskräfte, als auch Gelenksposition) kann der innere Spannungszustand des Knochens für die gegebenen Materialeigenschaften ermittelt werden.

  Mittels FE Modellierung kann zum Beispiel die resultierende Spannung des Knochengewebes für eine Reihe von Belastungsmustern oder verschiedene Materialeigenschaften ermittelt werden. So haben Speirs et al. (2007) und Tohtz et al. (2008) gezeigt, dass kurze Schaftprothesen einen grossen Teil der vertikalen Hüftgelenksbelastung absorbieren, was zu einer Entlastung des anliegenden Knochengewebes führt ( Fig.: 14.24 ). Diese Resultate stehen im Einklang mit der reduzierten Kochendichte im proximalen Femur post-operativ ( Fig.: 14.23 ) und bestätigen das Wolffschen Gesetz “Form folgt Funktion” oder anders ausgedrückt “use it or lose it”.

  
    
      [image: Fig. 14.24: Resultierende Spannungsmuster im proximalen Femur im Falle einer kurzen Schaftprothese (totale Endoprothese TEP) im Vergleich zum physiologischen Zustand (intact). Es wird ersichtlich, dass der Femur im proximalen Bereich aufgrund des Implantates entlastet wird (unloading). Resultate aus Speirs et al. (2007) und Tohtz et al. (2008).]
    
    Fig. 14.24: Resultierende Spannungsmuster im proximalen Femur im Falle einer kurzen Schaftprothese (totale Endoprothese TEP) im Vergleich zum physiologischen Zustand (intact). Es wird ersichtlich, dass der Femur im proximalen Bereich aufgrund des Implantates entlastet wird (unloading). Resultate aus Speirs et al. (2007) und Tohtz et al. (2008).
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15
Fuss und Sprunggelenkkomplex


  Fussmuskulatur

  
    	M. triceps surae (M. gastrocnemius und M. soleus)

    	M. tibialis anterior

    	M. tibialis posterior

    	M. peronaeus longus

    	M. peronaeus brevis

    	M. extensor hallucis longus

    	M. extensor hallucis brevis

    	M. extensor digitorum longus

    	M. extensor digitorum brevis

    	M. flexor hallucis longus

    	M. flexor hallucis brevis

    	M. flexor digitorum longus

    	M. flexor digitorum brevis

  


 Der Fuss spielt eine wichtige Rolle in der Fortbewegung. Er ermöglicht die Kraftübertragung zwischen Körper und Boden, wirkt als rigider Hebelarm, dämpft Aufprallkräfte und zeigt Flexibilität und Korrekturbewegungen zur Gleichgewichtserhaltung und Haltungskontrolle im Stehen, wie auch im Gehen, z.B. auf verschiedenen Untergründen, im Einbeinstand, etc.. Seine Funktionalität wird über eine komplexe anatomische Struktur, mit 26 Knochen, über 30 Ansatzstellen von Muskeln und über 100 Bänder gewährleistet.
 Einen grossen Teil der Bewegung wird über den Sprunggelenks-Rückfuss-Komplex ermöglicht, welcher den Übergang zwischen Fuss und Unterschenkel bildet. Beachtenswert ist, dass die Belastung, welche im Fuss auf zahlreiche Knochen verteilt ist, vollständig über die relativ kleine Gelenksfläche zwischen Talus und Tibia übertragen werden muss.
 15.1 - Knöcherne Strukturen
 Der Fuss kann in drei Hauptteile, den Vorfuss, den Mittelfuss und den Rückfuss eingeteilt werden. Rückfuss- und Mittelfussknochen zusammen werden häufig als Tarsus bezeichnet ( Fig.: 15.1 und 15.2 ).
 
  	Rückfuss: Talus, Calcaneus

  	Mittelfuss: Os Cuboideum, Os Naviculare, Os Cuneiforme (mediale, intermedium und laterale)

  	Vorfuss: Metatarsale 1-5, Phalangen 1-5 (Phalangen 2-4 bestehen aus End-, Mittel- und Grundphalanx; Phalanx 1 nur aus End- und Grundphalanx)



  
    [image: Fig. 15.1: Laterale Ansicht der knöchernen Strukturen (ohne Phalangen)]
  
  Fig. 15.1: Laterale Ansicht der knöchernen Strukturen (ohne Phalangen)


 
  
    [image: Fig. 15.2: Mediale Ansicht der knöchernen Strukturen]
  
  Fig. 15.2: Mediale Ansicht der knöchernen Strukturen


 15.2 - Gelenke
 Das obere Sprunggelenk
 Das obere Sprunggelenk (OSG, talocrurales Gelenk) wird aus den distalen Gelenksflächen von Tibia und Fibula sowie der superioren Gelenksfläche des Talus gebildet. Lateraler Malleolus der Fibula und medialer Malleolus der Tibia sowie die inferiore Fläche der distalen Tibia artikulieren mit den drei Fazetten des Talus.
 Das untere Sprunggelenk
 Das untere Sprunggelenk (USG, subtalares Gelenk) wird aus dem talocalcanealen Gelenk und dem talonavicularen Gelenk gebildet. Beim talocalcanealen Gelenk artikuliert die inferiore Gelenksfläche des Talus mit der superioren Gelenksfläche des Calcaneus. Das alonaviculare Gelenk besteht aus der Artikulation zwischen der anterioren Gelenksfläche des Talus und dem Os Naviculare. Der Talus ist somit der einzige Knochen, welcher mit den Knochen des Unterschenkels artikuliert.
 OSG und USG bilden eine funktionelle Einheit und werden häufig als Sprunggelenkkomplex bezeichnet.
 Das Chopart’sche Gelenk
 Das Chopart’sche Gelenk besteht aus dem Talonaviculare Gelenk und dem Calcaneocuboid Gelenk und beinhaltet somit die beiden Gelenke zwischen Rückfuss und Mittelfuss.
 Das Lisfranc’sche Gelenk
 Das Lisfranc’sche Gelenk ist das Gelenk welches zwischen den Mitelfussknochen, also den drei Os Cuneiforme und dem Os Cuboideum und den 5 Metatarsalknochen gebildet wird. Da es das Gelenk zwischen dem Tarsus und den Metatarsalen Knochen beschreibt, wird es auch Tarso-Metatarsalgelenk genannt.
 Metatarsophalangealgelenke
 Die Gelenke zwischen den 5 Metatarsalen und den 5 Grundphalangen sind die Metatarsophalangealgelenke. Die Gelenke zwischen den einzelnen Gliedern der Phalangen werden als Interphalangealgelenke bezeichnet.
 15.3 - Bewegungen
 Die Bewegungen des Sprunggelenkkomplexes werden wie folgt bezeichnet:
 Rotation in der Sagittalebene
 1. Dorsalflexion ist das Anheben des Fusses
 2. Plantarflexion ist das nach unten führen des Fusses
 Rotation in der Frontalebene, resp. um die Längsachse des Fusses
 3. Inversion ist das Anheben der Fussinnenkante
 4. Eversion ist das Anheben der Fussaussenkante
 Rotation in der Transversalebene, resp. weg von oder zur Sagittalebene
 5. Abduktion ist das “Nach-aussen-drehen” des Fusses
 6. Adduktion ist das “Nach-innen-drehen” des Fusses
 Bewegungskombination
 7. Pronation besteht aus Dorsalflexion, Eversion und Abduktion.
 8. Supination besteht aus aus Plantarflexion, Inversion und Adduktion.
 Die Bewegungsübertragung zwischen Calcaneus und Tibia ist eine gekoppelte Bewegung. Dorsalflexion ist gekoppelt mit Eversion und Tibia-Innenrotation, wobei Plantarflexion gekoppelt ist mit Inversion und Tibia-Aussenrotation.  Der Kopplungskoeffizient ist abhängig von der axialen Belastung und ist richtungsabhängig.
 15.3.1 - Rotationsachsen
 Der Verlauf der Rotationsachsen von OSG und USG sind in ( Fig.: 15.3 ) dargestellt. Die Definition dieser Rotationsachsen gehen zurück auf die anthropometrischen Studien von Inman (1976) und Isman and Inman (1969) an über 107 Kadavern. Diese Betrachtung der Gelenke als Scharniergelenke mit einer einzelnen schrägen fixen Achse, wurde in späteren in vivo Studien nicht bestätigt. Die Achse kann nicht als fix angenommen werden, sondern ändert ihre Lage und Richtung im Verlauf der Bewegung. Für eine angenäherte Beschreibung der Bewegung in OSG und USG eignen sie sich jedoch trotzdem. Aufgrund der Richtung dieser Achsen kann gefolgert werden, dass die dominierende Bewegung im OSG einer Plantar-/Dorsiflexion, und im USG einer Supination/Pronation entspricht. Es ist jedoch anzufügen, dass auch das OSG Bewegung in der Frontalebene und der Transversalebene zeigt.
 15.3.2 - Range of Motion
 Die Bewegung in OSG und USG sind stark gekoppelt, so wird häufig nur eine Rückfuss zu Unterschenkel Bewegung beschrieben. Die maximalen Bewegungsausmasse von Rückfuss zu Unterschenkel variieren je nach Messmethodik, Koordinatensystem und Individuum stark. Die Literatur liefert deshalb sehr unterschiedliche Werte für das Bewegungsausmass des Sprunggelenkkomplexes (List, 2009):
 
  	Dorsalflexion: 12-25°

  	Plantarflexion: 23-55°

  	gesamtes Bewegungsausmass in Sagittalebene: 37-70°

  	Ab-/Adduktion: 9-52°

  	In/Eversion: 11-32°


Das OSG trägt dabei mehr zur Bewegung in der Sagittalebene, das USG mehr zur In-/Eversionsbewegung bei. Das grösste Bewegungsausmass findet sich in der Sagittalebene.
 Der Mittelfuss zeigt wenige Grad Dorsalflexion bis ca. 15° Plantarflexion.
 Die Metatarsophalangealgelenke zeigen bis zu 90° Dorsalflexion (Extension) und 50° Plantarflexion (Flexion) (Nordin and Frankel, 1989).
  
 
  
    [image: Fig. 15.3: Rotationsachsen des oberen und unteren Sprunggelenks (Procter, 1980)]
  
  Fig. 15.3: Rotationsachsen des oberen und unteren Sprunggelenks (Procter, 1980)


 15.4 - Bandstrukturen
 Der Fuss und das Sprunggelenk wird durch über 100 Bänder stabilisiert. Das obere Sprunggelenk wird lateral von den lateralen Kollateralbändern, medial durch die medialen Kollateralbänder, auch Ligamentum Deltoideum genannt, stabilisiert. Die Malleolengabel wird durch die Tibiofibulare Syndesmose zwischen Tibia und Fibula stabilisiert ( Fig.: 15.4 und 15.5 ).
 Leardini et al. (2000) beschreibt aufgrund von Kadaverstudien ein nahezu isometrisches Verhalten des Ligamentum Calcaneofibulare sowie des Ligamentum Tibiocalcaneale. Er schliesst daraus, dass diese zwei Bänder die Bewegung führen. Die anderen Bänder, welche nicht gespannt sind und erst am Ende des Bewegungsausmasses des Sprunggelenkkomplexes gedehnt werden, limitieren die Bewegung.
 85% der Sprunggelenkverletzungen betreffen die lateralen Kollateralbänder, wobei am häufigsten das Ligamentum talofibulare anterius betroffen ist. Syndesmosenverletzungen treten etwa bei 16% der Sprunggelenksverletzungen auf. Die medialen Kollateralbänder sind viel seltener von Verletzungen betroffen.
 
  
    [image: Fig. 15.4: Bandstrukturen, oben laterale Ansicht, unten mediale Ansicht (Netter, 2011)]
  
  Fig. 15.4: Bandstrukturen, oben laterale Ansicht, unten mediale Ansicht (Netter, 2011)


 
  
    [image: Fig. 15.5: Frontaler Schnitt durchs OSG mit tibiofibularer Syndesmose (Hamill and Knutzen, 1995)]
  
  Fig. 15.5: Frontaler Schnitt durchs OSG mit tibiofibularer Syndesmose (Hamill and Knutzen, 1995)


 15.5 - Muskulatur
 Bei der Fussmuskulatur wird zwischen der langen (extrinsischen) und der kurzen (intrisischen) Fussmuskulatur unterschieden. Die lange Fussmuskulatur hat ihren Ursprung am Unterschenkel, überzieht das Sprunggelenk und setzt am Fuss an ( Fig.: 15.6 ). Die kurze Fussmuskulatur hat Ursprung wie auch Ansatz innerhalb des Fusses ( Fig.: 15.6 ).
 
  Die Extensorengruppe macht eine Dorsalflexion (Extension) des Fusses:

 
  	Tibialis anterior

  	M. Extensor hallucis longus

  	M. Extensor digitorum longus.


Der Tibialis anterior ist zudem ein wichtiger Supinator. Ausserdem machen M. Extensor digitorum longus und M. Extensor hallucis longus eine Zehen-, resp. Grosszehenextension.
 
  Die Flexorengruppe macht eine Fussplantarflexion (Flexion):

 
  	M. Triceps surae

  	M. Plantaris

  	M. Flexor hallucis longus

  	M. Flexor digitorum longus

  	M. Tibialis posterior


M. Flexor digitorum longus und M. Flexor hallucis longus machen zudem eine Zehen-, respektive Grosszehenflexion. Der M. Tibialis posterior ist ein wichtiger Supinator. Die Peronaeusgruppe (M. Peronaeus longus, M. Peronaeus brevis) sind die wichtigsen Pronatoren und helfen bei der Plantarflexion.
 Zur kurzen Fussmuskulatur gehören auf der dorsalen Seite des Fusses die Zehenextensoren und auf der plantaren Seite die Gruppe der Zehenflexoren sowie M. Abductor hallucis und M. Adductor hallucis, welche verantwortlich sind für die Grosszehen Ab- und Adduktion sowie weitere, auf welche hier nicht eingegangen wird.
 
  
    [image: Fig. 15.6: Lange (Extrinsische) Fussmuskulatur (Netter, 2011)]
  
  Fig. 15.6: Lange (Extrinsische) Fussmuskulatur (Netter, 2011)


 
  
    [image: Fig. 15.7: Lange (Extrinsische) Fussmuskulatur (Netter, 2011)]
  
  Fig. 15.7: Lange (Extrinsische) Fussmuskulatur (Netter, 2011)


 
  
    [image: Fig. 15.8: Lange (Extrinsische) Fussmuskulatur (Netter, 2011)]
  
  Fig. 15.8: Lange (Extrinsische) Fussmuskulatur (Netter, 2011)


 
  
    [image: Fig. 15.9: Lange (Extrinsische) Fussmuskulatur (Netter, 2011)]
  
  Fig. 15.9: Lange (Extrinsische) Fussmuskulatur (Netter, 2011)


 
  
    [image: Fig. 15.10: Kurze (Intrinsische) Fussmuskulatur (Gray, 1918)]
  
  Fig. 15.10: Kurze (Intrinsische) Fussmuskulatur (Gray, 1918)


 15.6 - Fersenpolster
 Die Struktur der Fusssohle kennzeichnet sich durch eine subkutane Druckkammerstruktur. Kräftige Bindegewebssepten umschliessen grosse Fettgewebskammern. Unter dem Calcaneus wird die Fusssohle bei Belastung bis auf die Hälfte ihrer Dicke zusammengedrückt ( Fig.: 15.11 ).
 
  
    [image: Fig. 15.11: Fersenpolster. Subkutane Druckkammerstruktur: Fettgewebskammern von Septen umschlossen, spiralförmig angelegt. Bei Belastung verdrehen sich die Septen etwas und verdichten damit das Fersenpolster. (Debrunner, 1998)]
  
  Fig. 15.11: Fersenpolster. Subkutane Druckkammerstruktur: Fettgewebskammern von Septen umschlossen, spiralförmig angelegt. Bei Belastung verdrehen sich die Septen etwas und verdichten damit das Fersenpolster. (Debrunner, 1998)


 Das elastische Verhalten der Fusssohle ist in ( Fig.: 15.12 ) dargestellt. Die Fusssohle verformt sich bei Belastung nichtlinear. Bei zunehmender Belastung wird sie härter, bei der Entlastung zeigt die Kraft-Deformationskurve-Kurve eine deutliche Hysterese. Das Fersenpolster wirkt beim Auftreffen des Fusses dämpfend. Ein Teil der in die Deformation gesteckten Energie wird in Wärme umgewandelt (dissipiert). Die Hysteresefläche entspricht also der Verlustenergie, je grösser diese Fläche, desto grösser die Dämpfung ( Fig.: 15.12 ).
 
  
    [image: Fig. 15.12: Kraft-Deformationsdiagramm der Fusssohle und von Schaumgummi (strichpunktiert). Kompression bei Belastung mit typischer Hysterese bei der Entlastung. (Debrunner, 1998)]
  
  Fig. 15.12: Kraft-Deformationsdiagramm der Fusssohle und von Schaumgummi (strichpunktiert). Kompression bei Belastung mit typischer Hysterese bei der Entlastung. (Debrunner, 1998)


 15.7 - Fussgewölbe
 Der menschliche Fuss zeigt eine Aufwölbung des Fussskeletts, welche sich zwischen Calcaneus und der Reihe der Metatarsalen erstreckt. Das Fussgewölbe wird traditionell als Fachwerk, gebildet aus medialem und lateralem Längsgewölbe sowie einem Quergewölbe, beschrieben ( Fig.: 15.13 ). Das Fussgewölbe wird passiv durch die verkeilende Form der Fussknochen, die Plantaraponeurose und die plantaren Bandstrukturen sowie aktiv durch die plantare intrinsische Fussmuskulatur und auch durch die Sehnen-Muskelzüge der extrinsischen Fussmuskeln, wie Tibialis posterior, Flexor hallucis longus, Flexor digitorum longus, Peroneus longus, etc. aufrechterhalten. Besonders das mediale Längsgewölbe ermöglicht ein Dämpfen von Aufprallkräften durch ein Abflachen des Gewölbes.
 
  
    [image: Fig. 15.13: Mediales und laterales Längsgewölbe sowie Quergewölbe des Fusses (Hamill and Knutzen, 1995)]
  
  Fig. 15.13: Mediales und laterales Längsgewölbe sowie Quergewölbe des Fusses (Hamill and Knutzen, 1995)


 
  
    15.7.1 - 
  
  Plantaraponeurose

 Die Plantaraponeurose ist eine Sehnenplatte an der Fussunterseite, welche sich vom Calcaneus bis zu der Basis der 5 Phalangen erstreckt ( Fig.: 15.14 ). Sie wirkt als Art Seilzug und ermöglicht so eine passive Stabilisation des Fussgewölbes. Mit dem Seilwindenmechanismus (windlass mechanism, Hicks 1954) wird durch Extension der Zehen, dadurch dass die Plantaraponeurose sich über die Zehengrundgelenke (Metatarsophalangeal-Gelenke) erstreckt, die Spannung in der Plantaraponeurose erhöht und damit die Fusswölbung verstärkt ( Fig.: 15.15 ).
 
  
    [image: Fig. 15.14: Plantaraponeurose (Hamill and Knutzen, 1995)]
  
  Fig. 15.14: Plantaraponeurose (Hamill and Knutzen, 1995)


 
  
    [image: Fig. 15.15: A. Diagram of a truss. The wooden members are analogous to the bony structure of the foot. The plantar fascia is represented by a tether between the ends of the bones. The shorter the tether the higher the truss is raised. B. Diagram of a Spanish windlass.The metatarsal is represented by the fixed wooden member and the proximal phalanx is represented by the moving member. The rope attached to the moving member represents the attachment of the plantar fascia to the proximal phalanx. As the moving member turns, the rope advances. C. Diagram of a combined truss ans Spanish windlass which illustrates the function of the plantar fascia in raising the arch of the foot and at the same time locking the joints and making a single unit from multiple individual bones and joints.]
  
  Fig. 15.15: Schematische Illustration des Mechanismus der Plantaraponeurose zur Aufrechterhaltung des Fusslängsgewölbes (Nordin and Frankel, 1989)
 A. Diagram of a truss. The wooden members are analogous to the bony structures of the foot. The plantar fascia is represented by a tether between the ends of the bones. The shorter the tether the higher the truss is raised.
 B. Diagram of a Spanish windlass. The metatarsal is represented by the fixed wooden member and the proximal phalanx is represented by the moving member. The rope attached to the moving member represents the attachment of the plantar fascia to the proximal phalanx. As the moving member turns, the rope advances.
 C. Diagram of a combined truss and Spanish windlass, which illustrates the function of the plantar fascia in raising the arch of the foot and at the same time locking the joints and making a single unit from multiple individual bones and joints.


 15.8 - Korrekturbewegungen
 Die Unterschenkel- und Fussmuskulatur spielt eine wichtige Rolle bei der Erhaltung der aufrechten Körperhaltung. Erschütterungen, Bewegungen des Bodens, Schwerpunktverschiebungen werden über den spezifischen sensorischen Apparat (Druckrezeptoren der Sohlenhaut, propriozeptive Sensorik in den Gelenkstrukturen und Spannungssensoren in Sehnen und Muskeln) erfasst und lösen automatisch kleine Korrekturbewegungen aus.
 
  Beispiel: Beim Stehen

  Befindet sich der Kraftangriffspunkt in einer Mittellage (30-40% Fusslänge) so wird die Muskelaktivität der untersuchten Muskeln sehr klein. Wird der Körperschwerpunkt nach hinten verlagert nimmt die Aktivität des Tibialis anterior zu, bei einer Vorlage, also einer vermehrten Belastung des Vorfusses, zeigen hingegen die Wadenmuskulatur sowie der Abductor hallucis erhöhte Aktivität.

  
    
      [image: Fig. 15.16: Relative Muskelaktiviät (in % der maximalen Aktivität) beim Stehen in Abhängigkeit von der Schwerpunktlage. ABH: Abductor hallucis, TA: Tibialis anterior, SL: Soleus, GCM, GCL: Gastrocnemius medialis und lateralis. (Debrunner, 1998)]
    
    Fig. 15.16: Relative Muskelaktiviät (in % der maximalen Aktivität) beim Stehen in Abhängigkeit von der Schwerpunktlage. ABH: Abductor hallucis, TA: Tibialis anterior, SL: Soleus, GCM, GCL: Gastrocnemius medialis und lateralis. (Debrunner, 1998)

  


 15.9 - Rigider Abstosshebel
 Der Fuss hat eine wichtige Funktion in der Bewegungsübertragung während der Fortbewegung. Durch die aktive Verspannung über die lange und kurze Fussmuskulatur sowie die passive Verspannung durch die plantaren Bandstrukturen und die Plantaraponeurose, wirkt der Fuss als rigider Abstosshebel ( Fig.: 15.17 ).
 
  
    [image: Fig. 15.17: Fuss als rigider Abstosshebel (Debrunner, 1998)]
  
  Fig. 15.17: Fuss als rigider Abstosshebel (Debrunner, 1998)


 15.10 - Erfassen der Kinematik des Sprunggelenk- und Fusskomplexes
 Der Fuss zeigt mit seiner grossen Anzahl von Knochen, Bändern und Muskeln eine sehr hohe Komplexität. Das Verstehen der Bewegungen und Belastungen im Fuss- und Sprunggelenkkomplex ist schon lange wichtiger Bestandteil der biomechanischen Forschung und Grundlage für zahlreiche präventive Massnahmen, Therapien sowie natürlich auch für das Entwickeln von Sprunggelenksarthroplastiken.
 15.10.1 - Kadaverstudien
 Sehr viel wertvolles Wissen hat man durch Kadaverstudien erlangt. So wurden maximale Bewegungsausmasse, die Kopplung des Rückfuss-Unterschenkel-Komplexes, die Rotationsachsen und Bewegungen der einzelnen Gelenke im Fuss, sowie die Funktion von Sehnen und Bändern untersucht ( Fig.: 15.18 ). Nachteil der Kadaverstudien ist, dass sie nicht in vivo Daten liefern, und somit die Funktion der aktiven Muskulatur nicht integriert ist
 
  
    [image: Fig. 15.18: Kadaverstudie zur Kopplung (Hintermann, 1994)]
  
  Fig. 15.18: Kadaverstudie zur Kopplung (Hintermann, 1994)


 15.10.2 - Motion Capture Systeme
 Eine Vielzahl an Untersuchungen wird mit reflektierenden Hautmarkern und Motion Capture Systemen durchgeführt ( Fig.: 15.19 ). Diese nicht invasive Art ermöglicht die 3D Erfassung der Bewegung der Körpersegmente z.B. um die Effekte von verschiedenen Schuhen, Schuheinlagen, Verletzungen etc. zu quantifizieren. Nachteil dieser Methodik ist, dass nicht direkt die Knochenbewegung gemessen werden kann, sondern immer auch eine Bewegung zwischen Hautmarker und darunterliegendem Knochen stattfindet (Hautbewegungsartefakte).
 
  
    [image: Fig. 15.19: Erfassung der Fusskinematik mit Hautmarkern]
  
  Fig. 15.19: Erfassung der Fusskinematik mit Hautmarkern


 15.10.2 - Weitere
 Um die Knochenbewegung in vivo und ohne Beeinflussung durch Hautbewegung zu erfassen, gibt es die Möglichkeit von Stereoröntgenphotogrammetrie, Bone Pins oder neuerdings auch Videofluoroskopie. Bei der Stereoröntgenphotogrammetrie werden zwei Röntgensysteme kombiniert und die Fussknochenbewegung über implantierte Tantalumkügelchen in verschiedenen statischen Positionen erfasst ( Fig.: 15.20 ). Bei den Bone Pin Messungen werden unter Lokalanästhesie Knochenschrauben direkt in die Knochen geschraubt und so die Bewegung der Knochen in vivo in der Dynamik gemessen ( Fig.: 15.21 ). Mit der Videofluoroskopie können Röntgenfilme des Fusses oder eines Implantates in der Bewegung erstellt werden. Anschliessend kann mit dem Wissen über die Geometrie des Knochens oder eines Implantates die 3D Position und Orientierung rekonstruiert werden. Diese Methode zeigt den Nachteil einer Strahlenexposition ( Fig.: 15.22 ).
 
  
    [image: Fig. 15.20: Erfassung der Fusskinematik mittels Röntgenstereophotogrammetrie und implantierten Tanatalummarkern Lundberg (1989)]
  
  Fig. 15.20: Erfassung der Fusskinematik mittels Röntgenstereophotogrammetrie und implantierten Tanatalummarkern (Lundberg, 1989)


 
  
    [image: Fig. 15.21: Erfassung der Fusskinematik mittels BonePins (Bild zur Verfügung gestellt von Peter Wolf)]
  
  Fig. 15.21: Erfassung der Fusskinematik mittels BonePins (Bild zur Verfügung gestellt von Peter Wolf)


 
  
    [image: Fig. 15.22: Erfassung der Fusskinematik mittels Videofluoroskopie (List, 2009)]
  
  Fig. 15.22: Erfassung der Fusskinematik mittels Videofluoroskopie (List, 2009)


 15.11 - Beschwerden
 Der Sprunggelenk- und Fusskomplex wird häufig verletzt bei sportlichen Aktiviäten oder im Alltag.
 Häufige Beschwerden welche auftreten sind:
 
  	Hallux Valgus

  	Plantar Fasziitis

  	Fersensporn

  	Achillessehnenentzündung

  	Supinationstrauma

  	Überlastungsbrüche

  	…


15.12 - Sprunggelenksarthroplastik
 15.12.1 - Arthrose
 Eine Arthrose im Sprunggelenk äussert sich mit Knorpeldegeneration, Gelenksdeformation und daraus folgend Schmerz und einem eingeschränkten Bewegungsausmass. Dies bedeutet für den Patienten eine schlechtere Mobilität und Lebensqualität. Mögliche operative Eingriffe sind die Arthrodese und die Sprunggelenksarthroplastik. Beide verfolgen das Ziel der Schmerzreduktion und dem Wiedererlangen der Mobilität.
 15.12.2 - Arthrodese
 Bei der Arthrodese versteift man das Gelenk mittels Verschraubung. Dies wird nun schon seit über 100 Jahren gemacht. Mit der Arthrodese erreicht man in den meisten Fällen eine Schmerzlinderung. Beim ebenen Gehen zeigen die Patienten praktisch ein normales Gangbild, aber an der Treppe oder sobald die Strasse eine Neigung zeigt kommt es durch das eingeschränkte Bewegungsausmass zu Problemen. Die umliegenden Gelenke kompensieren die Bewegung und so ist das Risiko für Anschlussarthrosen, also Arthrosen in den benachbarten Gelenken, erhöht.
 15.12.3 - Sprunggelenksarthroplastik
 Mit einer Sprunggelenksarthroplastik wird versucht das Bewegungsausmass widerherzustellen und somit zu verhindern, dass umliegende Gelenke kompensieren müssen. Die erste Sprunggelenksarthroplastik war eine modifizierte Hüftarthroplastik und wurde in den 70er Jahren implantiert – die Versagensrate war jedoch riesig. Zwischen 1970 und 1980 sind dann über 25 verschiedene Modelle entwickelt worden. Sie bestanden aus 2 Komponenten, also einer Tibia und Taluskomponente und wurden zementiert implantiert. Die Kurzzeit-Resultate waren zuerst vielversprechend doch schon nach wenigen Jahren versagten die meisten aufgrund von Lockerung, Absinken oder hohem Abrieb. Ab den 80er Jahren entstand die nächste Generation. Die neuen Implantate wurden ohne Zement implantiert, zeigten höhere Kongruenz und bestehen oft aus drei Komponenten, haben also zusätzlich noch ein Polyethylen-Inlay ( Fig.: 15.23 ). Die Überlebensraten der neusten Generation der Implantate ist auf 5 Jahre zwischen 70 und 94%. Versagensgründe, respektive auftretende Komplikationen sind Impingement, Lockerung, Instabilität, Abrieb, Absinken der talaren Komponente, Frakturen (medialer Malleolus), Weichteilschmerzen, oder Ossifikationen und somit eingeschränktes Bewegungsausmass. Der Outcome zeigt, dass in den meisten Fällen das Bewegungsausmass sowie die klinischen Scores betreffend Schmerz und Funktion von postoperativ zu präoperativ gesteigert werden können. Während dem Gehen (also in vivo) zeigen die neuesten Modelle in der Sagittalebene ein nahezu gesundes Gangmuster, das Bewegungsausmass in Richtung Dorsalflexion ist jedoch sehr häufig eingeschränkt. Die Resultate der neusten Generation Sprunggelenksarthroplastiken ist somit vielversprechend, jedoch ist immernoch einiges an Optimierungspotential vorhanden.
 
  
    [image: Fig. 15.23: Sprunggelenksprothese mit 3 Komponenten (Mobility™ Total Ankle, DePuy)]
  
  Fig. 15.23: Sprunggelenksprothese mit 3 Komponenten (Mobility™ Total Ankle, DePuy)
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16
Wirbelsäule


  Wirbelsäulenmuskulatur

  
    	M. erector spinae

    	M. multifidi

    	M. psoas major

    	M. psoas minor

    	M. latissimus dorsi

  


 Die Wirbelsäule ist das zentrale Element des skeletalen Bewegungsapparates und verbindet den Kopf und den Arm-Schultergürtel mit dem Becken und den unteren Extremitäten. Die Wirbelsäule kann in verschiedene Teilabschnitte unterteilt werden, welche unterschiedliche Bewegungsfreiheiten aufweisen und verschiedenen Belastungen ausgesetzt sind. Die Wirbelsäule wird hauptsächlich muskulär stabilisiert, wobei Haltungsschäden aufgrund hohen Belastungen während dem Sitzen, Übergewicht und schwacher Rückenmuskulatur im heutigen Zeitalter häufig sind. Im folgenden wird zuerst die Anatomie der Wirbelsäule beschrieben und auf die Haltung und die Kinetik eingegangen. Anschliessend werden Beschwerden und Behandlungsmöglichkeiten zusammengefasst und auf Messmethoden zur Bestimmung der Kinematik der Wirbelsäule eingegangen.
 16.1 - Anatomie der Wirbelsäule
 Die menschliche Wirbelsäule besteht aus 24 freien Wirbeln, welche durch Bandscheiben (23 Stück) voneinander getrennt sind, gefolgt vom Kreuz- und Steissbein ( Fig.: 16.1 ). Die freien Wirbel werden unterteilt in die Halswirbelsäule (cervical spine, C1-7) gefolgt von der Brustwirbelsäule (thoracic spine, T1-12) und der Lendenwirbelsäule (lumbar spine, L1-5). Das Kreuz- und Steissbein bestehen aus ca 8-10 verwachsenen Wirbeln. Dabei zeigt die Wirbelsäule in der Sagittalebene eine doppelte S-Form mit einer Lordose im Halsbereich, gefolgt von einer Kyphose im Brustbereich und einer zweiten Lordose im Lendenbereich ( Fig.: 16.1 ). Die doppelte S-Form dient der Dämpfung von Stössen, wobei die Kyphose im Brustbereich Platz für die Entfaltung der Lunge bietet.
 
  
    [image: Fig. 16.1: Die Unterteilung der Wirbelsäule in die Hals-, Brust- und Lendenwirbelsäule (HWS, BWS, LWS) gefolgt vom Kreuz- und Steissbein. In der Sagittalebene zeigt die Wirbelsäule eine doppelte S-Form.]
  
  Fig. 16.1: Die Unterteilung der Wirbelsäule in die Hals-, Brust- und Lendenwirbelsäule (HWS, BWS, LWS) gefolgt vom Kreuz- und Steissbein. In der Sagittalebene zeigt die Wirbelsäule eine doppelte S-Form.


 16.1.1 - Wirbel
 Jeder knöcherne Wirbel besteht aus einem Wirbelkörper und einem Wirbelbogen, mit Ausnahme vom ersten Halswirbel (Atlas) welcher keinen Wirbelkörper besitzt. Zwischen übereinanderliegenden Wirbelkörpern und Wirbelbogen liegt der Wirbelkanal, in welchem das Rückenmark von kranial nach kaudal bis zum 1-2 Lendenwirbel verläuft (beim erwachsenen Menschen). Das Rückenmark ist von drei Hautschichten umhüllt wobei keine der Hautschichten mit den knöchernen Wirbeln verwachsen ist. Dadurch entsteht ein Hohlraum zwischen dem Rückenmark und der Wirbelsäule, welche von Binde- und Fettgewebe ausgefüllt ist (Epiduralraum). Weiter entsteht ein Zwischenraum zwischen benachbarten Wirbelbögen (Zwischenwirbelloch) als Ein-/Austritt von Rückenmarksnerven aus dem Wirbelkanal ( Fig.: 16.2 ).
 
  
    [image: Fig. 16.2: Blick auf einen Wirbel von kranial mit dem Wirbelkörper (Vertebral Body), dem Dornfortsatz (Spinous Process), dem Rückenmark (Grey/White Matter) im Wirbelkanal und den Rückenmarksnerven (Spinal Nerve) im Zwischenwirbelloch]
  
  Fig. 16.2: Blick auf einen Wirbel von kranial mit dem Wirbelkörper (Vertebral Body), dem Dornfortsatz (Spinous Process), dem Rückenmark (Grey/White Matter) im Wirbelkanal und den Rückenmarksnerven (Spinal Nerve) im Zwischenwirbelloch


 Auf jeder Seite des Wirbelbogens entspringen Querfortsätze welche Gelenksflächen für die Rippen bieten. Zusätzlich finden sich auf der dorsalen Seite der Wirbelbogen sogenannte Dornfortsätze (knöcherne Vorsprünge) welche als Ansatzstellen für Muskeln und Bänder dienen. Weiter befinden sich kleinere Wirbelgelenke zwischen den Wirbelbögen von zwei benachbarten Wirbeln. Diese kleinen Wirbelgelenke bilden echte Gelenke (ebene Gelenke oder Facettengelenke) und bestimmen die Bewegungsfreiheit der Wirbelsäule.
 16.1.2 - Bandscheibe
 Die Bandscheibe liegt zwischen zwei benachbarten Wirbeln und dient der Abdämpfung von Stössen und der beweglichen Verbindung der Wirbel. Dabei bilden Bandscheiben unechte Gelenke in der Form von Symphysen. Die Bandscheibe besteht aus mehreren Schichten von steifem Binde- und Faserknorpelgewebe mit einem weichen, gel-ähnlichen Kern aus ca. 80% Wasser ( Fig.: 16.3 ). Die steife Hülle der Bandscheibe in Kombination mit dem weichen Kern tragen zu einer optimalen Verteilung der Gelenkskräfte bei und verhindern dadurch die Entstehung von hohen Belastungskonzentrationen entlang der Wirbelsäule.
 
  
    [image: Fig. 16.3: Die Bandscheibe besteht aus mehreren Schichten von steifem Binde- und Faserknorpelgewebe mit einem weichen gel-ähnlichen Kern. Die Aussenschichten (annulus fibrosus) zusammen mit dem Kern bilden ähnlich einem Wasserkissen einen optimalen Dämpfer zwischen zwei benachbarten Wirbeln.]
  
  Fig. 16.3: Die Bandscheibe besteht aus mehreren Schichten von steifem Binde- und Faserknorpelgewebe mit einem weichen gel-ähnlichen Kern. Die Aussenschichten (annulus fibrosus) zusammen mit dem Kern bilden ähnlich einem Wasserkissen einen optimalen Dämpfer zwischen zwei benachbarten Wirbeln.


 16.1.3 - Bewegungssegement & Freiheitsgrade
 Die kleinste funktionelle Einheit der Wirbelsäule besteht aus zwei benachbarten Wirbeln und der dazwischen liegenden Bandscheibe ( Fig.: 16.4 ). Jede funktionelle Einheit der Wirbelsäule hat drei Rotationsfreiheitsgrade: Flexion/Extension (Sagittalebene), Abduktion/Adduktion (Frontalebene) und innen/aussen Rotation (Transversalebene). Dabei ist der Bewegungsumfang der funktionellen Einheiten in den drei Teilabschnitten der Wirbelsäule sehr unterschiedlich. Die Beweglichkeit in der Halswirbelsäule ist in alle Richtungen am grössten und in der Brustwirbelsäule am kleinsten. In der Lendenwirbelsäule findet hauptsächlich eine Flexion/Extension und fast keine innen/aussen Rotation statt ( Fig.: 16.5 ).
 
  
    [image: Fig. 16.4: Kleinste funktionelle Einheit der Wirbelsäule bestehend aus zwei benachbarten Wirbeln und der dazwischen liegenden Bandscheibe.]
  
  Fig. 16.4: Kleinste funktionelle Einheit der Wirbelsäule bestehend aus zwei benachbarten Wirbeln und der dazwischen liegenden Bandscheibe.


 
  
    [image: Fig. 16.5: Die Lendenwirbelsäule hat den grössten Bewegungsumfang in der Sagittalebene (Flexion/Extension) mit einem geringen Bewegungsumfang in der Frontalebene (Seitenneigung) und insignifikanter Rotationsfreiheit in der Transversalebene. Im Vergleich dazu rotiert die Brustwirbelsäule in der Transversalebene zusammen mit dem Rippenbogen nach innen und aussen.]
  
  Fig. 16.5: Die Lendenwirbelsäule hat den grössten Bewegungsumfang in der Sagittalebene (Flexion/Extension) mit einem geringen Bewegungsumfang in der Frontalebene (Seitenneigung) und insignifikanter Rotationsfreiheit in der Transversalebene. Im Vergleich dazu rotiert die Brustwirbelsäule in der Transversalebene zusammen mit dem Rippenbogen nach innen und aussen.


 Der Bewegungsumfang der Halswirbelsäule ist ca. 50° Flexion, 60° Extension, ± 45° Abduktion/Adduktion und ± 45° Rotation in der Transversalebene. Im Gegensatz dazu ist der Bewegungsumfang der Lendenwirbelsäule ca. 60° Flexion, 25° Extension und ± 25° Abduktion/Adduktion. Dabei bewegen sich die Bandscheiben entgegengesetzt der Bewegungsrichtung der benachbarten Wirbel, wobei die Beweglichkeit der Bandscheiben mit zunehmendem Alter abnimmt und in Frauen im Allgemeinen grösser ist als in Männern.
 16.1.4 - Bänder
 Die Wirbelsäule wird über die gesamte Länge von mehreren Bändern stabilisiert. Nebst dem vorderen und hinteren Längsband entlang der Wirbelkörper verlaufen die sogenannten gelben Bänder innerhalb der Wirbelbögen ( Fig.: 16.6 ). Zusätzlich verbinden mehrere Bänder die einzelnen Dornfortsätze, insbesondere die Zwischen-, Zwischenquer- und Überdornfortsatzbänder.
 
  
    [image: Fig. 16.6: Das vordere und hintere Längsband (anterior/posterior longitudinal ligament) entlang der Wirbelkörper und das gelbe Band (ligamentum flavium) innerhalb der Wirbelbögen.]
  
  Fig. 16.6: Das vordere und hintere Längsband (anterior/posterior longitudinal ligament) entlang der Wirbelkörper und das gelbe Band (ligamentum flavium) innerhalb der Wirbelbögen.


 16.1.5 - Autochthone Rückenmuskeln
 Entlang der Wirbelsäule vom Becken über den Brustkorb bis zum Kopf greift ein komplexes System von verwobenen Einzelmuskeln an, um den Rumpf dorsal aufzurichten und zu stabilisieren. Diese sogenannten autochthonen Rückenmuskeln sind eingepackt in einen osteofibrösen Kanal (Fascia Thoracolumbalis) und werden oftmals kombiniert als M. Erector Spinae bezeichnet ( Fig.: 16.7 ). Der Begriff autochthon deutet darauf hin, dass sich die Muskeln dort entwickeln, wo sie im erwachsenen Alter auch liegen. Im Gegensatz dazu gibt es die eingewanderte (allochthone) Rumpf-Schultergürtelmuskulatur.
 
  
    [image: Fig. 16.7: a) Transversalschnitt der Lendenwirbelsäule mit dem medialen (orange) und lateralen (blau, grün, pink) Trakt des Erector Spinae (autochthone Rückenmuskulatur) innerhalb der Fascia Thoracolumbalis (ventrales \textbfv und dorsales Blatt \textbfd); und b) Bauchmuskulatur mit dem M. Psoas Major (blau), M. Quadratus Lumborum (grün) und den M. Obliquus Externus und Internus Abdominis (brau, respektive rot) und dem M. Transversus Abdominis (pink) mit Ansatzstellen an der Fascia Thoracolumbalis und den Rippen.]
  
  Fig. 16.7: a) Transversalschnitt der Lendenwirbelsäule mit dem medialen (orange) und lateralen (blau, grün, pink) Trakt des Erector Spinae (autochthone Rückenmuskulatur) innerhalb der Fascia Thoracolumbalis (ventrales v und dorsales Blatt d); und b) Bauchmuskulatur mit dem M. Psoas Major (blau), M. Quadratus Lumborum (grün) und den M. Obliquus Externus und Internus Abdominis (brau, respektive rot) und dem M. Transversus Abdominis (pink) mit Ansatzstellen an der Fascia Thoracolumbalis und den Rippen.


 Der M. Erector Spinae besteht aus einem medialen und einem lateralen Trakt, welche zusammen die Wirbelsäule in alle Richtungen rotieren ausser Ventralflexion. Zum medialen Trakt gehört ein spinales System von verschiedenen Muskeln welche von Dornfortsatz zu Dornfortsatz verlaufen, unter anderem der M. Interspinalis (Zwischendornmuskel), M. Spinalis (Dornmuskel), M. Rotator (Drehmuskel), M. Multifidus (vielgefiederter Muskel) und der M. Semispinalis (Halbdornmuskel). Zum lateralen Trakt gehören der M. Longissimus und der M. Iliocostalis welche entlang der gesamten Wirbelsäule verlaufen, sowie die kurzen Muskeln M. Intertransversarii im Lendenbereich und der M. Levatores Costarum im Rippenbereich. Weiter zählen der M. Splenius im oberen Bereich der Brustwirbelsäule/unteren Bereich der Halswirbelsäule und die kurzen Nackenmuskeln zwischen der Wirbelsäule und dem Schädel zum lateralen Trakt der autochthonen Wirbelsäulenmuskulatur.
 16.1.6 - Allochthone Rumpf-Schultergürtelmuskulatur
 Zu der allochthonen Rückenmuskulatur gehören der M. Latissimus Dorsi und der M. Trapezius ( Fig.: 16.8 ). Der M. Latissimus Dorsi greift unter anderem an den Dornfortsätzen der T7-L5 an und verläuft zum Oberarmknochen. Seine primäre Funktion ist die Senkung und Innenrotation der gehobenen Arme, mit einer synergistischen Funktion der Dorsalflexion und lateralen Flexion der Lendenwirbelsäule. Der Trapezius greift unter anderem an den Dornfortsätzen der Hals- und Brustwirbelsäule an und verläuft zum Schlüsselbein und Schulterblatt. Seine Hauptfunktion ist die Bewegung des Schulterblattes, wobei bei beidseitiger Aktivität des Trapezius eine Streckung der Halswirbelsäule ausgelöst wird und einseitig eine laterale Neigung in der Frontalebene (Ab/Adduktion).
 
  
    [image: Fig. 16.8: Zu den allochthonen Rückenmuskeln von dorsal gehören der M. Trapezius (drei Teile) und der M. Latissimus Dorsi (vier Teile), wobei der obere Teil des M. Latissimus Dorsi vom M. Trapezius überdeckt wird.]
  
  Fig. 16.8: Zu den allochthonen Rückenmuskeln von dorsal gehören der M. Trapezius (drei Teile) und der M. Latissimus Dorsi (vier Teile), wobei der obere Teil des M. Latissimus Dorsi vom M. Trapezius überdeckt wird.


 Von ventral greifen der M. Psoas Major und der M. Quadratus Lumborum an die Wirbelsäule an und dienen der Ventralflexion des Rumpfes bezüglich den unteren Extremitäten. Beide Muskeln haben ihren Ansatz im Lendenbereich der Wirbelsäule und verlaufen zum Femur respektive Pelvis ( Fig.: 16.7 b) ). Weiter greifen der M. Rectus Abdominis (gerader Bauchmuskel) sowie der M. Obliquus Externus und Internus Abdominis (schräge Bauchmuskeln) und der M. Transversus Abdominis (querer Bauchmuskel) am Sternum respektive der Fascia Thoracolumbalis und den Rippenbogen an und bewegen den Rumpf gerade und schräg nach ventral.
 16.2 - Haltung
 Die Haltung der Wirbelsäule, d.h. die Position des Thorax bezüglich den Extremitäten und dem Kopf, wird hauptsächlich muskulär stabilisiert. Dabei ist das Hauptziel die Stabilisation des Schwerpunktes über der Standfläche. Nebst den lokalen Stabilisatoren (autochthone Muskulatur) tragen die globalen Beweger (allochthone Muskulatur) aktiv zur Haltung bei. Da die Haltung mittels aktiver Muskelfunktion gewährleistet werden muss, haben Lebensumstände, Alter und psychologische Faktoren einen beträchtlichen Einfluss auf die Haltung ( Fig.: 16.9 ). Im heutigen Zeitalter können insbesondere langandauerndes Sitzen mit vorgeneigter Haltung, d.h. Computerarbeit, zu einer Verformung der Hals- und oberen Brustwirbelsäule führen. Dabei spielt die Art und Weise der dominanten Belastung als auch die muskuläre Fitness eine zentrale Rolle zur Vorbeugung von Haltungsschäden.
 
  
    [image: Fig. 16.9: Die Haltung der Wirbelsäule bezüglich den Extremitäten und dem Kopf wird aktiv mittels Muskeln gewährleistet. Dabei spielen Alter, Lebensumstände und psychologische Faktoren einen Einfluss.]
  
  Fig. 16.9: Die Haltung der Wirbelsäule bezüglich den Extremitäten und dem Kopf wird aktiv mittels Muskeln gewährleistet. Dabei spielen Alter, Lebensumstände und psychologische Faktoren einen Einfluss.


 16.3 - Kinetik der Wirbelsäule
 Die Wirbelsäule ist grossen Kräften und Momenten ausgesetzt, welche beeinflusst werden von der Muskelaktivität und der Körperposition. In frühen biomechanischen Studien wurde der Druck in den Bandscheiben in Kadavern sowie gesunden Probanden während verschiedenen Positionen mittels invasiven Druckmess-Nadeln gemessen (Nachemson, 1960, Andersson et al., 1977). Im Vergleich zur geraden Körperhaltung wurden mehr als doppelt so hohe Druckkräfte in vorgebeugter, stehender Position sowie gekrümmter, sitzender Position gemessen ( Fig.: 16.10 ). Interessanterweise waren die Druckkräfte im Sitzen grösser als im Stehen, was auf die veränderte Beckenposition und die veränderte, muskuläre Wirbelsäulenstabilisation zurückzuführen ist.
 
  
    [image: Fig. 16.10: Die Druckkräfte in der Wirbelsäule verändern sich je nach Körperstellung, d.h. auf dem Rücken liegend, seitlich liegend, gerade stehend, vorgebeugt stehend, sitzend oder vorgebeugt sitzend (Nachemson, 1960).]
  
  Fig. 16.10: Die Druckkräfte in der Wirbelsäule verändern sich je nach Körperstellung, d.h. auf dem Rücken liegend, seitlich liegend, gerade stehend, vorgebeugt stehend, sitzend oder vorgebeugt sitzend (Nachemson, 1960).


 Biomechanische Studien mittels Druckmess-Nadeln liefern eine erste quantitative Annäherung der axialen Wirbelsäulenbelastung während täglichen Aktivitäten in vivo. Die invasiven Messungen erfordern jedoch streng kontrollierte und spezialisierte Testbedingungen und liefern keine Information bezüglich den herrschenden Scherkräften und Drehmomenten in der Wirbelsäule. Im folgenden werden numerische Methoden zur Herleitung der Gelenkskräfte und -momente vorgestellt und auf die Entwicklung von neuen telemetrischen Implantaten zur Messung der Wirbelsäulen-Kinetik in vivo eingegangen.
 16.3.1 - Berechnen der Gelenkskräfte und -momente
 Zur Berechnung der resultierenden Kräfte und -momente zwischen zwei Wirbeln können Starrkörpermodelle der Wirbelsäule herangezogen werden. Starrkörpermodelle sind Mehrkörpersysteme aus starren Segmenten, welche über Gelenke verbunden sind und äusseren Kräften (inklusive Muskelkräfte) ausgesetzt sind. Mittels dem Free-Body Diagram werden einzelne Abschnitte des Mehrkörpersystems abgegrenzt und isoliert betrachtet. Dabei wird vorausgesetzt, dass die anthropometrischen Variablen und die Kinematik der Segmente zu jedem Zeitpunkt gegeben sind. Mittels dem Free-Body Diagram werden lediglich die Summe der Reaktionskräfte und die resultierenden Drehmomente anhand der Muskelkräfte und äusseren Lasten berechnet. Wenn sich jedoch Muskeln aktiv zusammenziehen, entstehen zusätzlich innere Druck- und Scherkräfte zwischen den Gelenksflächen. Die Berechnung der Gelenkskräfte und -momente unter Berücksichtigung der aktiven Muskelkräfte erfordert in den meisten Fällen komplexere muskuloskeletale Modelle und numerische Optimierungsmethoden.
 
  Beispiel: Free-Body Diagram Wirbelsäule

  Ein Free-Body Diagram kann für die ganze Wirbelsäule erstellt werden (Betrachtung der Haltung), für Teile der Wirbelsäule (Hals-, Brust- oder Lendenwirbelsäule), einzelne funktionelle Segmente oder für lediglich einen Wirbelkörper oder eine Bandscheibe. Das Erstellen eines Free-Body Diagrams basierend auf Dempster (1961) wird im folgenden anhand eines Beispieles vorgestellt. Das allgemeine Vorgehen zum Erstellen eines Free-Body Diagrams wurde bereits in Kapitel: 10 erläutert.

  
    
      [image: Fig. 16.11: Äussere angreifende Kräfte und entsprechende Hebelarme beim Hochheben einer Last in vorgebeugter Haltung mit der kombinierten Muskelkraft des M. Erector Spinae in orange und der Gewichtskraft des Oberkörpers und der äusseren Last in blau. Betrachtet wird ein Wirbelsegment mit Drehzentrum im oberen Bereich der Lendenwirbelsäule.]
    
    Fig. 16.11: Äussere angreifende Kräfte und entsprechende Hebelarme beim Hochheben einer Last in vorgebeugter Haltung mit der kombinierten Muskelkraft des M. Erector Spinae in orange und der Gewichtskraft des Oberkörpers und der äusseren Last in blau. Betrachtet wird ein Wirbelsegment mit Drehzentrum im oberen Bereich der Lendenwirbelsäule.

  

  Als Beispiel betrachten wir die Kräfte und Momente in einem Wirbelsegment der Lendenwirbelsäule beim Hochheben einer Last in vorgebeugter Haltung ( Fig.: 16.11 ). Es wird angenommen, dass der M. Erector Spinae in der Sagittalebene einheitlich als Dorsiflexor wirkt. Die Masse des Oberkörpers und der Kiste sind gegeben als [image: m_OK =35 kg] und [image: m_K =10 kg] und die Hebelarme des Oberkörpers, der Kiste und der Muskulatur in der Sagittalebene sind gegeben als[image: l_OK =0.36 m], [image: l_K =0.5 m] und [image: l_M =0.05 m]. Unter quasi-statischer Gleichgewichtsbedingung muss gelten, dass

  [image: \sum_{i}\vec{F_i} =0 =\vec{F_M} +\vec{F_{OK}} +\vec{F_K} +\vec{F_J}]
[image: \sum_{i}\vec{M_i} =0 =\vec{l_M}\vec{F_M} -\vec{l_{OK}}\vec{F_{OK}} -\vec{l_K}\vec{F_K}],

  wobei die resultierende Kraft im Gelenk [image: F_J] durch das Gelenkszentrum geht und somit kein Drehmoment auslöst. Mit der Gleichung des Momentengleichgewichts
 berechnet sich die Grösse der Muskelkraft als

  
    [image: F_M =\frac{\vec{l_{OK}}\vec{F_{OK}} +\vec{l_K}\vec{F_K}}{\vec{l_M}}]
  

  
    [image: F_M =\frac{0.55\cdot 9.81\cdot 10 + 0.26\cdot 9.81\cdot 35}{0.05}\approx 3620 N]
  

  und mittels Einsetzen der Muskelkraft in Gleichung für das Kräftegleichgewicht ergibt sich für die Grösse der resultierenden Kraft im Gelenk

  
    [image: F_J = F_M + F_{OK} + F_K]
  

  
    [image: F_J = 3620 + 9.81\cdot 35 + 9.81\cdot 10\approx 4070 N]
  

  Wie man sieht, entstehen enorme Kräfte in der Wirbelsäule aufgrund der grossen Muskelkräfte, welche nötig sind um die Wirbelsäule bei gegebener Last im Gleichgewicht zu halten. Die grossen Muskelkräfte haben ihre Ursache in den kleinen Hebelarmen zwischen der Haltungsmuskulatur und den Gelenkszentren. Siehe dazu Fig.: 16.12 mit der Rotationsachse (Flexion/Extension) in rot und dem muskulären Hebelarm in blau. Man kann sich vorstellen, dass sich die muskulären Hebelarme in gekrümmter Haltung weiter verkleinern und dementsprechend die resultierenden Kräfte in der Wirbelsäule weiter ansteigen, um eine gegebene Last (gegebenes Drehmoment) auszubalancieren.

  
    
      [image: Fig. 16.12: Die kleinen muskulären Hebelarme (blau) der Wirbelsäulenmuskulatur sind der Grund, wieso extrem hohe Muskelkräfte nötig sind, um einem entgegengesetzten Drehmoment standzuhalten.]
    
    Fig. 16.12: Die kleinen muskulären Hebelarme (blau) der Wirbelsäulenmuskulatur sind der Grund, wieso extrem hohe Muskelkräfte nötig sind, um einem entgegengesetzten Drehmoment standzuhalten.

  


 16.3.2 - Messen der Zwischenwirbel Kräfte
 Die direkte Messung der Kräfte in der Wirbelsäule in vivo ist mittels instrumentierten Implantaten möglich. Dabei wurden am Julius-Wolff-Institut des Charite – Universitätsmedizin Berlin eine instrumentierte Wirbelprothese sowie ein instrumentiertes Implantat zur Wirbelfixierung entwickelt ( Fig.: 16.13 ). Mittels den telemetrischen Implantaten wurden die Gelenkskräfte und -momente in der Wirbelsäule von mehreren Patienten während verschiedenen Aktivitäten gemessen und über die OrthoLoad Datenbank öffentlich zugänglich gemacht (www.orthoload.com).
 
  
    [image: Fig. 16.13: Entwicklung von instrumentierten Implantaten am Julius-Wolff-Institut des Charite - Universitätsmedizin Berlin zur a) Wirbelersetzung und b) Wirbelfixierung.]
  
  Fig. 16.13: Entwicklung von instrumentierten Implantaten am Julius-Wolff-Institut des Charite – Universitätsmedizin Berlin zur a) Wirbelersetzung und b) Wirbelfixierung.


 Insbesondere wurden die Gelenkskräfte und -momente während dem Gehen, Treppensteigen, Aufstehen und Absitzen mit und ohne Armunterstützung, Oberkörper Vorbeugen, Sitzen mit gestrecktem Oberkörper und Sitzen mit Gankörpervibrationen in longitudinaler oder transversaler Richtung mittels instrumentierten Wirbelprothesen gemessen. Die grössten, maximal resultierenden Kräfte wurden während dem Aufstehen ohne Armunterstützung gemessen mit bis zu 8×BW (body weight) ( Fig.: 16.14 ). Im Vergleich dazu waren die Kräfte beim Aufstehen mit Armunterstützung weniger als die Hälfte (3×BW). Ebenfalls grosse Kräfte wurden während dem Treppensteigen und dem Vorbeugen des Oberkörpers gemessen (6×BW). Die maximal resultierenden Kräfte für Vibrationen in transversaler Richtung (seitwärts hin- und her) waren ungefähr 1.5× grösser als die gemessenen Kräfte für Vibrationen in longitudinaler Richtung (auf und ab).
 
  
    [image: Fig. 16.14: Gelenkskräfte und -momente während dem Aufstehen mit Armunterstützung (oben) und ohne Armunterstützung (unten). Daten und Patienten Information öffentlich zugänglich auf www.orthoload.com.]
  
  Fig. 16.14: Gelenkskräfte und -momente während dem Aufstehen mit Armunterstützung (oben) und ohne Armunterstützung (unten). Daten und Patienten Information öffentlich zugänglich auf www.orthoload.com.


 16.4 - Beschwerden & Behandlungen
 Aufgrund der grossen Belastungen auf die Wirbelsäule während täglichen Aktivitäten sind Beschwerden häufig. Nebst traumatischen Verletzungen wie zum Beispiel Wirbelfrakturen oder -verschiebungen kann es zu degenerativen Verletzungen der Bandscheiben oder degenerativer Osteoarthritis in den Wirbelgelenken kommen. Weiter können Tumore in der Wirbelsäule entstehen, als auch degenerative oder angeborene Deformationen wie zum Beispiel Skoliose (seitliche Krümmung) oder Kyphose (Scheuermann’s disease).
 16.4.1 - Skoliose
 Eine Skoliose ist eine seitliche Deformation der Wirbelsäule verbunden mit einer Verdrehung und oftmals struktureller Verformung der Wirbel. Skoliosen werden klassifiziert nach ihrer Ursache, Zeitpunkt der Entstehung, Lage, Ausmass und Ausrichtung. Skoliosen zählen zu Wachstumsdeformationen, die sich oft während der Pubertät verschlechtern. Nebst idopathischer Skoliose (Ursache ungekannt) gibt es die symptomatische Skoliose, welche aufgrund angeborener abnormaler Wirbelarchitektur, neuronalen oder muskulären Erkrankungen, traumatischer Gewalteinwirkung, Tumoroperationen oder Beinlängendifferenzen entstehen kann. 90% aller Skoliosen werden konservativ mittels Physiotherapie oder allenfalls einem Korsett behandelt. Operativ besteht die Möglichkeit der Wirbelsäulen-Versteifung, um ein Fortschreiten der Krümmung aufgrund dem Kräfteungleichgewicht zu verhindern.
 16.4.2 - Bandscheibenverletzung
 Verletzungen oder Verschiebungen der Bandscheiben entstehen unter anderem aufgrund extremen Bewegungen der Wirbelsäule mit gleichzeitiger äusserer Lasteinwirkung, insbesondere Heben eines Gegenstandes aus der Seitwärtsneigung (grosse Scherkräfte). Sogenannte Bandscheibenvorfälle können jedoch auch in der Schwangerschaft auftreten oder andere Ursachen haben wiezum Beispiel schwache Rückenmuskulatur. Bandscheibenvorfälle sind gekennzeichnet durch ein Vortreten der Bandscheibe in den Wirbelkanal mit ganz oder teilweise durchgerissenem Faserknorpelring ( Fig.: 16.15 ). Bandscheibenvorfälle können zu Nervenwurzelkompressionen, unter anderem des Nervus Ischiadicus (Sciatic Nerve), mit ausstrahlenden Schmerzen in die Extremitäten (Ischialgie oder Sciatica) und einem Taubheitsgefühl oder Lähmungserscheinungen führen.
 
  
    [image: Fig. 16.15: Sogenannte Bandscheibenvorfälle sind gekennzeichnet durch ein Austreten der Bandscheibe aus dem Gelenksspalt (protruding disc) mit gleichzeitigen Rissen im Faserknorpelring (Anulus fibrosus).]
  
  Fig. 16.15: Sogenannte Bandscheibenvorfälle sind gekennzeichnet durch ein Austreten der Bandscheibe aus dem Gelenksspalt (protruding disc) mit gleichzeitigen Rissen im Faserknorpelring (Anulus fibrosus).


 16.4.3 - Wirbelversteifung
 Eine mögliche Behandlung von Wirbelfrakturen, degenerativen Wirbel- oder Bandscheibenverletzungen, Wirbelverschiebungen oder Wirbelsäulendeformationen beinhaltet das chirurgische Versteifen von einem oder mehreren Wirbelsegmenten mittels metallischen Schrauben, Stangen und Platten ( Fig.: 16.16 ). Die sogenannte Spondylodese (Wirbelkörperverblockung) dient hauptsächlich der Behebung oder Verhütung von Instabilität und Schmerzen der Wirbelsäule. Um das knöcherne Zusammenwachsen, d.h. Versteifen, von benachbarten Wirbeln zu beschleunigen, wird oft zusätzliches Knochengewebe in den Bandscheibenzwischenraum eingebracht. Wenn die knöcherne Heilung zu Ende ist und die Wirbel stabil miteinander verbunden sind, können die metallischen Implantate entfernt werden.
 
  
    [image: Fig. 16.16: Versteifung von Wirbelsegmenten mittels Schrauben, Stangen und Platten zur Behandlung von Frakturen, degenerativen Deformationen und Verletzungen.]
  
  Fig. 16.16: Versteifung von Wirbelsegmenten mittels Schrauben, Stangen und Platten zur Behandlung von Frakturen, degenerativen Deformationen und Verletzungen.


 Zur Behandlung von schwerwiegenden Wirbelsäulendeformationen in Kindern wurden sogenannte magnetisch-kontrollierte Wachstumsstangen (magnetically controlled growing rods MCGR) entwickelt. Die MCGR haben den Vorteil, dass die Länge der Stange im heranwachsenden Patienten nicht-invasiv angepasst werden kann, und somit ein mehrmaliges, operatives Ersetzen des Implantates mit entsprechenden Risiken verhindert werden kann. Eine weitere Möglichkeit zur Aufhaltung oder Umlenkung von Deformationen in heranwachsenden Kindern ist das chirurgische Überbrücken oder Entfernen der Wachstumsfuge auf einer Seite der am stärksten gekippten Wirbel (Hemi-Epiphyseodese). Aufgrund dem schwierigen operativen Zugang und der erforderlichen Erfahrung des Chirurgen wird die Hemi-Epiphyseodese als Behandlung von kongenitaler Skoliose oder Kyphose jedoch nur in wenigen spezialisierten Kliniken durchgeführt.
 16.4.4 - Verletzungen des Rückenmarks
 Verletzungen des Rückenmarks werden meistens durch einen traumatischen Unfall mit einhergehender Verletzung der Wirbelsäule verursacht und haben in vielen Fällen schwerwiegende, lebenslängliche Folgen. Die mittleren Kosten für Spitalaufenthalt und Rehabilitation nach Rückenmarksverletzungen belaufen sich auf 151,000 CHF ohne berufliche Integrationskosten; während sich die mittleren globalen Kosten über die ersten fünf Jahre nach dem Unfall auf 606,000 CHF belaufen \citepcav02. Verletzungen des Rückenmarks führen zu muskulärer Paresis (Schwächung) oder Paralysis (Verlust der neuronalen Innervierung und somit Funktionsfähigkeit der Extremitäten), welche beide mit Schmerzen und Missempfindungen verbunden sind.
 Je mehr distal die Verletzung des Rückenmarks, desto “geringer” sind die Konsequenzen. Ein kompletter Riss des Rückenmarks unterhalb der Brustwirbelsäule resultiert in Paraplegia, d.h. die Hände, Arme, Nacken und Lungenfunktion sind nicht betroffen. Schwere Schädigung des Rückenmarks im Halswirbelbereich resultiert normalerweise in vollständiger Tetraplegie, d.h. Querschnittlähmung bei der alle vier Gliedmassen betroffen sind. Schädigungen des Rückenmarks auf verschiedenen Höhen der Hals- und Brustwirbelsäule (C1-C7, T1-T12) haben die folgenden Konsequenzen, inklusive Funktionsverlust der unteren Extremitäten:
 
  	C3 und höher: Verlust der Diaphragma Funktion, Abhängigkeit von einem mechanischen Ventilator zur Atmung.

  	C4 und höher: Signifikanter Verlust der Funktion des Biceps und der Schulter.

  	C5: Möglicher Verlust der Funktion des Biceps und der Schulter und kompletter Verlust der Funktion des Handgelenkes und der Hand.

  	C6: Limitierte Handgelenkskontrolle und kompletter Verlust der Handfunktion.

  	C7 – T1: Verlust der Feinkontrolle der Hände und Finger mit limitierter Armfunktion.

  	T1 – T8: Unfähigkeit die Abdominalen Muskeln zu kontrollieren. Verlust der Rumpfstabilität.

  	T9 – T12: Teilweiser Verlust der Rumpf und Oberkörper Muskelkontrolle.


Patienten mit einer Verletzung oberhalb C7 können tägliche Aktivitäten in den meisten Fällen nicht alleine meistern und sind auf lebenslange Hilfe angewiesen. Langfristig können Verletzungen des Rückenmarks unter anderem zu eingeschränkter Magen-Darm- und Blasenfunktion führen, Einschränkungen des Atmungsystems, Entzündungen, offenen Wunden und Ischemia aufgrund verringertem Blutfluss und erhöhtes Riskio für Schlaganfälle.
 16.5 - Kinematische Messtechniken
 Es stehen verschiedene Messmethoden zur Verfügung, um die Kinematik der Wirbelsäule inklusive Gelenkswinkel und Position eines Wirbelsegmentes bezüglich dem Rest der Wirbelsäule oder dem Körper zu bestimmen ( Fig.: 16.17 ).
 
  
    [image: Fig. 16.17: Kinematische Messmethoden mit a) fotographische Technik, b) medizinisches Goniometer, c) Knochenpins, d) marker-basierende Bewegungsmessung mittels infra-rot Kameras und e) Upright-MRI, welches mit flüssigkeitsgefüllten Hautmarkern verbunden werden kann.]
  
  Fig. 16.17: Kinematische Messmethoden mit a) fotographische Technik, b) medizinisches Goniometer, c) Knochenpins, d) marker-basierende Bewegungsmessung mittels infra-rot Kameras und e) Upright-MRI, welches mit flüssigkeitsgefüllten Hautmarkern verbunden werden kann.


 16.5.1 - Goniometers & medizinische Bildverfahrenstechniken
 Die älteste und einfachste Messmethode zur Bestimmung von Gelenkswinkeln sind sogenannte Goniometer (Winkelmesser). Ein einfaches, medizinisches Goniometer besteht aus zwei beweglichen Armen mit einer angebrachten Winkelskala, welches manuell oder elektronisch bedient wird. Goniometer liefern eine grobe Einschätzung der statischen Gelenkswinkel oder Wirbeldeformation, insbesondere für Physiotherapeuten während der Rehabilitation oder für eine erste Bestandesaufnahme. Eine genauere Methode zur Bestimmung der statischen Wirbelsäulenposition und allfälligen Deformationen oder Verletzungen liefern die Magnetresonanztomographie (MRI) sowie röntgendiagnostische Verfahren inklusive Computertomographie (CT). Diese medizinischen Bildverfahrenstechniken erlauben einen genauen Einblick in die innere Struktur und Form der Wirbelsäule und kommen häufig in der klinischen Diagnostik zum Einsatz. Eine neuere Entwicklung ist das sogenannte Upright-MRI, wobei die Wirbelsäule inklusive Weichgewebe in aufrechter Körperposition aufgenommen werden kann. Dies hat den Vorteil, dass die Positionen und Deformationen der inneren Strukturen unter Belastung des Körpergewichtes erfassbar sind (im Gegensatz zur liegenden Position).
 16.5.2 - Optische Messmethoden
 Zur Bestimmung der Kinematik der Wirbelsäule während dynamischen Bewegungen stehen hauptsächlich optische Messmethoden zur Verfügung. Eine Alternative zu optischen Messmethoden bieten invasive Knochenpins. Der Vorteil von Knochenpins ist die Minimierung von Hautartefacts. Es überwiegen jedoch die Nachteile des invasiven Eingriffes mit entsprechenden Risiken und ethischen Bedenken und deshalb kommen Knochenpins im Vergleich zu optischen Messmethoden sehr selten in den Einsatz. Optische Messmethoden beinhalten fotographische, video-basierende, marker-basierende oder markerlose Methoden.
 Marker-basierende Bewegungsmessung mittels infra-rot Kameras
 Eine weitverbreitete Methode zur Bewegungsmessung ist die marker-basierende Messung mittels infra-rot Kameras. Dabei werden passive Marker auf die Haut geklebt und ihre Positionen werden während dynamischer Bewegungen mittels mehrerer infra-rot Kameras aufgenommen. Zur Bestimmung der Kinematik der darunterliegenden Knochenstrukturen werden die Marker auf bestimmten Landmarks positioniert, d.h. knöcherne Vorsprünge welche einfach durch die Haut ertastet werden können. Nebst den Dornfortsätzen der Wirbel dienen zusätzliche Landmarks des Pelvis, der Scapula und der Clavicula zur Bestimmung der Position und Orientierung (Kinematik) der Wirbelsäule bezüglich dem Becken und dem Schultergürtel ( Fig.: 16.18 ).
 
  
    [image: Fig. 16.18: Marker-basierende Bewegungsmessung mittels infra-rot Kameras. Die Hautmarker werden auf prominenten Landmarks der Wirbelsäule platziert, unter anderem die Dornfortsätze der Wirbel (C1-C7, T1-T12, L1-L5) als auch das Steissbein (SACR).]
  
  Fig. 16.18: Marker-basierende Bewegungsmessung mittels infra-rot Kameras. Die Hautmarker werden auf prominenten Landmarks der Wirbelsäule platziert, unter anderem die Dornfortsätze der Wirbel (C1-C7, T1-T12, L1-L5) als auch das Steissbein (SACR).


 Das Ziel der optischen Bewegungsmessung ist die Bestimmung der Knochenbewegung mittels der 3D Koordinaten der oberflächlichen Hautmarkern. Dabei ist es sehr wichtig, dass die Hautmarker von erfahrenen Physiotherapeuten oder Testpersonal möglichst genau auf den Landmarks positioniert werden. Die Position der Marker bezüglich der inneren Strukturen kann zum Beispiel mittels Upright-MRI visualisiert werden ( Fig.: 16.17 e) ). Eine Abweichung der Markerposition vom darunterliegenden, knöchernen Landmark kann zu Fehlern in der kinematischen Analyse führen. Zusätzlich können Hautverschiebungen zwischen den Markern und den Knochen während dynamischen Bewegungen zu einer Verfälschung der Resultate führen. Zur Minimierung sogenannter Soft-Tissue Artefacts wurden verschiedene numerische und experimentelle Methoden entwickelt, unter anderem von Prof. Taylor am IfB der ETH Zürich (Taylor et al., 2010).
 Markerlose Bewegungsmessung mittels high-speed digital Kameras:
 Eine markerlose Bewegungsmessung ist mittels mehreren digitalen high-speed Kameras und numerischen Methoden der Formanalyse (shape analysis) möglich. Die markerlose Bewegungsmessung ist experimentell einfacher und schneller im Vergleich zur marker-basierenden Bewegungserfassung. Dabei werden die Umrisse des Zielkörpers auf jedem 2D Bild mittels automatischer Formerkennungs-Algorithmen erfasst und anschliessend in 3D rekonstruiert ( Fig.: 16.19 ). Die markerlose Bewegungsmessung hat ihren Ursprung in der statistischen Analyse von unterschiedlichen Körperformen (Anthropometrie). Leider hat die Methode die Nachteile, dass sehr aufwendige Computerprogramme zur Oberflächenrekonstruktion benötigt werden und die Schatten und Bewegungen von benachbarten Segmenten gerne zu Rekonstruktionsfehlern führen. Zusätzlich ist die Herleitung der Knochenbewegung lediglich aufgrund der Oberflächeninformation schwierig. Aufgrund der vorhandenen Nachteile werden markerlose Messmethoden bis heute hauptsächlich in der Computergame- und Filmindustrie angewendet; ihre zukünfige Anwendung in der klinischen und biomechanischen Bewegungsanalyse ist jedoch ein aktives und vielversprechendes Forschungsgebiet.
 
  
    [image: Fig. 16.19: Markerlose Bewegungserfassung mittels mehrere digitaler high-speed Kameras und numerischer Formanalyse.]
  
  Fig. 16.19: Markerlose Bewegungserfassung mittels mehrere digitaler high-speed Kameras und numerischer Formanalyse.
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17
Schulter


  Schultermuskulatur

  
    	M. trapezius

    	M. deltoideus

    	M. triceps brachii

    	M. biceps brachii

    	M. pectoralis major

    	M. pectoralis minor

    	M. infraspinatus

    	M. supraspinatus

    	M. subscapularis

    	M. rhomboideus

    	M. teres major

  


 Das Schultergelenk ist das Gelenk des menschlichen Bewegungsapparates mit dem grössten Bewegungsumfang. Dabei ist die Schulter hauptsächlich muskulär stabilisiert und lediglich über die knöcherne Verbindung zwischen dem Brustbein und dem Schlüsselbein gelenkig mit dem Thorax verbunden. Im folgenden wird zuerst die Anatomie der Schulter beschrieben und auf die Kinematik, die Stabilität und die Kinetik des Schultergelenkes eingegangen. Anschliessend werden Beschwerden und Behandlungsmöglichkeiten zusammengefasst, inklusive Designs von Schulterimplantaten und klinische Forschung an der ETH/Universität Zürich ( Fig.: 17.1 ).
 
  
    [image: Fig. 17.1: Am Labor für Orthopädische Forschung der Uniklinik Balgrist werden experimentelle Messungen an Kadaverknochen mit numerischen Methoden und muskuloskeletalen Modellen kombiniert, um klinisch relevante Fragen zu beantworten.]
  
  Fig. 17.1: Am Labor für Orthopädische Forschung der Uniklinik Balgrist werden experimentelle Messungen an Kadaverknochen mit numerischen Methoden und muskuloskeletalen Modellen kombiniert, um klinisch relevante Fragen zu beantworten.


 17.1 - Anatomie der Schulter
 17.1.1 - Knochen
 Die Schulter besteht aus drei Knochen: der Scapula (Schulterblatt), der Clavicula (Schlüsselbein) und dem Humerus (Oberarmknochen) ( Fig.: 17.2 ). Die Scapula besteht hauptsächlich aus einem flachen, dreieckigen Knochenteil (body), der auf dem dorsalen Teil des Brustkorbes liegt und ca. 30° anterior zur Frontalebene abgewinkelt ist. Der proximale Teil der Scapula besitzt unter anderem zwei Knochenfortsätze (Acromial und Coracoid Processes) sowie eine Gelenkspfanne (Glenoid Cavity) für die gelenkige Verbindung mit dem Humerus. Eine detaillierte Beschreibung der prominenten Strukturen der Scapula ist in Fig.: 17.3 gegeben.
 
  
    [image: Fig. 17.2: Knochen, Bänder und Gelenkskapsel des Schultergelenkes von anterior.]
  
  Fig. 17.2: Knochen, Bänder und Gelenkskapsel des Schultergelenkes von anterior.


 
  
    [image: Fig. 17.3: Prominente Strukturen der Scapula von anterior, lateral und posterior (thesebonesofmine.wordpress.com)]
  
  Fig. 17.3: Prominente Strukturen der Scapula von anterior, lateral und posterior (thesebonesofmine.wordpress.com)


 Das Acromion der Scapula bildet die Verbindungsstelle mit der Clavicula. Die Clavicula ist ein s-förmiger Knochen von ca. 12-15 cm Länge, welcher mit dem Acromion und dem Sternum (Brustbein) verbunden ist. Der Humerus, als dritter Knochen des Schultergelenkes, ist ein Röhrenknochen ähnlich dem Femur im Oberschenkel mit einem kugelförmigen Kopf der über einen Hals mit dem Humerusschaft verbunden ist. Der kugelförmige Kopf liegt in der Gelenkspfanne der Scapula, während der distale Teil die Gelenksflächen für die beiden Unterarmknochen bildet.
 17.1.2 - Gelenke
 Die Schulter besteht aus vier Gelenken: sternoclaviculares, acromioclaviculares, glenohumerales und scapulothoracic Gelenk ( Fig.: 17.4 ). Dabei ist das scapulothoracic Gelenk zwischen der Scapula und dem Thorax ein sogenanntes “unechtes Gelenk” ohne Gelenkskapsel, Gelenksknorpel und Synovialflüssigkeit.
 
  
    [image: Fig. 17.4: Die vier Gelenke der Schulter.]
  
  Fig. 17.4: Die vier Gelenke der Schulter.


 Scapulothoracic Gelenk
 Die Scapula gleitet entlang des Brustkorbes zwischen der zweiten und siebten Rippe und ist lediglich muskulär mit dem Brustkorb verbunden. Dementsprechend ist das scapulothoracic Gelenk ein unechtes Gelenk, d.h. ein Gelenk ohne Gelenkskapsel, Gelenksknorpel und Synovialflüssigkeit (im Gegensatz zu einem echten Gelenk, i.e. synovial joint). Das heisst die Position und Bewegung der Scapula bezüglich dem Thorax wird lediglich mittels Muskeln stabilisiert.
 Sternoclaviculares Gelenk
 Das sternoclaviculare Gelenk (mediales Schlüsselbeingelenk) ist die einzige knöcherne Verbindung zwischen der oberen Extremitäten und dem Rumpf. Zwischen den beiden, unebenen Gelenksflächen des Sternums und der Clavicula liegt eine Knorpelscheibe, so dass sich die Clavicula um alle drei Körperachsen bezüglich dem Sternum bewegen kann (Kugelgelenk). Die Bewegungsfreiheit des sternoclavicularen Gelenkes wird mittels mehreren Bändern stabilisiert und ist abhängig von der Position der Clavicula bezüglich der Scapula.
 Acromioclaviculares Gelenk
 Das Gelenk zwischen der Clavicula und dem Acromion der Scapula dient der Kraftübertragung zwischen der Schulter und dem Rumpf und unterstützt das Heben der Schulter. Es wird auch laterales Schlüsselbeingelenk oder Schultereckgelenk genannt. Aufgrund der umgebenden Bändern zeigt das acromioclaviculare Gelenk einen geringen Bewegungsumfang, wobei die Bewegungsfreiheit ebenfalls abhängig ist von der Position der Clavicula bezüglich der Scapula.
 Glenohumerales Gelenk
 Das glenohumerale Gelenk (auch Schultergelenk genannt) ist das Gelenk mit der grössten Bewegungsfreiheit im menschlichen Körper. Dabei ist es funktionell gesehen ein Kugelgelenk mit drei Rotationsfreiheitsgraden. Im Vergleich zum Acetabulum des Hüftgelenkes ist die Gelenkspfanne der Scapula jedoch relativ flach, was zu einer unstabilen Verbindung zwischen der Scapula und dem Humerus führt. Anhand medizinischen Bildverfahren (Röntgen, MRI oder CT) hat sich gezeigt, dass sich der Humeruskopf im gesunden Schultergelenk zusätzlich zur Rotationsbewegung um mehrere Millimeter bezüglich der Scapula verschieben kann (Chopp et al., 2010, Teyhen et al., 2010). Diese Translationsbewegungen sind jedoch klein.
 Glenoid Labrum
 Die Gelenkspfanne der Scapula (Glenoid Cavity) wird von einer bogenförmigen, 3-4 mm dicken Knorpellippe (Glenoidal Labrum) umgeben, welche am äusseren Rande der Gelenkspfanne verankert ist und sich um den Kopf des Humerus legt. Das Glenoid Labrum vertieft die Gelenkspfanne und stabilisiert dadurch das Schultergelenk.
 17.1.3 - Bänder
 Das glenohumerale Gelenk hat trotz des grossen Bewegungsspielraumes und hohen Beanspruchungen einen relativ schwachen Bandapparat. Die Bänder des glenohumeralen Gelenkes sind in der Gelenkskapsel eingebettet und bestehen aus drei Teilen: superior, middle und inferior ( Fig.: 17.5 ). Dabei sind die glenohumeralen Bänder lediglich in der Endposition der Rotationsbewegungen gespannt. Das heisst, die Bänder tragen nicht zur Bewegungsführung bei. Ihr Beitrag zur Gelenksstabilität ist abhängig von der Armstellung und Gelenksrotation und spielt eine untergeordnete Rolle während täglichen Bewegungen.
 
  
    [image: Fig. 17.5: Die drei Teile des Bandapparates des Schultergelenkes (superior, medial und inferior glenohumeral ligament, i.e. SGHL, MGHL und IGHL).]
  
  Fig. 17.5: Die drei Teile des Bandapparates des Schultergelenkes (superior, medial und inferior glenohumeral ligament, i.e. SGHL, MGHL und IGHL).


 Nebst dem glenohumeralen Bandapparat greifen zusätzliche Bänder am Coracoid Fortsatz der Scapula an und verlaufen zur Clavicula (coracoclaviculare Bänder) und zum Acromion (coracoacromiales Band). Ausserdem ist das acromioclaviculare Gelenk von einem Bandapparat umhüllt, der die Bewegungsfreiheit zwischen dem Acromion und der Clavicula einschränkt ( Fig.: 17.2 ).
 17.1.4 - Muskeln
 Die Stabilität und Führung des Schultergelenkes wird muskulär gesichert. Dabei wird das glenohumerale Gelenk manschettenartig von Muskeln umschlossen. Zu der sogenannten Rotatorenmanschette zwischen der Scapula und dem Humerus gehören der Supraspinatus, der Infraspinatus, der Teres Minor und der Subscapularis ( Fig.: 17.6 ). Diese vier Muskeln liegen nahe am Gelenkszentrum und umschliessen es. Ihre Hauptfunktion ist die Stabilisierung des Schultergelenkes, während sie nur sekundär zur Gelenksbewegung beitragen. Die Bewegung des glenohumeralen Gelenkes wird hauptsächlich durch die Aktivität des Deltoid, Pectoralis Major, Biceps Brachii, Latissimus Dorsi, Teres Major, Coracobrachialis und Triceps Brachii bestimmt. Dabei haben die verschiedenen Muskeln je nach Gelenksstellung verschiedene Funktionen, d.h. sie stabilisieren oder destabilisieren die Schulter ( Fig.: 17.7 ).
 
  
    [image: Fig. 17.6: Muskuläre Rotatorenmanschette des Schultergelenkes.]
  
  Fig. 17.6: Muskuläre Rotatorenmanschette des Schultergelenkes.


 
  
    [image: Fig. 17.7: Die Funktion der Muskeln ändert sich je nach Position des Schultergelenkes. So stabilisiert der Subscapularis den Arm in gesenkter Position während der Deltoid den Arm destabilisiert, mit umgekehrten Funktionen in gehobener Armposition.]
  
  Fig. 17.7: Die Funktion der Muskeln ändert sich je nach Position des Schultergelenkes. So stabilisiert der Subscapularis den Arm in gesenkter Position während der Deltoid den Arm destabilisiert, mit umgekehrten Funktionen in gehobener Armposition.


 17.2 - Kinematik der Schulter
 17.2.1 - Glenohumerales Gelenk (Schultergelenk)
 Das glenohumerale ist das Gelenk mit dem grössten Bewegungsumfang im menschlichen Körper. Der grosse Bewegungsumfang wird durch die Verbindung zwischen der Gelenkspfanne (Glenoid Cavity) und dem Humerus gewährleistet, wobei der Humeruskopf relativ zur Glenoid Cavity sehr gross ist ( Fig.: 17.8 ). Durch die relativ kleine Gelenkspfanne kann der Humeruskopf in einem grossen Umfang um alle drei Körperachsen rotieren, was unter anderem bei sportlichen Wurfbewegungen zu Nutzen kommt.
 
  
    [image: Fig. 17.8: Der grosse Bewegungsumfang des Schultergelenkes wird durch den Grössenunterschied zwischen dem Humeruskopf und der Glenoid Cavity der Scapula ermöglicht.]
  
  Fig. 17.8: Der grosse Bewegungsumfang des Schultergelenkes wird durch den Grössenunterschied zwischen dem Humeruskopf und der Glenoid Cavity der Scapula ermöglicht.


 Die Rotationsbewegungsfreiheit im Schultergelenk ist ca. 180° um alle drei Körperachsen ( Fig.: 17.9 ). Die Bezeichnung der verschiedenen Gelenksbewegungen erfolgt im Bezug zu den drei Körperebenen und der Richtung der Bewegungsausführung. Dabei entspricht die innen-aussen Rotation der Rotationsbewegung in der Transversalebene (mit Handfläche Tisch abwischen); die Abduktion/Adduktion der Rotationsbewegung in der Frontalebene (Arme flattern wie ein Vogel); und die Flexion/Extension derjenigen in der Sagittalebene (Arm nach vorne ausstrecken um Tür zu öffnen). Die Abduktion/Adduktion im Schultergelenk wird auch als Heben/Senken der Arme bezeichnet. Dabei wird lediglich ein Teil des Bewegungsumfanges von 180° aufgrund einer Rotation im Schultergelenk erzielt. Insbesondere das Heben der Arme über Schulterhöhe wird aufgrund einer zusätzlichen Rotation der Scapula bezüglich dem Thorax (scapulothoracic Gelenk) ermöglicht. Als Faustregel gilt: nach 30° Heben der Arme (Abduktion) findet 2/3 der weiteren Abduktionsbewegung im glenohumeralen Gelenk statt und 1/3 erfolgt aufgrund einer Rotation der Scapula.
 
  
    [image: Fig. 17.9: Die Rotationsfreiheit des Schultergelenkes ist ca. 180° in der Transveraleben (innen-aussen Rotation), Frontalebene (Abduktion/Adduktion) und Sagittalebene (Flexion/Extension)]
  
  Fig. 17.9: Die Rotationsfreiheit des Schultergelenkes ist ca. 180° in der Transveraleben (innen-aussen Rotation), Frontalebene (Abduktion/Adduktion) und Sagittalebene (Flexion/Extension)


 17.2.2 - Rotation der Scapula
 Nebst den drei Rotationsfreiheitsgraden im glenohumeralen Gelenk besitzt die Schulter als knöcherne Verbindung zwischen dem Humerus, der Clavicula und der Scapula weitere Bewegungsfreiheiten bezüglich dem Thorax. Insbesondere ist ein Heben/Senken der Schultern in der Frontaleben, sowie eine Vor/Rückstellung in der Transversalebene möglich ( Fig.: 17.10 und 17.11 ). Dabei muss wiederholt werden, dass die Schulter lediglich über die knöcherne Verbindung zwischen der Clavicula und dem Sternum (sternoclaviculares Gelenk) und die muskuläre Verbindung zwischen der Scapula und den Rippenbogen (scapulothoracic, unechtes Gelenk) mit dem Thorax verbunden ist.
 
  
    [image: Fig. 17.10: Heben/Senken (Elevation and Depression) der Schulter bezüglich dem Thorax]
  
  Fig. 17.10: Heben/Senken (Elevation and Depression) der Schulter bezüglich dem Thorax


 
  
    [image: Fig. 17.11: Vor/Rückstellen (Protraction and Retraction) der Schulter bezüglich dem Thorax]
  
  Fig. 17.11: Vor/Rückstellen (Protraction and Retraction) der Schulter bezüglich dem Thorax


 Die Rotation der Scapula während dem Heben/Senken der Schulter und Ab/Adduktion des Armes wird mittels einer kombinierten Bewegung im sternoclavicularen und acromioclavicularen Gelenk erzielt. In der ersten Phase (0-90° Abduktion) ist die Rotationsfreiheit im acromioclavicularen Gelenk aufgrund der Bänder zwischen der Scapula und der Clavicula (coracoclaviculare Bänder) eingeschränkt und die Bewegung der Scapula wird hauptsächlich aufgrund einer Rotation im sternoclavicularen Gelenk ermöglicht. In der zweiten Phase (90-180° Abduktion) wird eine weitere Bewegung im sternoclavicularen Gelenk aufgrund der Bänder zwischen der Clavicula und den Rippenbogen (costoclaviculare Bänder) eingeschränkt und die Rotationsbewegung der Scapula wird hauptsächlich durch eine Bewegung im acromioclavicularen Gelenk ermöglicht. Dementsprechend verschiebt sich die Rotationsachse mit zunehmender Abduktion von medial nach lateral in Richtung acromioclaviculares Gelenk ( Fig.: 17.12 ).
 
  
    [image: Fig. 17.12: Das Heben der Schulter bezüglich dem Thorax wird in der ersten Phase (0-90° Abduktion) mittels einer Rotation im sternoclavicularen Gelenk ermöglicht (a) und in der zweiten Phase (90-180°Abduktion) mittels einer Rotation im acromioclavicularen Gelenk (b).]
  
  Fig. 17.12: Das Heben der Schulter bezüglich dem Thorax wird in der ersten Phase (0-90° Abduktion) mittels einer Rotation im sternoclavicularen Gelenk ermöglicht (a) und in der zweiten Phase (90-180° Abduktion) mittels einer Rotation im acromioclavicularen Gelenk (b).


 17.3 - Gelenksstabilität
 Die gelenkige Verbindung zwischen dem Humerus und der Scapula ist sehr freizügig und die Stabilität des Schultergelenkes wird hauptächlich muskulär mittels der Rotatorenmanschette (Supraspinatus, Teres Minor, Infraspinatus und Subscapularis) gewährleistet ( Fig.: 17.6 ). Im Gegensatz dazu wird das Hüftegelenk mittels der knöchernen Verbindung zwischen dem Femur und dem Pelvis stabilisiert und das Kniegelenk mittels der Seiten- und Kreuzbändern ( Fig.: 17.13 ). Nebst der muskulären Rotatorenmanschette des Schultergelenkes trägt das Glenoid Labrum passiv zur Gelenksstabilität bei. Weiter wird die Gelenksstabilität durch die Bänder, die Gelenkskapsel, als auch den negativen Druck im Gelenksinnern (ähnlich einem Saugnapf) unterstützt ( Fig.: 17.14 ).
 
  
    [image: Fig. 17.13: Die Stabilität des Hüft-, Knie- und Schultergelenkes wird mittels Knochen, Bänder, respektive Muskeln gewährleistet.]
  
  Fig. 17.13: Die Stabilität des Hüft-, Knie- und Schultergelenkes wird mittels Knochen, Bänder, respektive Muskeln gewährleistet.


 
  
    [image: Fig. 17.14: Die passive Gelenksstabilität wird durch das Glenoid Labrum gewährleistet (a), indem die Auflage des Humeruskopfes auf der Glenoid Cavity der Scapula vertieft und vergrössert wird (b). Weiter unterstützen die Bänder, die Gelenkskapel und der negative Druck im Gelenksinnern (ähnlich einem Saugnapf) die Gelenksstabilität (c).]
  
  Fig. 17.14: Die passive Gelenksstabilität wird durch das Glenoid Labrum gewährleistet (a), indem die Auflage des Humeruskopfes auf der Glenoid Cavity der Scapula vertieft und vergrössert wird (b). Weiter unterstützen die Bänder, die Gelenkskapel und der negative Druck im Gelenksinnern (ähnlich einem Saugnapf) die Gelenksstabilität (c).


 Mittels experimenteller Studien an Schultern von Kadavern hat sich gezeigt, dass der Gelenksdruck im Gelenk ein sehr effektiver Stabilisationsmechanismus bietet, insbesondere im mittleren Bewegungsraum in dem die glenohumeralen Bänder noch schlaff sind \citeplip93a. Der Gelenksdruck entsteht aufgrund einer Komprimierung des Humerus in die Gelenkspfanne der Scapula mittels der aktiven Muskelkräfte der Rotatorenmanschette. Dabei resultiert eine Vertiefung der Gelenkspfanne und eine Vergrösserung der Gelenksfläche mittels dem Glenoid Labrum zu einer Erhöhung des Gelenkdruckes. Experimentell hat sich gezeigt, dass eine Resektion des Glenoid Labrums zu einer Abnahme der Effizienz des Gelenksdruckes um ca 20% führt (Lippitt et al., 1993)
 17.4 - Kinetik der Schulter
 Die Gelenkskräfte und -drehmomente in der Schulter sind abhängig von der Gelenksstellung, der äusseren Last und der Muskelaktivität, wobei die Grösse der Belastung vor allem bei Tätigkeiten der Arme über Kopfhöhe zunimmt. Die direkte Messung der Gelenksbelastung ist mittels instrumentierten Schulterprothesen möglich; während die numerische Herleitung aufgrund der grossen Anzahl beteiligter Muskeln weiterhin eine Herausforderung an die klinische und biomechanische Forschung stellt.
 17.5 - Direkte Messung der Gelenkskräfte
 
  
    [image: Fig. 17.15: Messen der Gelenkskräfte mittels instrumentierter Schulterprothese während dem Hochheben eines Kruges, Anstossen eines Rollstuhles, Einnageln über Kopfhöhe und Krückenlaufen (Patienten Information und Messprotokol öffentlich zugänglich auf www.orthoload.com).]
  
  Fig. 17.15: Messen der Gelenkskräfte mittels instrumentierter Schulterprothese während dem Hochheben eines Kruges, Anstossen eines Rollstuhles, Einnageln über Kopfhöhe und Krückenlaufen (Patienten Information und Messprotokol öffentlich zugänglich auf www.orthoload.com).


 
  
    [image: Fig. 17.16: Gelenkskräfte und -momente während dem Hochheben eines Kruges, Anstossen eines Rollstuhles, Einnageln über Kopfhöhe und Krückenlaufen (Daten öffentlich zugänglich auf www.orthoload.com).]
  
  Fig. 17.16: Gelenkskräfte und -momente während dem Hochheben eines Kruges, Anstossen eines Rollstuhles, Einnageln über Kopfhöhe und Krückenlaufen (Daten öffentlich zugänglich auf www.orthoload.com).


 Das direkte Bestimmen der Gelenkskräfte und -momente während täglichen Aktivitäten in vivo ist mittels instrumentierten Schultergelenksprothesen möglich. Am Julius-Wolff-Institut des Charite – Universitätsmedizin Berlin wurden die Glenkskräfte und -momente in Patienten mit instrumentierten Schulterprothesen während verschiedenen Aktivitäten gemessen und über die OrthoLoad Datenbank öffentlich zugänglich gemacht (www.orthoload.com). Unter anderem sind die Schultergelenkskräfte und -momente relativ zum Humerus gegeben für das Hochheben eines Kaffeekruges zu und weg vom Körper, das Laufen an Krücken, das Anstossen eines Rollstuhles und das Einschlagen eines Nagels über Kopfhöhe ( Fig.: 17.15 ).
 Für die untersuchten Aktivitäten wurde die geringste Belastung im Schultergelenk während dem Krückenlaufen gemessen (maximale summierte Gelenkskraft ca 40% des Körpergewichtes); während das Heben eines Kaffeekruges, Anstossen eines Rollstuhles und Einnagel über Kopfhöhe ähnliche maximale summierte Gelenkskräfte von ca 100% des Körpergewichtes aufzeigten, jedoch mit verschiedenen Anteilen entlang den drei Körperachsen ( Fig.: 17.16 ). Die OrthoLoad Datenbank bietet wertvolle Einblicke in die Kinetik des Schultergelenkes zur Evaluierung von numerischen Modellen in der Biomechanik und der Entwicklung/Verbesserung von Schulterimplantaten.
 17.5.1 - Berechnen der Gelenkskräfte
 Mittels muskuloskeletalen Modellen basierend auf der inversen Dynamik und quasi-statischer Optimierung können die Gelenkskräfte und -momente im Schultergelenk für gegebene Belastungsmuster numerisch hergeleitet werden. Optimierungsmethoden sind nötig, da die Verteilung der Reaktionskräfte und -momente der inversen dynamischen Analyse auf die einzelnen Muskeln ein mathematisch unbestimmtes Problem darstellt, i.e. mehr Muskelkräfte gesucht als Gleichungen gegeben. Dabei ist das Ziel von Optimierungsmethoden das iterative Finden einer Lösung, welche den Fehler im Gleichungssystem (Gleichgewichtsbedingung) bis zu einem gesetzten Wert minimiert.
 Die resultierende Gelenkskraft in der Schulter ist abhängig von der Grösse der Muskelkräfte, der äusseren Last als auch der Hebelarme zwischen den Kraftlinien und dem Gelenkszentrum. Dabei verändern sich die Hebelarme je nach Gelenksstellung, wodurch sich das muskuläre Drehmoment bezüglich dem Gelenkszentrum ebenfalls verändert. Das heisst die Hebelarme bestimmen die Art und Grösse der mechanischen Funktion eines Muskels, und da sich die Hebelarme dynamisch verändern, verändert sich auch die mechanische Funktion des Muskels. Als Beispiel betrachten wir den Supraspinatus, und nehmen an, dass sein Hebelarm in der Frontalebene d=1 beträgt. Weiter führen wir die Abduktion als positive und die Adduktion als negative Rotationsbewegung in der Sagittalebene ein. Dabei sind die Vorzeichen frei wählbar, i.e. Abduktion positiv und Adduktion negativ. Wenn wir nun die resultierenden Drehmomente in gesenkter und gehobener Armposition vergleichen, so wird ersichtlich, dass der Supraspinatus mit zunehmendem Abduktionswinkel von einem Adduktor zu einem Abduktor wird ( Fig.: 17.17 ).
 
  
    [image: Fig. 17.17: Der Supraspinatus ändert seine mechanische Funktion von einem Adduktor in gesenkter Armstellung zu einem Abduktor in gehobener Armstellung.]
  
  Fig. 17.17: Der Supraspinatus ändert seine mechanische Funktion von einem Adduktor in gesenkter Armstellung zu einem Abduktor in gehobener Armstellung.


 Die dynamische Veränderung der muskulären Hebelarme stellt eine grosse Herausforderung an die Berechnung von Gelenkskräfte mittels muskuloskeletalen Modellen. Insbesonders muss die Grösse der Hebelarme (Vektor) für den gesamten Bewegungsspielraum der Schultern in allen drei Körperebenen bestimmt werden, bevor ein muskuloskeletales Modell zur Berechnung der Gelenkskräfte während willkürlichen Schulterbewegungen herangezogen werden kann. Die Bestimmung der Hebelarme, i.e. Betrag der drei Komponenten entlang der drei Körperachsen, erfolgt in den meisten Fällen experimentell anhand Kadaverstudien, wobei die Grössen der Hebelarme für eine Bandbreite von Winkelpositionen gemessen werden ( Fig.: 17.18 ). Nebst der positions-abhängigen Veränderung der Hebelarme gibt es zusätzlich intramuskuläre Unterschiede, welche insbesonders bei breit ausgelegten Muskeln eine Rolle spielen. So unterscheiden sich zum Beispiel die Hauptfunktionen des kranialen und des mittleren Anteiles des Subscapularis: während der kraniale Anteil lediglich bis ca 40-60° Abduktion das Schultergelenk axial rotiert, so bleibt die Hauptfunktion des mittleren Anteiles die axiale Rotation über einen grösseren Bewegungsumfang. Weiter zeigt der kraniale Anteil positive Werte in der Frontalebene, d.h. er dient als Abduktor, während der mittlere Anteil das Schultergelenk generell adduziert (negative muskuläre Drehmomente in der Frontalebene).
 
  
    [image: Fig. 17.18: Die Grösse des Hebelarmes des Supraspinatus verändert sich mit zunehmendem Abduktionswinkel (Elevationsgrad) für verschiedene Elevationsebenen (innen-aussen Rotation).]
  
  Fig. 17.18: Die Grösse des Hebelarmes des Supraspinatus verändert sich mit zunehmendem Abduktionswinkel (Elevationsgrad) für verschiedene Elevationsebenen (innen-aussen Rotation).


 17.5.2 - Elektromyographische Modelle
 In der biomechanischen Forschung wurden alternative Methoden eingeführt, um die Muskelkräfte mittels elektromyographischen (EMG) Daten herzuleiten und somit die Nachteile der inversen Dynamik und quasi-statischen Optimierung zu umgehen. Eines der ersten, sogenannten EMG-gesteuerten (EMG-driven) Modelle wurde von McGill (1992) zur Berechnung der Wirbelsäulenbelastung während dem Seitwärtsbeugen eingeführt und später erweitert auf andere Gelenke einschliesslich die Schulter. EMG-gesteuerte Modelle basieren auf der Annahme, dass die Amplitude des EMG Signales (elektrische Muskelaktivität) von der Muskelkraft abhängt; wobei meistens eine lineare Beziehung zwischen der Kraft und dem EMG Signal angenommen wird (F=k·EMG).
 
  
    [image: Fig. 17.19: Oberflächen-EMG und intramuskuläres EMG mittels feinen Drahtelektronen in das Muskelgewebe zur Messung der elektrischen Muskelaktivität.]
  
  Fig. 17.19: Oberflächen-EMG und intramuskuläres EMG mittels feinen Drahtelektronen in das Muskelgewebe zur Messung der elektrischen Muskelaktivität.


 EMG-gesteuerte muskuloskeletale Modelle haben gegenüber quasi-statischen Optimierungsmethoden die Vorteile, dass die Muskelrekrutierungs-Muster auf tatsächlich gemessenen Daten beruhen und die Co-Kontraktionen von Muskeln berücksichtigt werden können. Der Nachteil von EMG-gesteuerten Modellen ist jedoch der enorme Messaufwand, welcher insbesondere für die Schulter schwierig und dementsprechend mit Fehlern belastet ist ( Fig.: 17.19 ). Zur Kalibrierung eines EMG-gesteuerten Modelles müssen die EMG Signale für alle wichtigen Muskel in jeder Gelenksposition für jede Testperson individuell bestimmt werden. Weiter sind EMG Messungen mit Fehlern belastet, inklusive Nebensignaleffekte, erschwerte Messung von tieferliegenden Muskeln mittels oberflächlichem EMG, nicht-lineare Beziehung zwischen dem EMG Signal und der Muskelkraft etc. Dementsprechend ist die Anwendung von EMG-gesteuerten Muskuloskeletalen Modellen zur biomechanischen Analyse des Schultergelenkes sehr limitiert, und die genaue Bestimmung der Gelenksbelastung während täglichen Aktivitäten in gesunden Personen bleibt weiterhin ein aktives Forschungsgebiet.
 17.6 - Beschwerden & Behandlungen
 Aufgrund der schwachen, gelenkigen Verbindung des Schultergelenkes sind Verletzungen der Rotatorenmanschette oder Auskugelungen des Schultergelenkes häufig und können zu sekundären Beschwerden führen insbesondere Osteoarthrose. Verletzungen des Schultergelenkes treten hauptsächlich bei Aktivitäten der Hand oder des Armes über Kopfhöhe auf und zählen zu den zweithöchsten berufsbedingten Verletzungsgefahren. Nebst Verletzungen der Rotatorenmanschette kann es zu Verletzungen des Glenoid Labrums oder zu Knochenbrüchen, insbesondere des Schlüsselbeines (5% aller Frakturen), kommen.
 17.6.1 - Auskugelungen & Instabilität
 Auskugelungen des Schultergelenkes sind häufig und treten in ca 1.7 % der Bevölkerung auf, wobei Männer drei Mal häufiger betroffen sind als Frauen (Hovelius, 1982). Dabei hat sich gezeigt, dass etwa die Hälfte der betroffenen Personen nach einer primären Auskugelung des Schultergelenkes keine ärztliche Behandlung aufsuchen. Leider führt eine Auskugelung in den meisten Fällen zu einer Gelenksinstabilität, welche zu weiteren klinischen Komplikationen führen kann.
 Glenohumerale Instabilität nach einer Auskugelung kann verschiedene traumatische Ursachen haben, inklusive Verletzungen der Knochen, der Rotatorenmanschette, des Glenoid Labrums, der Gelenkskapsel oder der Bänder. Am häufigsten treten Risse derjenigen Bändern auf, welche eine exzessive Aussenrotation bei gehobenem Arm verhindern (z.Bsp. Basketball Wurf). Falls die Bänder nach der ersten Verletzung nicht heilen, so bleibt das Schultergelenk über den spezifischen Bewegungspielraum instabil, und es kommt in vielen Fällen zu weiteren Auskugelungen. Die operative Behandlung von Bänderrissen der Schulter mit anschliessender Physiotherapie führt meistens zu einer Wiederherstellung der Gelenksstabilität.
 Nebst traumatisch bedingter Instabilität kann das Schultergelenk aufgrund muskulärer Disbalancen instabil werden. Insbesondere beginnt das Gelenk zu “rutschen”, wenn der Arm nach vorne oder seitwärts nach unten ausgestreckt wird. Die sogenannte atraumatische Instabilität kann mittels engagiertem Muskeltraining behoben werden. Operativ kann atraumatische Instabilität mittels einem Anspannen der passiven Strukturen um das Gelenk reduziert werden; ein regelmässiges Muskeltraining ist jedoch trotzdem nötig, um die Stabilität längerfristig zu gewährleisten. In seltenen Fällen entsteht eine Gelenksinstabilität der Schulter aufgrund anderer Gründe (weder traumatisch noch muskulär). In solchen Fällen spricht man von einem Zwischentyp wiederkehrender Instabilität.
 17.6.2 - Impingement
 Eine abnormale Stellung zwischen dem Humerus und dem sogenannten Schulterdach (Acromion der Scapula) kann zu einer Einengung des subacromialen Raumes führen, was zu einer Stauchung des Schleimbeutels und zu einem reduzierten Gleitraum für die Sehnen der Rotatorenmanschette führen kann ( Fig.: 17.20 ). Das heisst, es kommt zu einem abnormalen Zusammenstossen (impingement) der Knochen und Weichteile mit einer Behinderung der freien Gelenksbewegung und allenfalls Entzündungen insbesondere Osteoarthritis. Die konservative Behandlung beinhaltet eine Reduktion der physischen Aktivität, entzündungshemmende Medikamente und Physiotherapie.
 
  
    [image: Fig. 17.20: Eine abnormale Stellung des Schulterdaches kann zu einer Einengung der Schleimbeutel (bursa, blau) und Muskel-Sehnen Komplexe im Gelenksraum führen.]
  
  Fig. 17.20: Eine abnormale Stellung des Schulterdaches kann zu einer Einengung der Schleimbeutel (bursa, blau) und Muskel-Sehnen Komplexe im Gelenksraum führen.


 17.6.3 - Verletzungen der Rotatorenmanschette
 Verletzungen der Rotatorenmanschette, inklusive Sehnen- und Muskelrisse, treten in 50% der über 60-jährigen Bevölkerung aufgrund angehäufter Beschädigung auf (Sher et al., 1995). Dabei treten Sehnenrisse primär im Supraspinatus auf, und sekundär im Infraspinatus und manchmal im Subscapularis. Sehnenrisse führen zu Schmerzen, Instabilität und eingeschränkter Gelenksfunktion. Die konservative Behandlung beinhaltet ein Entlasten und Ruhigstellen des betroffenen Gelenkes ( Fig.: 17.21 ).
 
  
    [image: Fig. 17.21: Sehnenriss des Supraspinatus und konservative Behandlung mittels Entlastung und Ruhigstellung.]
  
  Fig. 17.21: Sehnenriss des Supraspinatus und konservative Behandlung mittels Entlastung und Ruhigstellung.


 17.6.4 - Schultertransplantation
 Bei schwerwiegenden, traumatischen Verletzungen oder chronischen Schmerzen aufgrund Osteoarthrose ist eine Schultertransplantation nötig. Im Vergleich zu Knie- und Hüfttransplantationen sind Schultergelenkstransplantationen immer noch selten. Trotzdem hat sich ihre Anzahl in den letzten 10 Jahren verdreifacht. Die Hauptkomplikationen von Schultertransplantationen sind eine Lockerung der Glenoid Komponente und Gelenksinstabilität. Eine Lockerung der Glenoid Komponente kann aufgrund dem Design der Prothese, der chirurgischen Implantationsmethode, der Knochenqualität oder der Belastungsart zustande kommen. Insbesonders führen exzentrische Belastungen zu mikroskopischen Bewegungen und längerfristig zu einer Lockerung. Exzentrische Belastungen beinhalten resultierende Gelenkskräfte, welche nicht durch das Gelenkszentrum gehen und dadurch ein Rotationsmoment auslösen ähnlich einem Schauckelpferd ( Fig.: 17.22 ). Die geringe knöcherne Gelenksfläche des Schultergelenkes stellt eine weitere Herausforderung an Schulterimplantate dar ( Fig.: 17.23 a) ). Aufgrund der geringen Knochensustanz am Glenoid der Scapula ist eine Revision von Schulterimplantaten schwierig.
 
  
    [image: Fig. 17.22: a) Totale Schultergelenksprothese; b) exzentrische Belastungen mit resultierenden Gelenkskräften ausserhalb des Gelenkszentrums führen zu Mikrobewegungen des Implantates ähnlich einem Schaukelpferd (Franklin et al., 1988).]
  
  Fig. 17.22: a) Totale Schultergelenksprothese; b) exzentrische Belastungen mit resultierenden Gelenkskräften ausserhalb des Gelenkszentrums führen zu Mikrobewegungen des Implantates ähnlich einem Schaukelpferd (Franklin et al., 1988).


 Ein möglicher Lösungsansatz zur Verbesserung der Gelenksstabilität ist das sogenannte Reverse Design. Bei einer reverse Prothese wird die Geometrie des Gelenkes umgedreht, d.h. der Humeruskopf wird konkav und die Gelenkspfanne konvex ( Fig.: 17.23 b) ). Aufgrund einer reverse Prothese wird das Gelenszentrum nach medial verschoben und der Humerus relativ zum Gelenkszentrum nach distal. Dadurch spannt sich der Deltoid Muskel und sein Hebelarm wird verlängert, so dass der Arm wieder gehoben werden kann. Ausserdem wird die Stabilität der Prothese aufgrund der grösseren konkaven Fläche (grössere Gelenksaushöhlung) vergrössert. Leider erlaubt das reverse Design keine komplette Wiederherstellung der Aussenrotation der Schulter. In einer post-operativen Studie an 66 Patienten (mittleres Alter 52 Jahre, mittleres Testdatum 36.5 Monate nach dem Eingriff) hat sich der Abduktionswinkel von 55° auf 134° verbessert und die Aussenrotation von 10° auf 20° (Muh et al., 2013).
 .
 
  
    [image: Fig. 17.23: Die kleine knöcherne Gelenksfläche der Schulter bietet wenig Raum für Revisionsoperationen; b) das reverse Design einer Schulterprothese.]
  
  Fig. 17.23: Die kleine knöcherne Gelenksfläche der Schulter bietet wenig Raum für Revisionsoperationen; b) das reverse Design einer Schulterprothese.


 
  Orthopädische Forschung an der Uniklinik & ETH

  Am Labor für Orthopädische Forschung der Uniklinik Balgrist unter der Leitung von Prof. Snedeker (Institut für Biomechanik, ETH) werden muskuloskeletale Simulationen mit experimentellen Messungen kombiniert, um neue Implantate zu entwickeln und evaluieren ( Fig.: 17.1 ). Besonderer Fokus ist dabei gerichtet auf klinisch relevante Forschungsprojekte bezüglich der Schulter- und dem Fussgelenk. Mittels der Finiten Element (FE) Methode können die inneren Spannungszustände bei gegebenen Belastungsmustern für das natürliche Schultergelenk oder verschiedene Implantatdesigns hergeleitet und analysiert werden. Nähere Information zur Forschung am Labor für Orthopädische Forschung findet man unter www.biomechanics.ch.
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5
Mechanik natürlicher Bewegungen



18
Gehen

Gehen ist die wichtigste Form der Fortbewegung. Das Bewegungsmuster Gehen ist äusserst reproduzierbar und verhält sich unter physiologischen Bedingungen bei allen gesunden Menschen nach demselben Grundmuster. Gehen eignet sich daher bestens als Mass für die Funktionalität des Bewegungsapparates zu quantifizieren(Kramers de Quervin et al., 2008) und eröffnet somit die Möglichkeit zwischen normaler und pathologischer Funktion zu unterscheiden.
 18.1 - Gangphasen
 Gehen ist ein zyklischer Vorgang. Die Gangphasen eines Gangzyklus, sowie die normalen prozentualen Verteilungen dieser sind in Fig.: 18.1 dargestellt. Ein Gangzyklus beginnt mit dem Bodenkontakt des ersten Fusses und endet mit dem erneuten Bodenkontakt desselben Fusses. Ein Schritt beginnt mit dem Bodenkontakt des einen Fusses und endet mit dem Bodenkontakt des anderen Fusses, beinhaltet somit die Stand- und Schwungphase einer Seite. Ein Gangzyklus wird auch Doppelschritt genannt und beinhaltet also zwei konsekutive Schritte und somit die Stand- und Schwungphasen beider Seiten. Die Standphase beim Gehen zeichnet sich dadurch aus, dass sie aus zwei Zweibeinstandphasen und einer Einbeinstandphase besteht.
 
  
    [image: Fig. 18.1: Gangzyklus mit zeitlicher Aufteilung der Gangphasen (Kramers de Quervain et al. 2008)]
  
  Fig. 18.1: Gangzyklus mit zeitlicher Aufteilung der Gangphasen (Kramers de Quervain et al. 2008)


 18.2 - Zeit- / Distanzparameter
 Die Normwerte für die Zeit-/Distanzparameter bei einer physiologisch frei gewählten Ganggeschwindigkeit von Erwachsenen wurden in diversen Studien untersucht (Kadaba et al., 1989; Perry, 1992; Winter, 2005) und liegen in den Bereichen dargestellt in den Tabellen Tab.: 18.1 und Tab.: 18.2.
 Zeit-/Distanzparameter sind robuste Parameter und einfach zu messen. Die Ganggeschwindigkeit entspricht dem Produkt aus Schrittlänge und Schrittfrequenz. Der Einfluss der Ganggeschwindigkeit auf das Gangmuster wird später in Kapitel: 18.8 diskutiert.
 Tab. 18.1: Zeit-Distanzparameter beim Gehen (basierend auf Kramers de Quervain et al., 2008) 	Freie Ganggeschwindigkeit (gait velocity) 	1.2-1.5 m/s 
	Distanz Gangzyklus/Doppelschritt (stride) 	1.3-1.5 m 
	Schrittlänge (step) 	0.65-0.75 m 
	Schrittfrequenz (cadence) 	105-130 /min 

 
 Tab. 18.2: Prozentuale Aufteilung der Gangphasen beim Gehen (basierend auf Kramers de Quervain et al., 2008) 	Standphase (stance) 	ca. 62 % 
	Erste und zweite Doppelstandphase (double limb stance; loading response, weight acceptance; pre-swing, weight release) 	ca. 2×12 % 
	Schwungphase (swing) 	ca. 38 % 
	Einbeinstandphase (single limb stance) 	ca. 38 % 

18.3 - Bewegung des Körperschwerpunktes
 Der Körperschwerpunkt zeigt in der Sagittalebene eine sinusförmige Auf- und Abbewegung mit einer Amplitude von ca. 5cm. Der Körperschwerpunkt befindet sich zum Zeitpunkt Mitte Einbeinstandphase in der höchsten Position und Mitte Zweibeinstandphase in der tiefsten Lage. In der Transversalebene bewegt sich der Körperschwerpunkt in einer rechts-links Bewegung von ebenfalls ca. 5 cm, jedoch mit halber Frequenz im Vergleich zu der vertikalen Bewegung. Betrachtet man die resultierende Bewegung in der Frontalebene so beschreibt diese in etwa eine liegende 8 ( Fig.: 18.2 und 18.3 ).
 
  
    [image: Fig. 18.2: Schematische Illustration der Bewegung des Körperschwerpunktes in der Transversalebene (a), der Sagittalebene (b) und der Frontalebene (c) während dem Gehen (Rose and Gamble 1994)]
  
  Fig. 18.2: Schematische Illustration der Bewegung des Körperschwerpunktes in der Transversalebene (a), der Sagittalebene (b) und der Frontalebene (c) während dem Gehen (Rose and Gamble, 1994)


 
  
    [image: Fig. 18.3: Bewegung des Körperschwerpunktes in anterioposteriorer, mediolateraler und vertikaler Richtung während eines Gangzyklus (www.clinicalgaitanalysis.com)]
  
  Fig. 18.3: Bewegung des Körperschwerpunktes in anteroposteriorer, mediolateraler und vertikaler Richtung während eines Gangzyklus (www.clinicalgaitanalysis.com)


 18.4 - Bodenreaktionskräfte
 Die Bodenreaktionskräfte die beim Gehen auf den Boden übertragen werden, können mit Kraftmessplatten erfasst werden. Die Bodenreaktionskraft eines Beines in vertikaler Richtung zeigt eine Doppelhöckercharakteristik, auch M-Form genannt. Die beiden Kraftspitzen erreichen ca. 1.2-faches Körpergewicht, dazwischen erfolgt eine Hochentlastung, wo die Kraft unter Körpergewicht abfällt. Die Bodenreaktionskraft in Gangrichtung erreicht ein Maximum von ca. 30% Körpergewicht. Der Impuls (Fläche unter Kraft-Zeit-Kurve der Kraft in Gangrichtung) der Abbremsphase ist beim Gehen mit konstanter Geschwindigkeit gleich gross wie der Impuls der Abstossphase. Die Kraft in mediolateraler Richtung ist deutlich niedriger, also ca. Faktor 4 kleiner als die Kraft in anteroposteriorer Richtung. Beim Auftreffen erfolgt eine kleine, nach medial gerichtete Kraft, gefolgt von einer lateral ausgerichteten Kraft individueller Ausprägung ( Fig.: 18.4 ).
 
  
    [image: Fig. 18.4: Bodenreaktionskraft während einem Gangzyklus (Whittle 1997)]
  
  Fig. 18.4: Bodenreaktionskraft während einem Gangzyklus (Whittle, 1997)


 18.5 - Gelenkswinkel
 Die charaketeristischen Gelenkswinkelverläufe in der Sagittalebene während einem Gangzyklus des Ellbogens, der Schulter, der Hüfte, des Knies, sowie des Sprunggelenks sind in Fig.: 18.5 und 18.6 dargestellt. Die Bewegung in der Sagittalebene dieser Gelenke ist klar dominierend, aber kleine Bewegungsumfänge finden auch in den anderen beiden Ebenen statt, auf eine Darstellung dieser wird hier jedoch verzichtet. Die Beckenbewegung in allen drei Körperebenen werden in Fig.: 18.7 gezeigt.
 
  
    [image: Fig. 18.5: Gelenkswinkel des Ellbogens und der Schulter in der Sagittalebene während einem Gangzyklus (adaptiert von Perry, 1992)]
  
  Fig. 18.5: Gelenkswinkel des Ellbogens und der Schulter in der Sagittalebene während einem Gangzyklus (adaptiert von Perry, 1992)


 
  
    [image: Fig. 18.6: Gelenkswinkel der Hüfte, des Knies und des Fussgelenks in der Sagittalebene während einem Gangzyklus (adaptiert von Perry, 1992)]
  
  Fig. 18.6: Gelenkswinkel der Hüfte, des Knies und des Fussgelenks in der Sagittalebene während einem Gangzyklus (adaptiert von Perry, 1992)


 
  
    [image: Fig. 18.7: Gelenkswinkel des Beckens in der Sagittalebene (oben), Frontalebene (Mitte) und der Transversalebene (unten) während einem Gangzyklus (adaptiert von Perry, 1992)]
  
  Fig. 18.7: Gelenkswinkel des Beckens in der Sagittalebene (oben), Frontalebene (Mitte) und der Transversalebene (unten) während einem Gangzyklus (adaptiert von Perry, 1992)


 18.6 - Externe Drehmomente
 Die Bodenreaktionskraft erzeugt ein externes Drehmoment an den Gelenken. Die Richtung des sagittalen Momentes (ob Flexions- oder Extensionsmoment) ist abhängig davon, ob der Kraftvektor vor oder hinter dem Gelenkszentrum verläuft. Perry (1992) teilt die Standphase ein in den initialen Bodenkontakt, die Belastuntsantwort (von initalem Bodenkontakt bis Zehenablösen Gegenbein, entspricht somit der ersten Zweibeinstandphase), die mittlere Standphase (von Zehenablösen Gegenbein bis zum Zeitpunkt wo der Körperschwerpunkt vertikal überhalb des Standfusses ist, entspricht somit der ersten Hälfte Einbeinstandphase), terminale Standphase (von Zeitpunkt wo Körperschwerpunkt vertikal über Standfuss bis Bodenkontakt Gegenbein, entspricht somit der zweiten Hälfte der Einbeinstandphase) und Pre-Schwungphase (von Bodenkontakt Gegenbein bis Zehenablösen ipsilaterales Bein, entspricht somit der zweiten Zweibeinstandphase). Die externen Gelenksmomente während der Standphase sind in  dargestellt.
 
  
    [image: Fig. 18.8: Externe Hüft-, Knie- und Fussgelenksmomente in der Sagittalebene während der Standphase des Gehens – normiert über das Produkt aus Körpergewicht und Beinlänge und mit Faktor 100 moltibliziert (adaptiert von Perry, 1992)]
  
  Fig. 18.8: Externe Hüft-, Knie- und Fussgelenksmomente in der Sagittalebene während der Standphase des Gehens – normiert über das Produkt aus Körpergewicht und Beinlänge und mit Faktor 100 multipliziert (adaptiert von Perry, 1992)


 18.7 - Muskelaktivität
 Die Muskelaktivität wird mittels Elektromyographie gemessen. Die Aktivität wird meist mit einer prozentualen Skala zwischen 0% und 100% einer Referenzaktivität angegeben. Die Referenzaktivität, also 100% Aktivität, kann entweder über eine maximale willentliche isometrische Kontraktion während einem Maximalmuskeltest oder z.B. auch über die maximal auftretende Muskelaktivität während dem Gangzyklus definiert werden. Das Bestimmen des on-off-Patterns, oder anders gesagt die Definition wann ein Muskel aktiv ist oder nicht, erfolgt üblicherweise über ein Aktivitätsniveau (z.B. 12%), welches über einen minimalen Zeitraum überschritten werden muss.
 Die Daten in Fig.: 18.10 bis 18.13 sind prozessierte Daten, d.h. bei den Rohsignalen wurde zuerst eine Nullpunkt-Abgleichung gemacht, dann wurden sie gleichgerichtet, quadriert, mit einem Moving Average Filter gefiltert und normiert über die isometrische Maximalkraft welche in spezifischen Maximalmuskeltests erfasst worden ist.  zeigt die Aktivität der wichtigsten Beinmuskulatur während zwei Gangzyklen – die dargestellten Daten sind Rohsignale.
 
  
    [image: Fig. 18.9: Muskelaktivität (Rohsignale) zweier Gangzyklen (aus Vorlesungsunterlagen von A. Stacoff)]
  
  Fig. 18.9: Muskelaktivität (Rohsignale) zweier Gangzyklen (aus Vorlesungsunterlagen von A. Stacoff)


 18.7.1 - Hüfte und Becken
 Die Muskelaktivität der Hüftstrecker ist in Fig.: 18.10 dargestellt. Sie zeigen ihre Hauptaktivität gegen Ende der Standphase, wo sie das nach vorne schwingende Bein durch exzentrischen Einsatz abbremsen. Die Hüftbeuger sind mittels Oberflächenelektroden sehr schwierig zu messen und daher nicht dargestellt. Ihre Hauptaktivität wäre zum Zeitpunkt des Bodenkontaktes des Gegenbeines, wo sie eine Beugung im Hüftgelenk auslösen.
 Die Muskelaktivität der Hüftabduktoren ist in Fig.: 18.11 dargestellt. Die Hüftabduktoren kontrollieren duch exzentrische Akvivität das seitliche Abfallen des Beckens zur Gegenseite.
 
  
    [image: Fig. 18.10: Gelenkswinkel und Muskelaktivität (normiert zur maximalen isometrischen Muskelaktivität) der Hüfte während dem Gangzyklus (Kramers de Quervain et al. 2008)]
  
  Fig. 18.10: Gelenkswinkel und Muskelaktivität (normiert zur maximalen isometrischen Muskelaktivität) der Hüfte während dem Gangzyklus (Kramers de Quervain et al., 2008)


 
  
    [image: Fig. 18.11: Gelenkswinkel und Muskelaktivität (normiert zur maximalen isometrischen Muskelaktivität) des Beckens während dem Gangzyklus (Kramers de Quervain et al. 2008)]
  
  Fig. 18.11: Gelenkswinkel und Muskelaktivität (normiert zur maximalen isometrischen Muskelaktivität) des Beckens während dem Gangzyklus (Kramers de Quervain et al., 2008)


 18.7.2 - Knie
 Die Muskelaktivität der Knieextensoren und der Knieflexoren ist in Fig.: 18.12 dargestellt. Beim Bodenkontakt, sind die Knieextensoren zum Abbremsen der Knieflexion exzentrisch aktiv. Gegen Ende der Schwungphase wird der pendelartig nach vorne schwingende Unterschenkel durch die Knieflexoren abgebremst. Auch die Knieextensoren zeigen zu diesem Zeitpunkt Aktivität. Diese Ko-Kontraktion der Knieflexoren und -extensoren bereitet das Knie auf die Landung vor und stabilisiert es während dem Bodenkontakt.
 
  
    [image: Fig. 18.12: Gelenkswinkel und Muskelaktivität (normiert zur maximalen isometrischen Muskelaktivität) des Knies während dem Gangzyklus (Kramers de Quervain et al. 2008)]
  
  Fig. 18.12: Gelenkswinkel und Muskelaktivität (normiert zur maximalen isometrischen Muskelaktivität) des Knies während dem Gangzyklus (Kramers de Quervain et al., 2008)


 18.7.3 - Sprunggelenk
 Die Muskelaktivität der Dorsalflexoren und der Plantarflexoren des Sprunggelenks sind in Fig.: 18.13 dargestellt. Der Tibialis anterior ermöglicht ein kontrolliertes Herunterklappen des Fusses durch exzentrische Aktivität nach dem Bodenkontakt und ist zudem während der Schwungphase aktiv um den Fuss gegen die Schwerkraft anzuheben. Die Plantarflexoren sind in der Standphase aktiv und kontrollieren zuerst exzentrisch, dann isometrisch die Rotation des Unterschenkels über den fixierten Fuss, gefolgt von konzentrischem Abstossen.
 
  
    [image: Fig. 18.13: Gelenkswinkel und Muskelaktivität (normiert zur maximalen isometrischen Muskelaktivität) des Sprunggekelnks während dem Gangzyklus (Kramers de Quervain et al. 2008)]
  
  Fig. 18.13: Gelenkswinkel und Muskelaktivität (normiert zur maximalen isometrischen Muskelaktivität) des Sprunggelenks während dem Gangzyklus (Kramers de Quervain et al., 2008)


 18.8 - Einfluss der Ganggeschwindigkeit
 18.8.1 - Zeit-/Distanzparameter
 Zunehmende Ganggeschwindigkeit geht mit einer Erhöhung der Schrittfrequenz, sowie einer Zunahme der Schrittlänge einher ( Fig.: 18.14 ). Je schneller der Gang, desto kürzer die Standphase, wobei die Zweibeinstandphasen kürzer werden jedoch die Einbeinstandphase länger, und desto länger die Schwungphase ( Fig.: 18.14 ).
 
  
    [image: Fig. 18.14: Einfluss der Ganggeschwindigkeit auf Schrittlänge, Schrittfrquenz und Aufteilung der Gangphasen (van Hedel et al. 2006)]
  
  Fig. 18.14: Einfluss der Ganggeschwindigkeit auf Schrittlänge, Schrittfrquenz und Aufteilung der Gangphasen (van Hedel et al., 2006)


 18.8.2 - Körperschwerpunktsbewegung
 Die Ganggeschwindigkeit hat auch einen Einfluss auf die Körperschwerpunktsbewegung. Mit zunehmender Ganggeschwindigkeit nimmt die vertikale Körperschwerpunktsbewegung zu, jedoch die mediolaterale ab ( Fig.: 18.15 ).
 
  
    [image: Fig. 18.15: Einfluss der Ganggeschwindigkeit auf die Körperschwerpunktsbewegung (Orendruff et al.2004)]
  
  Fig. 18.15: Einfluss der Ganggeschwindigkeit auf die Körperschwerpunktsbewegung (Orendruff et al., 2004)


 18.8.3 - Bodenreaktionskraft
 Die Kurve der Bodenreaktionskraft zeigt mit zunehmender Ganggeschwindigkeit eine höhere Dynamik, so werden die beiden Kraftpeaks höher, sowie die Entlastung dazwischen stärker.
 18.8.4 - Gelenkswinkel und -momente
 Die Gelenkswinkel zeigen mit zunehmender Ganggeschwindigkeit ein grösseres Bewegungsausmass, die Gelenksmomente werden ebenfalls grösser ( Fig.: 18.16 ).
 
  
    [image: Fig. 18.16: Einfluss der Ganggeschwindigkeit auf die Gelenkswinkel und -momente (Stoquart et al. 2008)]
  
  Fig. 18.16: Einfluss der Ganggeschwindigkeit auf die Gelenkswinkel und -momente (Stoquart et al., 2008)


 18.8.5 - Muskelaktivität
 Die Abhängigkeit der on-off-pattern der Muskelaktivität ist in Fig.: 18.17 dargestellt. Mit zunehmender Geschwindigkeit zeigen die Muskelgruppen, welche während den Zweibeinstandphasen aktiv sind eine kürzere Aktivitätsdauer. Der Tibialis anterior zeigt eine längere Aktivitätsdauer aufgrund der längeren Schwungphase bei zunehmender Geschwindigkeit ( Fig.: 18.17 ).
 
  
    [image: Fig. 18.17: Einfluss der Ganggeschwindigkeit auf die Muskelaktivität (Stoquart et al. 2008)]
  
  Fig. 18.17: Einfluss der Ganggeschwindigkeit auf die Muskelaktivität (Stoquart et al., 2008)


 18.8.6 - Energieverbrauch
 Der Energieverbrauch ist am geringsten bei einer Ganggeschwindigkeit von ca. 4 km/h, und nimmt bei kleinerer, sowie auch bei grösserer Geschwindigkeit zu ( Fig.: 18.18 ).
 
  
    [image: Fig. 18.18: Einfluss der Ganggeschwindigkeit auf den Energiverbrauch beim Gehen (Stoquart et al. 2008)]
  
  Fig. 18.18: Einfluss der Ganggeschwindigkeit auf den Energiverbrauch beim Gehen (Stoquart et al., 2008)


 
  Übungsfragen:

  
    	
      Moodle
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Laufen

Laufen ist in vielen sportlichen Situationen von zentraler Bedeutung. Wie das Gehen ist auch das Laufen äusserst reproduzierbar und verhält sich unter physiologischen Bedingungen bei allen gesunden Menschen nach demselben Grundmuster. Daher eignet sich daher ebenfalls für die Quantifizierung der Funktionalität des Bewegungsapparates (Kramers de Quervain et al., 2008).
 19.1 - Wechsel der Gangart – von Gehen zu Laufen
 Energetisch betrachtet würde man erwarten, dass der Wechsel der Gangart, also der Wechsel von Gehen zu Laufen bei der Geschwindigkeit stattfindet, bei der Laufen energetisch optimaler ist als Gehen. Die Studie von Sentija und Markovic (2009) hat diesen Aspekt anhand der Messung des Sauerstoffverbrauches untersucht. Es konnte dabei gezeigt werden, dass der bevorzugte Wechsel der Gangart jedoch schon bei einer kleineren Geschwindigkeit erfolgt als energetisch optimal wäre (Sentija und Markovic, 2009) ( Fig.: 19.1 ).
 
  
    [image: Fig. 19.1: Einfluss der Ganggeschwindigkeit auf den Energieverbrauch beim Gehen (Stoquart et al. 2008)]
  
  Fig. 19.1: Wechsel der Gangart – Metabolischer Energieverbrauch pro Distanz (Sauerstoffverbrauch pro kg und m) in Abhängigkeit der Geschwindigkeit für Gehen und Laufen (Sentija and Markovic, 2009)


 19.2 - Phasen
 Im Gegensatz zum Gehen gibt es beim Laufen keine Zweibeinstandphase, es treten jedoch zwei Flugphasen auf ( Fig.: 19.2 ). Die prozentuale Aufteilung der Phasen ist abhängig von der Laufgeschwindigkeit. Je grösser die Geschwindigkeit, desto kürzer die Standphase und desto länger die Schwungphase (Fig.: 19.3 und Tab.: 19.1) .
 
  
    [image: Fig. 19.2: Gangzyklus mit zeitlicher Aufteilung der Gangphasen – Gehen im Vergleich zu Laufen (Ounpuu 1994)]
  
  Fig. 19.2: Gangzyklus mit zeitlicher Aufteilung der Gangphasen – Gehen im Vergleich zu Laufen (Ounpuu, 1994)


 
  
    [image: Fig. 19.3: Prozentuale Gangphasen beim Gehen und Laufen (Vaughan 1984)]
  
  Fig. 19.3: Prozentuale Gangphasen beim Gehen und Laufen (Vaughan, 1984)


  
 Tab. 19.1: Prozentuale Aufteilung der Phasen beim Laufen 	Standphase 	20-30 % 
	Flugphase 	20-30 % 
	Schwungphase 	70-80 % 

19.3 - Zeit-/Distanzparameter
 Die Zeit-/Distanzparameter sind abhängig von der Laufgeschwindigkeit ( Tab.: 19.2. Die Bodenkontaktzeit verkürzt sich vom Gehen zum Laufen von 0.6-0.7 s auf 0.2-0.3 s (Kramers de Quervain et al., 2008). Im Sprint verkürzt sich die Bodenkontaktzeit bei Sprinterinnen auf 0.1 s und bei Spitzensprintern auf etwa 0.085-0.095 s (Kramers de Quervain et al., 2008). Der Einfluss der Ganggeschwindigkeit wird in Kapitel: 19.8 weiter diskutiert.
 Tab. 19.2: Zeit-Distanzparameter beim Laufen 	Laufgeschwindigkeit 	2.0-12 m/s 
	Distanz Zyklus 	1.6-5.0 m 
	Schrittlänge 	0.8-2.5 m 
	Schrittfrequenz 	150-260 /min 

 
 19.4 - Bewegung des Körperschwerpunktes
 Der Körperschwerpunkt in der Sagittalebene beschreibt auch im Laufen eine sinusförmige Auf- und Abbewegung. Im Gegensatz zum Gehen erreicht der Körperschwerpunkt seine tiefste Position in der Mitte Standphase und die höchste Position des Körperschwerpunktes wird in der Mitte der Flugphase erreicht ( Fig.: 19.4 ). Die Amplitude der vertikalen Körperschwerpunktsbewegung ist beim Joggen grösser als beim Gehen.
 
  
    [image: Fig. 19.4: Vertikale Bewegung des Körperscherpunktes beim Gehen und Laufen während einem Zyklus (Kramers de Quervain et al. 2008)]
  
  Fig. 19.4: Vertikale Bewegung des Körperschwerpunktes beim Gehen und Laufen während einem Zyklus (Kramers de Quervain et al., 2008)


 19.5 - Bodenreaktionskräfte
 Die vertikale Bodenreaktionskraft zeigt beim Laufen, im Gegensatz zum Gehen, nach der ersten Kraftspitze innerhalb der ersten ca. 50 ms nur noch ein einziges Maximum. Somit beschreibt sie keine M-Form Charakteristik und das Maximum erreicht in etwa 2-3 faches Körpergewicht ( Fig.: 19.5 ). Je nach Lauftechnik (Auftreffen über Vorfuss, Mittelfuss oder Rückfuss) ändert sich die Form und Ausprägung der ersten Kraftspitze (Impact Peak) ( Fig.: 19.6 ). Je nach Laufstil kann diese erste Kraftspitze ganz verschwinden. Die Bodenreaktionskraft in Gangrichtung zeigt individuell unterschiedlich ausgeprägte Muster der Bremskraft ( Fig.: 19.7 ).
 
  
    [image: Fig. 19.5: Bodenreaktionskraft beim Gehen und Lufen während einem Zyklus (Kramers de Quervain et al. 2008)]
  
  Fig. 19.5: Bodenreaktionskraft beim Gehen und Laufen während einem Zyklus (Kramers de Quervain et al., 2008)


 
  
    [image: Fig. 19.6: Vertikale Bodenreaktionskraft beim Fernsenlauf (links), Vorfusslauf (Mitte) und Mittelfusslauf (rechts) (aus Stüssi, Skript zur Vorlesung 2005)]
  
  Fig. 19.6: Vertikale Bodenreaktionskraft beim Fernsenlauf (links), Vorfusslauf (Mitte) und Mittelfusslauf (rechts) (aus Stüssi Skript zur Vorlesung 2005)


 
  
    [image: Fig. 19.7: Bodenreaktionskraft in Gangrichtung beim Fernsenlauf – Variabilität des Bremskraftmusters (Munro et al. 1987)]
  
  Fig. 19.7: Bodenreaktionskraft in Gangrichtung beim Fernsenlauf – Variabilität des Bremskraftmusters (Munro et al., 1987)


 19.6 - Gelenkswinkel
 Die charakteristischen Gelenkswinkelverläufe in der Sagittalebene beim Gehen und Laufen sind für das Becken, die Hüfte, das Knie, sowie das Sprunggelenk während einem Zyklus in Fig.: 19.8 dargestellt.
 Das Becken zeigt beim Laufen im Vergleich zum Gehen eine um ca. 10-15° grössere Beckenkippung nach vorne. Beim Laufen zeigt das Becken zudem kurz nach dem Auftreten ein leichtes Aufrichten. Die Bewegungsumkehr der Hüftflexion erfolgt beim Gehen zum Zeitpunkt des Bodenkontakts, beim Laufen hingegen schon vor dem Bodenkontakt, noch während der Schwungphase. Das Bewegungsausmass der Hüftflexion ist beim Laufen ca. 10° kleiner als beim Gehen. Die sagittale Bewegung des Kniegelenks zeigt beim Laufen eine grössere Kniebeugung (Knieflexion in Stand-und Schwungphase grösser), jedoch weniger Streckung als beim Gehen. Die Kinematik des Fussgelenks ist abhängig vom Laufstil. Beim Fersenlauf setzt der Fuss stärker dorsalflektiert auf als beim Gehen. Die maximale Dorsalflexion in der Standphase, sowie auch die maximale Plantarflexion zum Zeitpunkt des Zehenablösens sind ausgeprägter als beim Gehen.
 
  
    [image: Fig. 19.8: Gelenkswinkelverlauf in der Sagittalebene von Becken, Hüfte, Knie und Fussgelenk beim Gehen und Laufen während einem Zyklus (zusammengestellt aus Kramers de Quervain et al. 2008)]
  
  Fig. 19.8: Gelenkswinkelverlauf in der Sagittalebene von Becken, Hüfte, Knie und Fussgelenk beim Gehen und Laufen während einem Zyklus (zusammengestellt aus Kramers de Quervain et al., 2008)


 19.7 - Muskelaktivität
 19.7.1 - Hüfte und Becken
 Die Muskelaktivität der Hüftstrecker zeigt im Laufen eine höhere Aktivität als im Gehen ( Fig.: 18.10 und 19.9 ). Die Hüftstrecker zeigen im Laufen zu Beginn der Standphase, sowie am Ende der Schwungphase eine konzentrische Aktivität.
 Die Hauptaktivität der Hüftabduktoren erfolgt beim Gehen und beim Laufen zum Zeitpunkt des Auftreffens als exzentrische Aktivität zur Kontrolle des Abkippens des Beckens zur Gegenseite, wobei die Aktivität beim Laufen grösser ist ( Fig.: 18.11 und 19.10 ).
 
  
    [image: Fig. 19.9: Gelenkswinkel und Muskelaktivität (normiert zur maximalen isometrischen Muskelaktivität der Hüfte während dem Laufen (Kramers de Quervain et al. 2008)]
  
  Fig. 19.9: Gelenkswinkel und Muskelaktivität (normiert zur maximalen isometrischen Muskelaktivität) der Hüfte während dem Laufen (Kramers de Quervain et al., 2008)


 
  
    [image: Fig. 19.10: Gelenkswinkel und Muskelaktivität (normiert zur maximalen isometrischen Muskelaktivität des Beckens während dem Laufen (Kramers de Quervain et al. 2008)]
  
  Fig. 19.10: Gelenkswinkel und Muskelaktivität (normiert zur maximalen isometrischen Muskelaktivität) des Beckens während dem Laufen (Kramers de Quervain et al., 2008)


 19.7.2 - Knie
 Knieflexoren und Knieextensoren sind beim Zeitpunkt des Bodenkontakts aktiv um das Knie zu stabilisieren. Am Ende der Schwungphase bremsen die Knieflexoren exzentrisch den nach vorne schwingenden Unterschenkel. Wie beim Gehen erfolgt auch beim Laufen gegen Ende der Schwungphase bis und mit Auftreffen eine Kokontraktion der Knieflexoren und -extensoren. Beim Auftreffen des Gegenbeins beobachtet man zudem eine leichte konzentrische Aktivität des Rectus Femoris um das Bein über eine Hüftflexion nach vorne zu beschleunigen. Die Muskelaktivität der Knieflexoren und -extensoren ist ebenfalls grösser beim Laufen als beim Gehen ( Fig.: 18.12 und 19.11 ).
 
  
    [image: Fig. 19.11: Gelenkswinkel und Muskelaktivität (normiert zur maximalen isometrischen Muskelaktivität) des Knies während dem Laufen (Kramers de Wuervain et al. 2008)]
  
  Fig. 19.11: Gelenkswinkel und Muskelaktivität (normiert zur maximalen isometrischen Muskelaktivität) des Knies während dem Laufen (Kramers de Quervain et al., 2008)


 19.7.3 - Sprunggelenk
 Der Tibialis anterior zeigt seine Hauptaktivität beim Laufen nach dem Bodenkontakt, sowie während der Schwungphase – vergleichbar wie beim Gehen. Die Plantarflexoren sind zu Beginn der Standphase exzentrisch und im zweiten Teil der Standphase, nach der Bewegungsumkehr von Dorsal- zu Plantarflexion, konzentrisch aktiv. Die Aktivität der Plantarflexoren ist beim Laufen grösser als beim Gehen ( Fig.: 18.13 und 19.12 ).
 
  
    [image: Fig. 19.12: Gelenkswinkel und Muskelaktivität (normiert zur maximalen isometrischen Muskelaktivität) des Sprunggelenks während dem Laufen (Kramers de Wuervain et al. 2008)]
  
  Fig. 19.12: Gelenkswinkel und Muskelaktivität (normiert zur maximalen isometrischen Muskelaktivität) des Sprunggelenks während dem Laufen (Kramers de Quervain et al., 2008)


 19.8 - Einfluss der Laufgeschwindigkeit
 19.8.1 - Zeit-/Distanzparameter
 Eine zunehmende Laufgeschwindigkeit geht mit einer Erhöhung der Schrittfrequenz, sowie einer Zunahme der Schrittlänge einher ( Fig.: 19.13 ). Je höher die Laufgeschwindigkeit, desto kürzer die Standphase und desto länger die Schwungphase (siehe auch Kapitel: 19.2 und Kapitel: 19.3). Somit verkürzt sich die Bodenkontaktzeit.
 
  
    [image: Fig. 19.13: Einfluss der Laufgeschwindigkeit auf Schrittlänge und Schrittfrequenz (vaughan 1984)]
  
  Fig. 19.13: Einfluss der Laufgeschwindigkeit auf Schrittlänge und Schrittfrequenz (Vaughan 1984)


 19.8.2 - Körperschwerpunkt
 Die vertikale Körperschwerpunktsbewegung ist beim Sprint, d.h. Laufen mit hoher Laufgeschwindigkeit, kleiner als beim Joggen.
 19.8.3 - Bodenreaktionskraft
 Mit zunehmender Laufgeschwindigkeit nimmt die Bodenkontaktzeit ab und die vertikale Bodenreaktionskraft wird grösser ( Fig.: 19.14 ). Der Abbrems- und Abstossimpuls in Gangrichtung nimmt mit zunehmender Laufgeschwindigkeit ebenfalls zu ( Fig.: 19.15 ).
 
  
    [image: Fig. 19.14: Einfluss der Laufgeschwindigkeit auf die Bodenkontaktzeit und die vertikale Bodenreaktionskraft (Munro et al. 1987)]
  
  Fig. 19.14: Einfluss der Laufgeschwindigkeit auf die Bodenkontaktzeit und die vertikale Bodenreaktionskraft (Munro et al., 1987)


 
  
    [image: Fig. 19.15: Einfluss der Laufgeschwindigkeit auf die Bodenkontaktzeit und die anteroposteriore Bodenreaktionskraft (Munro et al. 1987)]
  
  Fig. 19.15: Einfluss der Laufgeschwindigkeit auf die Bodenkontaktzeit und die anteroposteriore Bodenreaktionskraft (Munro et al., 1987)


 19.8.4 - Gelenkswinkelverläufe und Muskelaktivität
 Die Hüfte zeigt beim Sprint im Vergleich zum Joggen mehr Flexion, jedoch weniger Extension. Das Knie zeigt beim Sprint während der Standphase eine kontinuierliche Flexion und keine Bewegungsumkehr in eine erneute Extension, wie diese beim Joggen sichtbar ist ( Fig.: 19.16 ).
 Die Vastii zeigen beim Sprint eine längere Aktivität in der Schwungphase als beim Laufen. Dies kann mit einer beschleunigten Streckung des Knies erklärt werden. Der Rectus Femoris zeigt ebenfalls eine längere Aktivität um die Hüftflexion und somit das nach vorne Ziehen des Beines zu beschleunigen. Die Aktivität des Gastrocnemius ist im Sprint im Vergleich zum Joggen ebenfalls verlängert, was ein verstärktes Abstossen nach vorne bewirkt ( Fig.: 19.16, 19.17 und 19.18 ).
 
  
    [image: Fig. 19.16: Vergleich des Hüftgelenkswinkels und der Muskelaktivität zwischen Gehen Joggen und Sprint (Vaughan 1984)]
  
  Fig. 19.16: Vergleich des Hüftgelenkswinkelverlaufs und der Muskelaktivität zwischen Gehen Joggen und Sprint (Vaughan, 1984)


 
  
    [image: Fig. 19.17: Vergleich des Kniegelenkswinkels und der Muskelaktivität zwischen Gehen Joggen und Sprint (Vaughan 1984)]
  
  Fig. 19.17: Vergleich des Kniegelenkswinkelverlaufs und der Muskelaktivität zwischen Gehen Joggen und Sprint (Vaughan, 1984)


 
  
    [image: Fig. 19.18: Vergleich des Fussgelenkswinkels und der Muskelaktivität zwischen Gehen Joggen und Sprint (Vaughan 1984)]
  
  Fig. 19.18: Vergleich des Fussgelenkswinkelverlaufs und der Muskelaktivität zwischen Gehen Joggen und Sprint (Vaughan, 1984)


 
  Übungsfragen:

  
    	
      Moodle
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Treppensteigen

Treppensteigen ist nebst Gehen eine der Alltagsbewegungen welche für die Mobilität und folglich Lebensqualität entscheidend ist. Aufgrund der höheren Anforderungen bezüglich Belastung und Bewegungsausmass als beim Gehen, bereitet das Treppensteigen vielen Patienten mit Verletzungen und Beschwerden an den unteren Extremitäten Mühe.
 
  
    [image: Fig. 20.1: Instrumentierte Treppe für die Erfassung der Kinematik und der Bodenreaktionskräfte beim Treppensteigen (Riener et al. 2002)]
  
  Fig. 20.1: Instrumentierte Treppe für die Erfassung der Kinematik und der Bodenreaktionskräfte beim Treppensteigen (Riener et al., 2002)


 20.1 - Zeit-/Distanzparameter
 Beispielhafte Zeit-/Distanzparameter und die prozentuale Aufteilung der Phasen beim Treppensteigen im Vergleich zum Gehen sind in den ( Tab.: 20.1 und 20.2 ) gegeben. Die Zeit-/Distanzparameter sind abhängig von den Treppendimensionen, so ist z.B. die Schrittlänge gegeben über die Treppenstufentiefe. Im Vergleich zum Gehen, sind Schrittfrequenz und Ganggeschwindigkeit tiefer. Die Gangphasik ist vom Muster, sowie der zeitlichen Aufteilung sehr ähnlich wie beim Gehen.
 Tab. 20.1: Zeit-/Distanzparameter beim Treppensteigen (aufwärts) im Vergleich zum Gehen – Mittelwert und Standardabweichung über 11 Probanden (Nadeau et al., 2003) 	 Parameter 	Gehen 	Treppensteigen (aufwärts) 
	Geschwindigkeit 	1.16  ±  0.1 m/s 	0.46  ±  0.07 m/s 
	Distanz Zyklus 	1.32  ±  0.05 m 	0.66  ±  0.09 m 
	Schrittfrequenz 	105.4  ±  8.2 /min 	93.6  ±  12.8 /min 

 
 Tab. 20.2: Prozentuale Aufteilung der Phasen beim Treppensteigen (aufwärts) im Vergleich zum Gehen – Mittelwert und Standardabweichung über 11 Probanden (Nadeau et al., 2003) 	 Phase 	Gehen 	Treppensteigen (aufwärts) 
	Standphase 	63  ±  1.0 % 	60.3  ±  1.1 % 
	1. Doppelstandphase 	13.2  ±  1.2 % 	11.8  ±  0.9 % 
	2. Doppelstandphase 	12.9  ±  1.1 % 	12.3  ±  1.1 % 
	Schwungphase 	37  ±  1.0 % 	39.7  ±  1.1 % 

20.1 - Bodenreaktionskräfte
 Die vertikale Bodenreaktionskraft beim Treppensteigen zeigt wie beim Gehen eine Doppelhöckercharakteristik. Beim Treppen absteigen ist das erste Kraftmaximum der vertikalen Bodenreaktionskraft grösser als das zweite, wobei beim Treppen aufsteigen das zweite Kraftmaximum grösser ist als das erste. Treppen absteigen zeigt generell die grösste maximale vertikale Bodenreaktionskraft. Die Bodenreaktionskräfte in anteroposteriorer Richtung sind beim Treppen absteigen, sowie beim Treppen aufsteigen etwas kleiner als beim Gehen. Die mediolaterale Bodenreaktionskraft ist beim Treppen absteigen etwas höher als beim Gehen und Treppen aufsteigen ( Fig.: 20.2 ). Die Belastungen sind folglich beim Treppen absteigen grösser als beim Gehen und Treppen aufsteigen.
 
  
    [image: Fig. 20.2: Bodenreaktionskräfte beim Gehen (level walking), sowie Treppen auf- (ascent) und absteigen (descent) (Riener et al. 2002)]
  
  Fig. 20.2: Bodenreaktionskräfte beim Gehen (level walking), sowie Treppen auf- (ascent) und absteigen (descent) (Riener et al., 2002)


 20.3 - Gelenkswinkel
 Der sagittale Bewegungsumfang der Hüfte ist beim Treppen aufsteigen grösser und beim Treppen absteigen kleiner als beim Gehen. Im Kniegelenk ist das sagittale Bewegungsausmass beim Treppen auf-, sowie auch absteigen grösser als im Gehen. Beim Treppen aufsteigen erfolgt der Bodenkontakt in einer stärkeren Knieflexion, als beim Gehen und Treppen absteigen. Das Fussgelenk zeigt beim Treppen absteigen mehr Dorsal- sowie auch mehr Plantarflexion während der Standphase. Treppen absteigen erfordert das grösste sagittale Bewegungsausmass im Sprunggelenk. Auch beim Treppen aufsteigen ist das sagittale Bewegungsausmass im Fussgelenk grösser als beim Gehen. Beim Treppen absteigen erfolgt der Bodenkontakt in einer plantarflektierten Position, bei Treppen aufsteigen in einer dorsalflektierten Position des Fusses ( Fig.: 20.3, 20.4 und 20.5 ).
 
  
    [image: Fig. 20.3: Treppen aufsteigen]
  
  Fig. 20.3: Treppen aufsteigen


 
  
    [image: Fig. 20.4: Treppen absteigen]
  
  Fig. 20.4: Treppen absteigen


 
  
    [image: Fig. 20.5: Sagittale Kinematik des Hüft-, Knie- und Sprunggelenks beim Gehen, sowie Treppen auf- und absteigen (Riener et al. 2002)]
  
  Fig. 20.5: Sagittale Kinematik des Hüft-, Knie- und Sprunggelenks beim Gehen, sowie Treppen auf- und absteigen (Riener et al., 2002)


 20.4 - Gelenksmomente
 Die sagittalen Hüftmomente, sowie auch die sagittalen Fussgelenksmomente sind beim Treppen auf- sowie absteigen kleiner als beim Gehen. Die sagittalen Kniemomente wiederum sind beim Treppen aufsteigen während der ersten Hälfte der Standphase grösser als im Gehen. Treppen absteigen zeigt in der ersten Hälfte der Standphase vergleichbare Momente wie das Treppen aufsteigen, jedoch in der zweiten Hälfte der Standphase bedeutend grössere sagittale Momente als Treppen aufsteigen und Gehen ( Fig.: 20.6 ). Die Belastung für das Knie ist somit beim Treppensteigen bedeutend grösser als beim Gehen, und beim Treppen absteigen am grössten.
 
  
    [image: Fig. 20.6: Sagittale Momente (muskuläre Sicht) des Hüft-, Knie- und Sprunggelenks beim Gehen, sowie Treppen auf- und absteigen (Riener et al. 2002)]
  
  Fig. 20.6: Sagittale Momente (muskuläre Sicht) des Hüft-, Knie- und Sprunggelenks beim Gehen, sowie Treppen auf- und absteigen (Riener et al., 2002)






21
Sitzen

Andersson (1987), sowie auch Wilke et al. (1999) haben mittels in den Nukleus der Bandscheibe implantiertem Sensor die Belastung in verschiedenen Sitz- sowie Stehpositionen, sowie beim Lastenheben gemessen. Bezogen auf die unterschiedlichen Sitzpositionen, ist die Druckbelastung der Bandscheibe in der zurückgelehnten Sitzposition am kleinsten ( Fig.: 21.1 und 21.2 ).
 
  
    [image: Fig. 21.1: Druckkräfte im Bereich der Bandscheibe L3 bei unterschiedlichen Sitzpositionen (Andersson 1987)]
  
  Fig. 21.1: Druckkräfte im Bereich der Bandscheibe L3 bei unterschiedlichen Sitzpositionen (Andersson, 1987)


 
  
    [image: Fig. 21.2: Bandscheibendrücke zwischen L4 und L5 bei verschiedenen Sitz-, Steh- und Liegepositionen – normalisiert zum aufrechten Stehen (Wilke et al. 1999)]
  
  Fig. 21.2: Bandscheibendrücke zwischen L4 und L5 bei verschiedenen Sitz-, Steh- und Liegepositionen – normalisiert zum aufrechten Stehen (Wilke et al., 1999)


 Neuere Bürostühle ermöglichen ein dynamisches Sitzen, d.h. sie ermöglichen der sitzenden Person sich in unterschiedlichen Ebenen zu bewegen. Es wird angenommen, dass das dynamische Sitzen durch die Belastungsänderungen und somit der Vermeidung von statischen Belastungen auf die Gelenke, Bänder und Sehnen, günstige Auswirkung auf die Gesundheit hat. Baumgartner et al. (2012) haben in ihrer Studie die Positionsänderung der Wirbelsäule bei drei verschiedenen Sitzpositionen (zurückgelehnt, aufrecht, nach vorne gelehnt mit abgestützten Armen) untersucht ( Fig.: 21.3 ). Der Bürostuhl erlaubte eine Vorwärtskippung der Sitzfläche. Die Messung erfolgte in einem offenen MRI. Bandscheibenwinkel und die Position der Wirbelkörper verändert sich zwischen den drei Sitzpositionen ( Fig.: 21.4 und 21.5 ). Somit verändert sich die Belastung der Bandscheiben. Es kann angenommen werden, dass durch diese Belastungsänderung der Metabolismus der Bandscheibe stimuliert wird. Baumgartner et al. (2012) schliessen die Schlussfolgerung, dass die beschriebenen Positionsänderungen daher einen positiven Effekt auf den Ernährungsprozess der Bandscheiben haben.
 
  
    [image: Fig. 21.3: Die drei im MRI gemessenen Sitzpositionen (Baumgartner et al. 2012)]
  
  Fig. 21.3: Die drei im MRI gemessenen Sitzpositionen (Baumgartner et al., 2012)


  
 
  
    [image: Fig. 21.4: Veränderung des Lordosewinkels bei den drei Sitzpositionen (zurückgelehnt, aufrecht, nach vorne gelehnt mit abgestützten Armen) (Baumgartner et al. 2012)]
  
  Fig. 21.4: Veränderung des Lordosewinkels bei den drei Sitzpositionen (zurückgelehnt, aufrecht, nach vorne gelehnt mit abgestützten Armen) (Baumgartner et al., 2012)


 
  
    [image: Fig. 21.5: Veränderung der Bandscheibenwinkel bei den drei Sitzpositionen (zurückgelehnt, aufrecht, nach vorne gelehnt mit abgestützten Armen) (Baumgartner et al. 2012)]
  
  Fig. 21.5: Veränderung der Bandscheibenwinkel bei den drei Sitzpositionen (zurückgelehnt, aufrecht, nach vorne gelehnt mit abgestützten Armen) (Baumgartner et al., 2012)
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Aufstehen

Aufstehen von einem Stuhl kann besonders für ältere Personen schwierig sein. Man beobachtet zwei Aufstehstrategien. Bei der “momentum transfer strategy (Impuls-Übertragungs-Strategie)” erfolgt das Aufstehen aus einer Position in welcher der Körperschwerpunkt sich nicht vertikal über der Standfläche der Füsse befindet. Über eine schwungvolle Bewegung des Oberkörpers wird ein vorwärts Impuls generiert (zum Zeitpunkt wo noch Gesäss und Füsse aufliegen), welcher dann in die Aufstehbewegung (vertikale Bewegung des Körperschwerpunkts) übertragen wird. Bei der zweiten Strategie, der “stabilization strategy (Stabilisierungs-Strategie)” wird der Körperschwerpunkt zuerst über die Standfläche der Füsse gebracht, gefolgt von einem Aufstehen, bei dem der Körperschwerpunkt vertikal hoch bewegt wird. Bei Beginn der Aufwärtsbewegung ist der Körperschwerpunkt in Ruhe, zeigt also keine Vorwärtsgeschwindigkeit ( Fig.: 22.1 ).
 
  
    [image: Fig. 22.1: Aufstehstrategien (Hughes et al. 1994)]
  
  Fig. 22.1: Aufstehstrategien (Hughes et al., 1994)


 Die Belastung beim Aufstehen kann über eine invers statische Betrachtung abgeschätzt werden (vergleichbar zur Abschätzung der Kniebelastung beim Treppensteigen dargestellt in ( Fig.: 22.2 ). Es gilt dabei, dass die resultierende Patellofemorale Druckkraft abhängig ist vom Flexionswinkel (siehe Fig.: 18.10 am Beispiel Treppensteigen). Bei grösserer Knieflexion resultiert somit eine grössere Patellofemorale Druckkraft. Entscheidend für die Beanspruchung ist jedoch die Spannung, also die Kraft pro Fläche. Betrachtet man die Gelenksfläche des Patellofemoralen Gelenks, so nimmt diese mit zunehmender Knieflexion zu ( Fig.: 22.4 ).
 
  
    [image: Fig. 22.2: Free Body Diagram zur Abschätzung der Kniebelastung beim Treppensteigen (Nordin und Frankel 1989)]
  
  Fig. 22.2: Freischneideskizze (Free Body Diagram) zur Abschätzung der Kniebelastung beim Treppensteigen (Nordin and Frankel, 1989)


 
  
    [image: Fig. 22.3: Free Body Diagram zur Abschätzung der Patellofemoralen Druckkraft beim Treppensteigen (Nordin und Frankel 1989)]
  
  Fig. 22.3: Freischneideskizze (Free Body Diagram) zur Abschätzung der Patellofemoralen Druckkraft beim Treppensteigen (Nordin and Frankel, 1989)


 
  
    [image: Fig. 22.4: Patellofemorale Gelenkskontaktfläche in Abhängigkeit des Knieflesioinswinkels (Besier et al. 2005)]
  
  Fig. 22.4: Patellofemorale Gelenkskontaktfläche in Abhängigkeit des Knieflexionswinkels (Besier et al., 2005)
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Seitwärtsbewegung

Die Belastung bei einer Seitwärtsbewegung kann mittels inverser Dynamik abgeschätzt werden. Die entsprechende Freischneideskizze der Belastungssituation ist in  gegeben. Der Hebelarm a der Bodenreaktionskraft wird mit Schuh deutlich grösser, somit ist das Drehmoment im Sprunggelenk grösser und folglich das Risiko für ein Supinationstrauma ebenso.
 Die laterale Stabilität wird durch die lateralen Kollateralbänder, sowie die Pronatoren gegeben. Dabei ist zu beachten, dass die muskuläre Stabilität aufgrund der Reaktions- und Reflexzeit, welche eine Kontraktion der Muskulatur verzögert, nur dann zum Tragen kommt, wenn der Muskel voraktiviert ist. Im Falle einer Seitwärtsbewegung ohne Voraktivierung erfolgt die Kontraktion zu spät und die passiven Strukturen alleine müssen die Belastung tragen.
 
  
    [image: Fig. 23.1: Free Body Diagram des Sprunggelenks bezüglich der Belastung einer Seitwärtsbewegung.]
  
  Fig. 23.1: Free Body Diagram (FBD)/ Freischneideskizze des Sprunggelenks bezüglich der Belastung einer Seitwärtsbewegung.


 Der Achillesehnenwinkel (Winkel zwischen Unterschenkel und Ferse) bei einer Seitwärtsbewegung ist in Fig.: 23.2 und 23.3 dargestellt. Die Inversion gemessen auf dem Schuh ist bedeutend grösser als die Inversion der Ferse im Schuh. Folglich bewegt sich der Fuss innerhalb des Schuhs, sodass der Schuh einen grössere Inversionsbewegung, als der Fuss selbst ausführt.
 In einer Untersuchung von Stacoff et al. wurde die Effektivität von Tape zur Stabilisierung des Sprunggelenks untersucht. Der Achillessehnenwinkel wurde im Verlaufe eines 60 minütigen Handballtrainings bei einem Kippversuch gemessen ( Fig.: 23.4 ). Dabei wurde unterschieden zwischen Barfuss (ohne Tape), Tapeverband mit unelastischem Tape und Tapeverband mit kombiniert elastischem und unelastischem Tape. Der Achillessehnenwinkel, d.h. mit anderen Worten die Inversion des Sprunggelenks war mit Tape über den ganzen Verlauf des Trainings kleiner als ohne, zeigte somit klar eine stabilisierende Wirkung des Fussgelenks. Im Verlaufe des Trainings nahm der Achillessehnenwinkel in allen Bedingungen zu. Barfuss ist dies auf die Ermüdung und folgende tiefere muskuläre Voraktivierung zurückzuführen. Bei den Tapebedingungen hat die Effektivität des Tapes über den Trainingsverlauf abgenommen ( Fig.: 23.5 ).
 
  
    [image: Fig. 23.2: Achillessehnenwinkel (Unterschenkel-Fersen-Winkel) bei einer Seitwärtsbewegung. Fersenausrichtung gemessen auf Schuh (aus Vorlesungsunterlagen von Stacoff).]
  
  Fig. 23.2: Achillessehnenwinkel (Unterschenkel-Fersen-Winkel) bei einer Seitwärtsbewegung. Fersenausrichtung gemessen auf Schuh (aus Vorlesungsunterlagen von A. Stacoff).


 
  
    [image: Fig. 23.3: Achillessehnenwinkel (Unterschenkel-Fersen-Winkel) bei einer Seitwärtsbewegung. Fersenausrichtung gemessen direkt auf der Ferse (aus Vorlesungsunterlagen von Stacoff).]
  
  Fig. 23.3: Achillessehnenwinkel (Unterschenkel-Fersen-Winkel) bei einer Seitwärtsbewegung. Fersenausrichtung gemessen direkt auf der Ferse (aus Vorlesungsunterlagen von A. Stacoff).


 
  
    [image: Fig. 23.4: Kippversuch zur Untersuchung der Stabilität des Sprunggeenks mit und ohne Tape (aus Vorlesungsunterlagen von Stacoff).]
  
  Fig. 23.4: Kippversuch zur Untersuchung der Stabilität des Sprunggelenks mit und ohne Tape (aus Vorlesungsunterlagen von A. Stacoff).


 
  
    [image: Fig. 23.5: Untersuchung zur Stabilität des Sprunggelenks mittels einem Kippversuch. Achillessehnenwinkel mit und ohne Tape im Verlauf eines 60-minütigen Handballtrainings (aus Vorlesungsunterlagen von Stacoff).]
  
  Fig. 23.5: Untersuchung zur Stabilität des Sprunggelenks mittels einem Kippversuch. Achillessehnenwinkel mit und ohne Tape im Verlauf eines 60-minütigen Handballtrainings (aus Vorlesungsunterlagen von A. Stacoff).


 
  Übungsfragen:

  
    	
      Moodle
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Rotationen


  Bei der Translation eines starren Körpers erfahren alle Punkte die gleiche Verschiebung (gleiche Geschwindigkeit und Beschleunigung in gleicher Richtung). Im Unterschied dazu zeichnet sich eine Rotation dadurch aus, dass sich alle Punkte des Körpers kreisförmig um eine gemeinsame Achse drehen. Alle Punkte dieser Rotationsachse – welche auch ausserhalb des Körpers liegen kann – bleiben in Ruhe.

 24.1 - Trägheitsmoment
 Das Trägheitsmoment [image: J] bezüglich einer Achse ist ein Mass für den Widerstand, den ein Körper einer Änderung seiner Drehbewegung um eben diese Achse entgegensetzt. Das Trägheitsmoment beschreibt somit für eine Rotationsbewegung die Eigenschaft eines Körpers, die bei einer Translationsbewegung durch die träge Masse des Körpers beschrieben wird. Das Trägheitsmoment ist somit bei der Betrachtung von Drehbewegungen wichtig.
 
  
    
      
        Das Trägheitsmoment [image: J] sollte nicht mit dem Flächenmoment [image: I] verwechselt werden. Das Flächenmoment ist ein Mass für die Beschreibung von Querschnitten im Bezug auf Widerstandskräfte bei der Biegung und somit für die Drehbewegung nicht von Bedeutung. Um den Unterschied hervorzuheben und Verwechslungen vorzubeugen findet sich unter ( Kapitel: C ) ein kurzer Überblick zum Flächenmoment.
      

    

  


 
  
    [image: Fig. 24.1: Schematische Darstellung des Trägheitsmoments J]
  
  Fig. 24.1: Schematische Darstellung des Trägheitsmoments J


 Das Trägheitsmoment zeigt die Grösse der Trägheit relativ zu einer Achse A ( Fig.: 24.1 ). Es ist definiert als:
 
  
    [image: J_A=\int r^2 dm]
  

 Oft kann [image: J_A] auch als Summe geschrieben werden:
 
  
    [image: J_A=\sum r_i^2 m_i]
  

 [image: J_A] das Trägheitsmoment bezüglich der Achse A [image: r] der Abstand des Massenelements [image: dm] von der Achse A. Die Einheit des Trägheitsmoments ist [image: kg\,m^2]. Mit Hilfe des Trägheitsmoments kann die Rotationsenergie [image: image]} " title=" W_{rot} " class="latex"> oder die Drehimpulskomponente parallel zur Drehachse [image: image] " title=" \vec{L_{\omega}} " class="latex"> berechnet werden. Der Drehimpuls bleibt bei einem Flug erhalten, die Rotationsenergie im Gegensatz dazu nicht.
 
  Rotationsenergie:

  
    
      [image: W_{rot}=\frac {1}{2}J\omega^2]
    
  


 
  Drehimpulskomponente parallel zur Drehachse:

  
    
      [image: \vec{L_{\omega}}=J\vec{\omega}]
    
  


 24.1.1 - Der Satz von Steiner
 Der Satz von Steiner ermöglicht das Berechnen des Trägheitsmoments um eine zur Schwerpunktsachse parallele Achse mit dem Abstand [image: s]:
 
  
    
      [image: J=J_s+ms^2]
    
  

  [image: J_s] das Trägheitsmoment des Körpers in Bezug auf die Schwerpunktsachse
[image: m] die Masse des Körpers


 
  24.1.2 - Experimentelle Bestimmung des Trägheitsmoments

  Das Trägheitsmoment kann auch experimentell bestimmt werden ( Fig.: 24.2 ). Basierend auf einem Drehpendel, das mit einer Feder ausgerüstet ist, kann man ein Objekt auf den Drehtisch legen, die Periodendauer messen und so das Trägheitsmoment berechnen.

  
    
      [image: \begin{aligned} F&= - kx \\ M&=- D\phi\\ & \mbox{und somit:}\\ -D\phi&=J\alpha \end{aligned}]
    
  

  Dabei ist [image: D] die Federkonstante der Torsionsfeder in [image: Nm/rad].

  [image: \phi] ist der Auslenkwinkel und [image: \alpha=\ddot{\phi}] die Winkelbeschleunigung.

  Die harmonische Schwingung kann beschrieben werden als:

  
    
      [image: \begin{aligned} \phi&=\phi_0\cdot \sin(\omega t) \\ \alpha&=\ddot{\phi}=\frac{\phi}{dt^2}=-\phi_0 \cdot\omega ^2 \sin(\omega t)\\ & \mbox{und somit:}\\ -D\cdot\phi_0 \cdot \sin(\omega t)&= J\left(-\phi_0 \cdot\omega ^2 \sin(\omega t)\right)\\ -D&=J(-\omega ^2)\\ &\mbox{mit: } \omega=\frac{2\pi}{T}\\ J&=\frac{DT^2}{4\pi^2}\\ &\mbox{mit: } k=\frac{D}{4\pi^2}\\ J&=k \cdot T^2\\ \end{aligned}]
    
  

  
    Bei diesem Tisch ist [image: \kappa =1.3 kg\,m^2 / s^2]
  

  
    
      [image: Fig. 24.2: Schematischer Versuchsaufbau um das Drehmoment zu be- stimmen]
    
    Fig. 24.2: Schematischer Versuchsaufbau um das Drehmoment zu bestimmen (Vorlesungsunterlagen A. Stacoff)

  


 24.1.3 - Das Tägheitsmoments eines Körpersegments
 Für die Modellierung muss in der Biomechanik häufig auf anthropometrische Daten der einzelnen Körpersegmente zurückgegriffen werden. In der Arbeit von Dempster (1956) wurden anhand von Kadavermessungen, sowie auch mittels in vivo Messungen die geometrischen, kinematischen und mechanischen Aspekte des menschlichen Körpers erfasst. Dies beinhaltete auch die Bestimmung der Trägheitsmomente der einzelnen Segmente um ihren Segmentschwerpunkt ( Fig.: 24.3 ). Hanavan (1964) entwickelte basierend auf den Daten von Dempster (1956), sowie weiteren Messungen das Hanavan Human Body Model ( Fig.: 24.4 ). Das Hanavan Human Body Model modelliert die einzelnen Segmente als simple geometrische Körper und ermöglicht so ein Abschätzen der Trägheitseigenschaften der einzelnen Segmente, sowie des Gesamtkörpers basierend auf äusserlich messbaren anthropometrischen Parametern.
 
  
    [image: Fig. 24.3: Trägheitseigenschaften der Segmente nach Dempster (Robertson et al. 2004)]
  
  Fig. 24.3: Trägheitseigenschaften der Segmente nach Dempster (Robertson et al., 2004)


 
  
    [image: Fig. 24.4: Hanavan Human Body Model (Hanavan, 1964)]
  
  Fig. 24.4: Hanavan Human Body Model (Hanavan, 1964)


 24.1.4 - Das Trägheitsmoment in Matrixdarstellung
 Im einfachsten Fall liegt das Koordinatensystem mit den Hauptachsen zusammen ( Fig.: 24.5 ). Dann ist [image: J]:
 
  [image: J=\begin{bmatrix} J_{x} & 0 & 0\\ 0 & J_{y} & 0 \\ 0 & 0 & J_{z}\\ \end{bmatrix}]

 Mit:
 
  	[image: J_x=\int ( y^2+z^2 )dm] in der y-z-Ebene: Salto

  	[image: J_y=\int ( x^2+z^2 )dm] in der x-z-Ebene: Schraube

  	[image: J_z=\int ( x^2+y^2 )dm] in der x-y-Ebene: Rad



  
    [image: Fig. 24.5: Koordinatensystem deckt sich mit den Hauptachsen]
  
  Fig. 24.5: Koordinatensystem deckt sich mit den Hauptachsen


 
  
    [image: Fig. 24.6: Allgemeiner Fall]
  
  Fig. 24.6: Allgemeiner Fall


 Der Trägheitstensor eines Körpers gibt dessen Trägheitsmomente an, also die Trägheit des Körpers bezüglich der Rotation. Der Trägheitstensor ist eine Matrix mit den Hauptträgheitsmomenten auf der Diagonale. Wenn sich das Koordinatensystem ändert, verändert sich auch der Trägheitstensor! Im allgemeinen Fall ( Fig.: 24.6 ), das heisst, wenn die Hauptachsen nicht mit dem Koordinatensystem zusammenfallen ist [image: J]:
 
  
    [image: J=\begin{bmatrix} J_{x} & -J_{xy} & -J_{xz}\\ -J_{xy} & J_{y} & -J_{yz} \\ -J_{xz} & -J_{yz} & J_{z}\\ \end{bmatrix}]
  

 Aus praktischen Gründen wird versucht diesen Fall zu vermeiden und das Koordinatensystem über die Hauptachsen zu legen.
 24.2 - Drehimpuls
 In einem abgeschlossenen System ändert sich der Drehimpuls nicht, wenn kein Moment auf die Drehachse aufgebracht wird. Der Drehimpuls ist somit eine Erhaltungsgrösse. Beispiele dazu sind Pirouette beim Eiskunstlauf oder der Salto. Beim gehockten Salto kann der Impuls durch das Strecken der Beine verändet werden. Streckt man die Beine zu früh, so gibt es eine 3/4 Rotation und eine Landung auf dem Rücken. Streckt man sie zu spät, so resultiert eine 3/2 Rotation. Die Drehimpulserhaltung hat zur Folge, dass der Drehimpuls zwischen den Körperteilen übertragen werden kann.
 
  
    [image: \vec{L}=J\cdot \vec{\omega}=const.]
  

 24.3 - Trägheitsmoment und Rotationsgleichgewicht
 Bei Rotationen um die drei Hauptträgheitsachsen eines Körpers, ist die Rotation um die mittlere Haupträgheitsachse instabil, Rotationen um die erste und dritte Hauptträgheitsachse, also um die Hauptträgheitsachsen mit dem kleinsten und dem grössten Trägheitsmoment, sind die Rotationen stabil. Stabil bedeutet, dass das System bei einer kleinen Auslenkung aus der Gleichgewichtslage wieder in diese zurückkehrt. Labil bedeutet, dass das System bei einer kleinen Auslenkung aus der Gleichgewichtslage nicht mehr in diese zurückkehrt. Dies ist in ( Fig.: 24.7 ), welche den Lösungsraum des Drehimpulsvektors als Ellipsoid, und den Lösungsraum des Drehimpulses um die momentane Drehachse als Kugeloberfläche darstellt, illustriert.
 
  	Fall I: Rotation um Hauptträgheitsachse mit kleinstem Trägheitsmoment

  	Fall II: Rotation um Hauptträgheitsachse mit grösstem Trägheitsmoment

  	Fall III: Rotation um Hauptträgheitsmoment mit mittlerem Trägheitsmoment


Die Trägheitsmomente des Menschen sind in der Tabelle in ( Fig.: 24.8 ) dargestellt. Es wird somit klar, dass in gestreckter Position die Rotation um die Saltoachse (Breitenachse), die Rotation mit mittlerem Trägheitsmoment ist und somit labil und schwierig zu springen. Beim gehockten Salto ist das Trägheitsmoment um die Saltoachse grösser als um die Rad-, und die Schraubenachse, daher eine stabile und einfachere Rotationsbewegung.
 
  
    [image: Fig. 24.7: Illustration der Rotationsstabilität um die drei Hauptträgheitsachsen]
  
  Fig. 24.7: Illustration der Rotationsstabilität um die drei Hauptträgheitsachsen (Vorlesungsunterlagen A. Stacoff)


  
  
  
 
  
    [image: Fig. 24.8: Verschiedene Trägheitsmomente des Menschen (um Hauptträgheitsachsen des menschlichen Körpers bezüglich seines Körperschwerpunktes) (aus Sportbiomechanik - Skript zur Vorlesung E. Stüssi)]
  
  Fig. 24.8: Verschiedene Trägheitsmomente des Menschen (um Hauptträgheitsachsen des menschlichen Körpers bezüglich seines Körperschwerpunktes) (aus Sportbiomechanik – Skript zur Vorlesung E. Stüssi)


 
  Beispiele: Wie löse ich eine Schraube aus?

  Um eine Schraube auszulösen gibt es drei Möglichkeiten:

  
    	Durch die Veränderung des Drehimpulses mittels äusserer Momente: [image: \int Mdt=J\bigtriangleup \omega]

    	Durch das Ausnützen unterschiedlicher Trägheitsmomente um verschiedene Achsen (vgl. Katzenschraube, Fig.: 24.9)

    	Bei vorhandenem Drehimpuls kann durch das Verändern der Körperachse eine Abweichung von der Drehimpulsachse erzielt werden (vgl. mit Salto kombinierte Schraube, Fig.: 24.10).

  

  
    
      [image: Fig. 24.9: Schematische Darstellung der Katzenschraube (Hay, 1993).]
    
    Fig. 24.9: Schematische Darstellung der Katzenschraube (Hay, 1993).

  

  
    
      [image: Fig. 24.10: Schematische Darstellung der Einleitung einer Schraube]
    
    Fig. 24.10: Schematische Darstellung der Einleitung einer Schraube

  


 
  Übungsfragen:

  
    	
      Moodle
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Aerodynamik und Hydrodynamik

Meistens bewegen sich die Menschen in einer Umgebung bestehend aus Gravitation, Boden und Luft. Für die meisten Tätigkeiten kann aus physikalischer Sicht mit einfachsten Modellen gerechnet werden. Wird jedoch die Geschwindigkeit gross oder wechselt der Mensch seine Tätigkeit ins Wasser sieht es anders aus. Die einfachen Modelle genügen nicht mehr und auch die häufige Vernachlässigung des Luftwiderstandes wird nicht mehr toleriert.
 Sowohl im Wasser wie auch in der Luft sind die mechanische Beschreibung und die Phänomene im Wesentlichen ähnlich, wobei das Medium unterschiedlich ist. Aerodynamik – die Lehre von der Bewegung der Luft – ist in vielen Sportarten ein sehr entscheidender Faktor. Skifahrer beispielsweise verringern ihren Luftwiderstand durch die Position der Abfahrtshocke enorm. Auch im Randsport versuchen die Athleten durch günstige Positionen oder im Windschatten der anderen Kraft zu sparen. Die Hydrodynamik beschäftigt sich mit dem Medium Wasser. Es ist naheliegend, dass bei der Fortbewegung in Wasser versucht wird, physikalische Gesetze günstig auszunutzen. Als typisches Beispiel hierfür gilt Schwimmen, wo Widerstand und Auftrieb eine entscheidende Rolle spielen.
 25.1 - Strömungen und Auftrieb
 Zwei der bekanntesten Phänomene im Wasser sind die Strömungen sowie der Auftrieb. Strömungen beschreiben wie sich das Wasser bewegt. Dabei spiel die Eigenschaft, dass Wasser beinahe inkompressibel ist, eine entscheidende Rolle. Der hydrostatische Auftrieb  beschreibt die Kraft welche entgegen der Richtung der Gravitationskraft wirkt, der dynamische Auftrieb ist die Auftriebskraft welcher bei der Anströmung eines Profils resultiert.
 25.1.1 - Charakteristik von Strömungen
 Die Strömungswiderstandskraft [image: F_{w}] ist:
 
  
    
      [image: F_w=\frac{1}{2}c_w\rho v^2A]
    
  

  [image: c_w] der Widerstandsbeiwert (abhängig von der Geometrie)
[image: \rho] die Dichte
[image: v] die Geschwindigkeit
[image: A] die wirksame Stirnfläche senkrecht zur Relativgeschwindigkeit


 Um zwischen turbulenter und stationärer Strömung zu unterscheiden wurde die Reynods Zahl [image: Re] definiert:
 
  
    
      [image: Re=\frac{v }{\nu}d]
    
  

  [image: v] kinematische Viskosität
[image: d] charakteristische Abmessung


  
 Zwei Strömungsfelder sind ähnlich, wenn ihre Reynolds Zahlen gleich sind, die Dimensionen können jedoch unterschiedlich sein. Dies wird oft verwendet um in einem Modell den [image: c_w]-Wert zu bestimmen.
 25.1.2 - Bernoulli
 Die Bernoullische Gleichung beschreibt das Verhalten von Strömungen.
 
  
    
      [image: p_1+\rho g h_1+\frac{1}{2}\rho v_1^2=\mbox{const.}]
    
  

  dabei ist [image: p_1] der statische Druck 1,
[image: g] die Erdbeschleunigung,
[image: h_1] die Höhe 1,
[image: \rho] die Dichte des Mediums und
[image: v_1] die Strömungsgeschwindigkeit 1.


 Die Bernoullische Gleichung erklärt auch die resultierende Auftriebskraft bei der Anströmung eines Profils, dynamischer Auftrieb genannt. Die Stromlinien folgen der Krümmung des Profils, somit ist die Geschwindigkeit der Luftteilchen im Beispiel des Bildes ( Fig.: 25.1 )oberhalb des Profils [image: v_0] grösser als die Geschwindigkeit unterhalb [image: v_u]. Nach Bernoulli ist also der Druck über dem Profil [image: p_o] geringer als der Druck unterhalb dem Profil [image: p_u] und das Profil erfährt eine Auftriebskraft [image: F_{Auftrieb}] nach oben.
 
  
    [image: ]
  
  Fig. 25.1: Dynamischer Auftrieb bei der Anströmung eines Flügelprofils


 Beispiele, wo der dynamische Auftrieb genutzt wird:
 
  	Schwimmen: die Hand wird als angeströmtes Profil eingesetzt, der dynamische Auftrieb kann für den Vortrieb genutzt werden ( Fig.: 25.2 ).

  	Segeln: das Segel dient als Profil, es ermöglicht das Aufkreuzen entgegen der Windrichtung.

  	Skispringen und Skifliegen: Beim Skispringen wirkt der Springer wie auch seine Ski als eine Art Flügel ( Fig.: 25.3 ).



  
    [image: Fig. 25.2: Dynamischer Auftrieb beim Schwimmen (Carr, 1997)]
  
  Fig. 25.2: Dynamischer Auftrieb beim Schwimmen (Carr, 1997)


 
  
    [image: Fig. 25.3: Dynamischer Auftrieb beim Skisprung (Carr, 1997)]
  
  Fig. 25.3: Dynamischer Auftrieb beim Skisprung (Carr, 1997)


 25.2 - Magnus Effekt
 Rotiert ein runder Körper in einer laminaren Strömung, so erfährt er eine Kraft [image: F_{mag}] ( Fig.: 25.4 ). Diese Kraft wurde von H.G. Magnus (1802-1870) als eine Art Auftrieb eingeführt.
 
  
    
      [image: F_{mag}=\frac{1}{2} \rho \omega \pi r^2 v k]
    
  

  
    [image: \rho] Dichte
[image: \omega] Winkelgeschwindigkeit
[image: r] Radius
[image: v] Geschwindigkeit
[image: k] Konstante, welche von der Oberflächenbeschaffenheit abhängt und normalerweise 0.2 bis 0.6 ist
  


 Fussballer nutzen den Effekt beispielsweise bei der Bananenflanke aus ( Fig.: 25.5 ). Der Ball wird mit Effet getreten und fliegt in einem Bogen ins Tor. Je schneller er dreht, desto grösser ist die Bahnablenkung.
 Bei einem Flatterball ist die Geschwindigkeit des Balles so gross, dass die Strömung nicht mehr laminar ist. Die Turbulenzen beeinflussen die Flugbahn und es entsteht ein flattern.
 
  
    [image: Fig. 25.4: Magnuseffekt bei einem Ball]
  
  Fig. 25.4: Magnuseffekt bei einem Ball


 
  
    [image: Fig. 25.5: Magnuseffekt bei einem Torschuss mit Effet (Carr, 1997)]
  
  Fig. 25.5: Magnuseffekt bei einem Torschuss mit Effet (Carr, 1997)


 
  Übungsfragen:

  
    	
      Moodle
    

  






26
Mechanik im Krafttraining

Ziel beim Krafttraining ist es, einen Reiz so zu setzen, dass in der Muskulatur eine positive Adaptation und damit eine Verbesserung der Performance stattfindet. Diese wird primär durch Querschnittvergrösserung, aber auch durch Faktoren wie inter- und intramuskuläre Koordination oder bessere Faserrekrutierung erreicht. Die Fragen, welche wir uns dazu stellen sind:
 
  	Welche Belastung ist notwendig, um eine bestimmte Adaptation zu provozieren?

  	Oder vice versa, wie verändert sich der Körper, wenn ich ihm eine bestimmte Belastung zuführe?


Natürlich kann die Biomechanik alleine keine umfassende Antwort darauf geben. Es ist aber möglich, die Belastung im mechanischen Sinn zu betrachten. So lassen sich die wirkenden Kräfte bestimmen, die schliesslich als mechanische Stimuli auf die verschiedenen Strukturen wirken. Ansich können diese Überlegungen für alle Arten von Bewegungen gemacht werden. Im Folgenden wenden wir diese jedoch auf ein Beispiel aus dem Krafttraining an, da hier die unterschiedlichen Belastungen bei verschiedenen Übungen besonders von Interesse sind. Ausserdem kann man so die Belastung abschätzen, die man durch externe Zusatzgewichte erreicht.
 
  Aufgaben:

  
    	Wirken im Alltag häufiger Kräfte oder Momente auf den Körper?

    	Überlegen Sie sich, wie ein Moment auf den Körper aufgebracht werden kann.

  


 26.1 - Kräfte und Momente
 26.1.1 - Externe Belastung
 Unter einer externen Belastung versteht man die Kräfte und Momente, welche von aussen auf den Körper aufgebracht werden (beispielsweise Hanteln oder Bodenreaktionskräfte). Im Krafttraining sind solche insofern notwendig, als dass für Adaptationen wie Hypertrophie grössere Belastungen (mechanische Stimuli) notwendig sind. Das durch externe Kräfte induzierte, auf ein Gelenk wirkende externe Moment wird oftmals auch als netto Moment bezeichnet.
 26.1.2 - Interne Belastung
 Um eine Bewegung zu erzeugen oder dem netto Moment entgegenzuwirken, muss durch die Muskulatur ein Moment auf das Gelenk aufgebracht werden. Die dafür benötigte Kraft generiert der Muskel durch Kontraktion. Die dabei zu unterscheidenden Kontraktionsarten sind in Fig.: 26.1 dargestellt. In Kapitel: D werden die wichtigsten Punkte bei der Betrachtung des Muskels als Mechanisches System kurz erläutert. Genauer wird darauf in der Vorlesung Biomechanik 2 eingegangen.
 Relevant für die Überlegungen im Krafttraining sind die Kraft-Verkürzungs- und die Kraft-Geschwindigkeits-Relation ( Fig.: 26.2 ). Diese sind – zusammen mit weiteren Eigenschaften wie Querschnitt, Länge, Fasertyp und Aktivität – bestimmend dafür, welche Kraft ein Muskel generieren kann. Will man einen Muskel also möglichst gut ausbelasten, sollten die Kraftübungen so gewählt werden, dass er zum Zeitpunkt der grösstmöglichen internen Kraft, nicht auch noch durch einen kleinen externen Hebelarm “begünstigt” wird. Für exzentrisches Training gilt zu beachten, dass die Muskulatur in dieser Phase bis zu 40% leistungsfähiger ist.
 
  
    [image: Fig. 26.1: Kontraktionsarten der Muskulatur]
  
  Fig. 26.1: Kontraktionsarten der Muskulatur (Bildadaptation von OpenStax College [CC-BY-3.0], via Wikimedia Commons)


 
  
    [image: Fig. 26.2: Schematische Kraft-Verkürzungs- und Kraft-Geschwindigkeitskennlinie eines menschlichen Muskels.]
  
  Fig. 26.2: Schematische Kraft-Verkürzungs- und Kraft-Geschwindigkeitskennlinie eines menschlichen Muskels.


 26.1.3 - Bestimmen der Muskelkraft
 Um die Kraft in der Muskulatur zu bestimmen, sind verschiedene Vereinfachungen und Annahmen notwendig. Im einfachsten Fall nimmt man an, dass nur ein Muskel vorhanden ist. Bei der Extension des Ellbogens wäre dies ein einbäuchiger M. triceps brachii. Würde man einen Antagonisten (im Beispiel: Kraft im M. triceps brachii den M. biceps brachii) einführen, kann das Gelenk durch eine Ko-kontraktion stabilisiert werden. Für die Bewegung selber oder um das externe Moment zu kompensieren hilft dies aber nicht – im Gegenteil. Entsprechend der Verhältnisse der Hebelarme muss der Agonist so eine grössere Kraft aufbringen. Wird berücksichtigt, dass es nicht nur einen einzelnen Muskel gibt, der als Agonist wirken kann, wird es etwas komplizierter. Der Triceps beispielsweise hat drei Muskelbäuche und zusätzlich ist der M. anconeus an der Streckung des Ellbogens beteiligt. Wie wird also das interne Drehmoment darauf verteilt? Nebst der Grösse und den weiteren charakteristischen Eigenschaften ist dabei vor allem auch die intermuskuläre Koordination entscheidend. Beim Modellieren gibt es verschiedne Ansätze das Problem zu lösen. Generell macht man sich dabei verschiedene Optimierungsverfahren zunutze.
 Eine Auswahl von Ansätzen zur Muskeloptimierungen
 
  	Gleiche Muskelspannung

  	Summe der Muskelspannung minimal

  	Summe der Muskelkräfte minimal

  	Summe der Muskelkräfte im Quadrat minimal

  	Summe der Wärmeproduktionsrate minimal


26.1.4 - Gelenkkraft
 Die resultierende Gelenkkraft ist die Summe aller Kräfte, das heisst sowohl der externen Kräfte wie auch der Muskelkräfte. Weil die Hebelarme der Muskulatur typischerweise viel kleiner sind als die Hebelarme (Beinlänge, Armlänge) der externen Kräfte, müssen die Muskelkräfte beim Kompensieren von externen Momenten deutlich grösser sein als die externen Kräfte. Die Gelenkkraft besteht also hauptsächlich aus (internen) Muskelkräften. .
 
  Bänder

  Neben Muskelkräften werden intern ausserdem Kräfte von den Bändern auf die Gelenkpartner übertragen. Unter der Annahme, dass ein Gelenk auch muskulär stabilisiert werden kann und die Kräfte in den Bänder dadurch sehr klein werden, werden diese aber oftmals vernachlässigt

  Bänder gehören zum passiven Bewegungsapparat und verbinden Knochen mit Knochen. Sie schränken den Bewegungsumfang der Gelenke ein und stabilisieren diese. Die feste Phase eines Bandes besteht zu 70-80% aus Kollagenfasern (Typ I). Da die Hebelarme der Bänder oftmals relativ klein sind, müssen sie für das Erfüllen ihrer Funktion relativ grosse Kräfte aufnehmen.

  Tab. 26.1: Mechanische Eigenschaften von Bändern 	Tangent modulus 	30-500 MPa 
	Ultimate tensile stress 	4-45 MPa 
	Ultimate tensile strain 	10-120 % 



 26.2 - Dynamisches Krafttraining
 
  Dynamisches Training eines Muskels kann nur stattfinden, wenn es beim Gelenk dass vom Muskel umschlossen ist, eine Veränderung des Gelenkwinkels gibt und zudem ein externes Moment auf dieses Gelenk wirkt. Für jede Kraftübung können die Gelenke identifiziert werden, bei welchen eine Veränderung des Gelenkwinkels stattfindet. Zu beachten ist, dass es auch Gelenke gibt, welche sich im Raum bewegen (Translation) jedoch keine Rotation erfahren. Die Richtung des externen Moments bestimmt ob Agonist oder Antagonist aktiv ist.

 
  Aufgaben:

  
    	Suchen Sie ein Beispiel, bei welchem es eine Veränderung des Gelenkwinkels gibt, jedoch kein Moment wirkt.

    	Überlegen Sie sich für die Kniebeuge, welche Gelenke sich im Raum bewegen und in welchen eine Rotation stattfindet.

  


 
  Beispiel: Kraft im M. triceps brachii

  Der M. triceps brachii ist der wichtigste Extensor des Ellbogens. Je nach Oberarmposition (und je nach Zusatzgewicht) muss er für die Streckung bei gleichem Ellbogenwinkel mehr oder weniger Kraft aufwenden. Basierend auf der Bewegung des Körpers und den externen Kräften können mittels inverser Dynamik die Belastungen (also Kräfte und Momente) im Ellbogengelenk berechnet werden.

  
    
      [image: image]
    
    Fig. 26.3: Links: Oberarmmuskulatur. Rechts: Einfaches Free-Body Diagram zur Bestimmung der Kraft im M. triceps brachii (Übung 1).

  

  Es gibt unzählige Möglichkeiten, den Triceps zu trainieren. Den Kraftverlauf im Muskel kann man mittels Free-Body Diagram ( Fig.: 26.3 ) und Auswertung der Kräfte- und Momentengleichung bestimmen. Als Beispiel betrachten wir den Kraftverlauf bei drei verschiedenen Übungen (je eine Repetition).

  
    	Übung 1: Triceps Pushdowns am Kabelzug

    	Übung 2: Triceps Kickbacks mit Hantel

    	Übung 3: Triceps Curls im Stehen

  

  
    Über die internen Hebelarme der Muskulatur und mit Muskeloptimierungsansätzen kann danach auch die Kraft in den einzelnen Muskelbäuchen des Triceps berechnet werden. Ausserdem bieten sich die Kurven zusammen mit Kraft-Verkürzungs- und die Kraft-Geschwindigkeits-Relation ( Fig.: 26.2 ) für Trainingsempfehlungen an.
  

  
    
      [image: Fig. 26.4: Kraftverlauf im M. triceps brachii bei Übung 1.]
    
    Fig. 26.4: Kraftverlauf im M. triceps brachii bei Übung 1.

  

  
    
      [image: Fig. 26.5: Kraftverlauf im M. triceps brachii bei Übung 2.]
    
    Fig. 26.5: Kraftverlauf im M. triceps brachii bei Übung 2.

  

  
    
      [image: Fig. 26.6: Kraftverlauf im M. triceps brachii bei Übung 3.]
    
    Fig. 26.6: Kraftverlauf im M. triceps brachii bei Übung 3.

  






A
Fehler bei mechanischen Messungen

A.1 - Fehlerrechung
 Weil es nicht möglich ist, fehlerfrei zu messen versucht man, mittels Fehlerrechnung der Einfluss der Messfehler auf das Ergebnis quantitativ zu bestimmen. So kann die Abweichung vom wahren Wert und der beste Schätzwert ermittelt werden.
 A.1.1 - Systematische und statistische Fehler
 Fehler werden aufgeteilt in:
 
  	systematische Fehler

  	statistische (zufällige) Fehler


Beispiel: Messung beim Kugelstossen Ein Kugelstösser wirft eine Kugel. Mit demselben Messband messen 10 Personen die Stossweite. Der Fehler aufgrund der unterschiedlich abgelesenen Stossweite ist ein zufälliger Fehler. Ist das Messband aber 2 cm zu kurz so ist dies ein systematischer Fehler. Ein statistischer Fehler kann über eine grosse Anzahl von Messungen verkleinert werden. Die Methoden dazu werden von der Statistik beschrieben. Ein systematischer Fehler beeinflusst alle Messungen. Er ist sehr schwierig zu erkennen und bleibt oft bestehen. Es gibt keine einheitliche Methode um diese Art von Fehler zu beschreiben.
 A.1.2 - Fehlerfortpflanzung
 Die Fehlerfortpflanzung beschreibt die Auswirkung von einem statistischen Fehler einer direkten Messung auf eine indirekte Messgrösse. Dabei wird ein Absolut- und ein Relativfehler unterschieden. Der Absolutfehler ist in den Einheiten der Messgrösse, der Relativfehler in Prozent. Oft ist es einfacher mit den Relativfehler zu rechnen.
 A.1.3 - Streuen der Messwerte
 
  Beispiel: Zeitmessung beim 20 m Sprint Die Zeit für einen 20 m Sprint wird mit einer Stoppuhr gemessen. Dazu nehmen 20 Studenten je mit einer Stoppuhr die Zeit. Student (1-20) und gemessene Zeiten [s]

  
    
      	1 	3.33 	6 	3.47 	11 	3.44 	16 	3.58 

      	2 	3.58 	7 	3.70 	12 	3.42 	17 	3.33 

      	3 	3.27 	8 	3.60 	13 	3.37 	18 	3.48 

      	4 	3.57 	9 	3.50 	14 	3.42 	19 	3.35 

      	5 	3.55 	10 	3.52 	15 	3.48 	20 	3.56 

    
  

  Die Zeit wird nur auf weniger als eine Zehntelsekunde genau gestoppt. Deshalb gibt es verschiedene Werte. Nun stellt sich die Frage, wie schnell der Proband tatsächlich war und wie genau die Messung ist.


 A.1.4 - Der Durchschnitt als Schätzwert des wahren Werts der Messgrösse
 Die Schätzung der Messgrösse (im obigen Beispiel also die Zeit für 20 m) soll möglichst nahe beim unbekannten wahren Wert liegen. Der gebräuchlichste Schätzwert ist das arithmetische Mittel, also der Mittelwert oder der Durchschnitt.
 
  
    Durchschnitt:
  

  
    
      [image: \bar{x}:=\frac{\sum_{i=1}^{N}x_i}{N}]
    
  

  [image: x_i]: Werte der Einzelmessungen
[image: N]: Anzahl der Messungen oder “Umfang der Stichprobe”


 Je grösser [image: N], desto näher wird [image: bar{x}] im Allgemeinen beim wahren Wert liegen (Bedingung: keine systematischen Fehler!). Neben dem Durchschnitt können auch der Median oder der häufigste Wert verwendet werden. Diese werden hier nicht vorgestellt.
 A.1.5 - Die Standardabweichung
 Die Standardabweichung wird etwa auch “Fehler der Einzelmessung” genannt. Als Mass für die Streuung der einzelnen Messwerte wird am häufigsten die Standardabweichung verwendet:
 
  
    Standardabweichung:
  

  
    [image: \bar{x}:=\sqrt{\frac{1}{N-1}\sum_{i=1}^{N}(x_i-\bar{x})^2}]
  

  [image: x_i] Werte der Einzelmessungen
[image: \bar{x}]: Durchschnitt der Stichprobe
[image: N]: Anzahl der Messungen oder “Umfang der Stichprobe”


 Nebst der Standardabweichung [image: s_x] spricht man auch von ihrem Quadrat, der Varianz [image: s_x^2]. Im Gegensatz zum Durchschnitt ist die Standardabweichung nicht vom Umfang der Stichprobe abhängig. Ist die Anzeige eines Messgeräts zu ungenau, ist die Standardabweichung kein sinnvolles Mass der Streuung.
 Aufgabe zum Selbsttest: Berechnen Sie beim obigen Beispiel den Durchschnitt wie auch die Standardabweichung.
 A.1.6 - Fehler des Mittelwerts
 Der Fehler des Mittelwerts beschreibt die Streuung des Mittelwerts, wenn man viele Stichproben vom gleichen [image: N] nimmt, also ein Mass, wie genau der Durchschnitt vom wahren Wert abweicht. Durchschnitte aus je [image: N] Messungen streuen um [image: 1/\sqrt{N}] weniger stark als die Einzelmessungen:
 
  
    Fehler des Mittelwerts:
  

  
    
      [image: s_{\bar{X}}:=\sqrt{\frac{1}{N(N-1 )}\sum_{i=1}^{N}(x_i-\bar{x})^2}=\frac{1}{\sqrt{N}}s_x]
    
  


 Aufgabe zum Selbsttest: Wie gross ist der Fehler des Mittelwerts im obigen Beispiel?
 
  
    [image: Fig. A.1: Mittelwert]
  
  Fig. A.1: Mittelwert


 A.1.7 - Darstellung der Messergebnisse
 Bei der Darstellung der Messergebnisse wird der Durchschnitt [image: \bar{x}] sowie der Fehler des Mittelwerts [image: s_{\bar{x}}] angegeben. Meistens sind nur zwei bis maximal drei signifikante Stellen sinnvoll. Die Anzahl Dezimalstellen sowie die Einheit ist beim Fehler wie auch beim Mittelwert gleich.
 A.1.8 - Fehlerrechnung nach Gauss
 Bei dieser Methode kann der Einfluss von Fehlern mehrerer direkter Messungen [image: x] und [image: y] auf die indirekte Grösse [image: f] abgeschätzt werden.
 
  
    
      [image: \bar{f}=\cong f(\bar{x},\bar{y})]
    
  

  
    und
  

  
    
      [image: s_{\bar{f}}^2\cong (\frac{\partial f}{\partial x}|_{y=\bar{y},x=\bar{x}})^2s_{\bar{x}}^2+(\frac{\partial f}{\partial y}|_{y=\bar{y},x=\bar{x}})^2s_{\bar{y}}^2]
    
  


 
  Der von [image: s_{\bar{x}}] herrührende Fehler [image: s_{\bar{f (x)}}] und der von [image: s_{\bar{y}}] herrührende Fehler [image: s_{\bar{f (y)}}] werden quadratisch addiert, was den Fehler [image: s_{\bar{f}}] von [image: \bar{f}] ergibt. Für [image: s_{\bar{y}}=0] gibt es nur eine direkte Messgrösse. Was hier für zwei direkte Messungen dargestellt ist, funktioniert analog für beliebig viele.

 
  
    
      [image: s_{\bar{f}(x,y,z,\ldots)}^2 = s_{\bar{f}(x)}^2 + s_{\bar{f}(y)}^2 + s_{\bar{f}(z)}^2 + \ldots]
    
  

  
    Das ist die praktisch wichtigste Form des Gauss’schen Fehlerfortpflanzungsgesetzes:
  

  
    	Zuerst wird der von jeder Eingangsgrösse [image: (x, y, z, \ldots)] herrührende Fehler einzeln formelmässig und numerisch erfasst;

    	anschliessend werden die numerischen Werte quadratisch addiert, um den numerischen Fehler des Schlussresultates zu berechnen.

  


 
  A.1.9 - Anwendung auf ausgewählte Funktionen

  [image: f(x,y) = x + y] und [image: \bar{f} \cong \bar{x} + \bar{y}]

  
    [image: \frac{\partial f}{\partial x}|_{y=\bar{y},x=\bar{x}}=1]
  

  
    [image: \frac{\partial f}{\partial y}|_{y=\bar{y},x=\bar{x}}=1]
  

  
    [image: s_{\bar{f}}^2 = s_{\bar{x}}^2+s_{\bar{y}}^2]
  

  Suche selber:

  
    [image: f(x,y) = x + y]
    

    [image: f(x,y) = x\cdot y]
  

  
    
      [image: \bar{f}\cong \bar{x}\cdot \bar{y}]
    
  

  
    
      [image: \frac{\partial f}{\partial x}|_{y=\bar{y},x=\bar{x}}=\bar{y}]
    
  

  
    
      [image: \frac{\partial f}{\partial y}|_{y=\bar{y},x=\bar{x}}=\bar{x}]
    
  

  
    
      [image: s_{\bar{f}}^2 =s_{\bar{y}}^2\cdot s_{\bar{x}}^2 + s_{\bar{x}}^2\cdot s_{\bar{y}}^2]
    
  

  
    Vereinfachung:
  

  
    
      [image: \frac{s_{\bar{f}}^2}{\bar{f}^2}=\frac{s_{\bar{x}}^2}{\bar{x}^2}+\frac{s_{\bar{y}}^2}{\bar{y}^2}]
    
  

  
    Das heisst, dass hier die relativen Fehler quadratisch addiert werden!
  


 A.2 - Systematische Fehler
 
  A) Kleine Störungen, welche nur schwierig zu bezeichnen sind, werden oft vernachlässigt:

 
  	Luft-/ Wasserreibung

  	Widerstand elektrischer Leitungen

  	Reibungskräfte in Lagern



  B) Benutzung von Näherungsformeln zwecks einfacherer Rechnung:

 
  	Abbrechen lassen von Reihen nach wenigen Gliedern: z. B. [image: \beta] statt [image: sin\beta] für kleine Winkel

  	Anwenden von linearen und beschränkt gültigen Gesetzen an Stelle von allgemeineren, komplizierteren Gesetzen



  C) Fehler an Messgeräten:

 
  	zu langes oder zu kurzes Metermass

  	Strom wird über schlecht geeichten Widerstand gemessen

  	krummer Zeiger am Messinstrument

  	Verschiebung des Nullpunkts (mechanisch oder elektrisch)



  D) Grobfahrlässige Fehler:

 
  	Verwechslung von Einheiten

  	Einstellen eines falschen Messbereichs

  	Nullpunkt nicht kontrolliert

  	Vergessen von Kommas, Punkten, Exponenten


Diese Liste ist kaum vollständig!
 A.2.1 - Verhindern und Abschätzen systematischer Fehler
 A) Solche Fehler sind grundsätzlich nie ganz zu vermeiden. Man sollte aber immer versuchen, die Grössenordnung eines störenden Einflusses abzuschätzen. Was immer möglich ist und stets gemacht werden muss: Auf mögliche Fehlerquellen hinweisen! B) Zuverlässigkeit der Näherung überprüfen; im Bericht darauf hinweisen, dass es sich um eine Näherung handelt. C) Durch sorgfältiges Kalibrieren können solche Fehler meist stark reduziert werden. Voraussetzung ist, dass man sie bemerkt. Oft hilft ein Vergleich mit Messungen von Zweitgeräten. D) Besteht der Verdacht auf ein Missgeschick der Art D (also grobfahrlässige Fehler), hilft nur eines: überprüfen und evtl. wiederholen der Messung.
 A.2.2 - Fortpflanzung systematischer Fehler
 Die Voraussetzungen für die Anwendung des Gauss’schen Fehlerfortpflanzungsgesetzes sind bei systematischen Fehlern im Allgemeinen nicht erfüllt. Es gibt keine allgemein gültige Regel, wie sich systematische Fehler fortpflanzen. Ein Fall, wo ein systematischer Fehler wie ein statistischer Fehler quadratisch zu den übrigen Fehlern addiert werden kann, ist der Eichfehler eines Voltmeters (z. B. 1 %), wenn man ihn als Standardabweichung der Messungen auffasst, die man mit vielen Geräten desselben Typs ausführen könnte. Man schaut also das Voltmeter als Stichprobe mit [image: N=1] an, wobei [image: s_x] bekannt ist.
 A.3 - Zusammenstellung der Formeln
 A.4 - Direkte Beobachtung
 
  Durchschnitt oder arithmetischer Mittelwert

 
  
    
      [image: \bar{x}:=\frac{\sum_{i=1}^{N}x_i}{N}]
    
  

  [image: x_i]: Werte der Einzelmessungen
[image: N]: Anzahl der Messungen oder “Umfang der Stichprobe”


 
  Standardabweichung

 
  Standardabweichung der Einzelmessungen oder “Fehler der Einzelmessung”:

  
    [image: \bar{x}:=\sqrt{\frac{1}{N-1}\sum_{i=1}^{N}(x_i-\bar{x})^2}]
  

  [image: x_i] Werte der Einzelmessungen
[image: \bar{x}]: Durchschnitt der Stichprobe
[image: N]: Anzahl der Messungen oder “Umfang der Stichprobe”


 
  Standardabweichung der Durchschnitte oder “Fehler des Mittelwerts”:

  
    
      [image: s_{\bar{X}}:=\sqrt{\frac{1}{N(N-1 )}\sum_{i=1}^{N}(x_i-\bar{x})^2}=\frac{1}{\sqrt{N}}s_x]
    
  


 
  Relativer “Fehler des Mittelwerts”:

  
    
      [image: r_{\bar{x}}= \frac{s_{\bar{x}}}{|\bar{x}|} \equiv\frac{s_{\bar{x}}}{|\bar{x}|}\cdot 100\%]
    
  


 A.5 - Indirekte Beobachtung: Fehler zusammengesetzter Grössen
 Zwischen einer Messgrösse [image: x] und ihrem geschätzten Wert (z. B. [image: \bar{x}]) wird im Folgenden nicht mehr unterschieden.
 
  Streuung [image: s] von [image: f] (allgemein)

 
  Fehlerfortpflanzungsgesetz:

  
    [image: s_f^2 = s_{f(x)}^2 + s_{f(y)}^2 + \ldots \equiv(\frac{\partial f}{\partial x})^2 s_x^2 + (\frac{\partial f}{\partial y})^2 s_y^2\ldots]
  


 Die Werte der partiellen Ableitungen werden dabei an der Stelle [image: (x=\bar{x}, \, y=\bar{y})] berechnet.
 
  Spezialfälle

 
  Summe und Differenz:

  
    [image: f=x + y] und [image: f=x-y][image: s_f^2=s_x^2 + s_y^2]
  


 
  Produkt und Quotient:

  
    [image: f = x \cdot y] und [image: f=\frac{x}{y}] und [image: f=\frac{y}{x}][image: (\frac{s_f}{f})^2 =(\frac{s_x}{x})^2 +(\frac{s_y}{y})^2]
  


 
  Potenz:

  
    
      [image: f =x^a]
      [image: \frac{s_f}{|f|} = |a|\cdot \frac{s_x}{|x|}]
    
  


 
  Weiterführende Literatur: Bevington, P. R. and D. K. Robinson (1992). Data reduction and error analysis for the physical sciences. Bosten, WCB McGraw-Hill.






B
Anatomische Nomenklatur

Um Körperteile, Bewegungen, Richtungen usw. einheitlich und für alle verständlich zu bezeichnen, sollte man sich auch in der Biomechanik an der anatomischen Nomenklatur und Terminologie orientieren. Oftmals stammen die Wörter aus dem Lateinischen oder Griechischen, können aber auch ohne das Beherrschen der Herkunftssprache verstanden und abgeleitet werden.
 B.1 - Körperebenen
 
  Zur funktionellen Beschreibung des menschlichen Bewegungsapparates (oder einzelner Körpersegmente) werden drei körperbezogene Ebenen eingeführt: die Frontalebene, die Sagittalebene und die Transversalebene ( Fig.: B.1 ). Dabei nennt sich die Frontal- und die Sagittalebene durch das Zentrum des Bewegungsapparates auch Koronal- beziehungsweise Medianebene ( Tab.: B.1 ). Die drei Körperebenen stehen orthogonal zueinander und dementsprechend bilden ihre Schnittstellen ein orthogonales, körperbezogenes Koordinatensystem.

 Tab. B.1: Körperebenen 	Frontalebene 	parallel zur Stirn 
	Koronalebene 	Frontalebene durch das Zentrum des Bewegungsapparates 
	Sagittalebene 	teilt den Körper von vorne nach hinten 
	Medianebene 	Sagittalebene durch das Zentrum des Bewegungsapparates 
	Transversalebene 	senkrecht zu Sagittal- und Frontalebene 
	Horizontalebene 	= Transversalebene 


  
    [image: Fig. B.1: Körperebenen zur Beschreibung der Anatomie und Funktion des menschlichen Bewegungsapparates. A. Frontalebene B. Sagittalebene C. Transversalebene]
  
  Fig. B.1: Körperebenen zur Beschreibung der Anatomie und Funktion des menschlichen Bewegungsapparates: A. Frontalebene B. Sagittalebene C. Transversalebene


 B.2 - Richtungsbezeichnungen
 Anhand der Ebenen können ausserdem Bewegungen und Bewegunsrichtungen definiert werden. Für genauere Lagebezeichnungen ist es oft hilfreich zwischen verschiedenen Regionen des Körpers zu unterscheiden. Tab.: B.2 zeigt verschiedene anatomische Richtungsbezeichnungen.
 Tab. B.2: Richtungsbezeichnungen 	kranial 	schädelwärts 
	superior (sup.) 	nach oben (aufrechter Körper), obere(r) 
	kaudal 	steisswärts 
	inferior (inf.) 	nach unten (aufrechter Körper), untere(r) 
	medial (med.) 	zur Medianebene hin 
	medius (med.) 	in der Mitte 
	lateral (lat.) 	von der Medianebene weg 
	ipsilateral 	zur / auf der gleichen Seite 
	kontralateral 	zur / auf der Gegenseite 
	zentral, profundus 	auf das Innere des Körpers zu, tief 
	internus (int.) 	innen, innere(r) 
	peripher, superficialis 	auf die Oberfläche zu, oberflächlich 
	externus (ext.) 	aussen, äussere(r) 
	proximal 	zum Rumpf (Zentrum) hin 
	distal 	vom Rumpf (Zentrum) weg 
	anterior (ant.) 	nach vorne, vordere(r) 
	posterior (post.) 	nach hinten, hintere(r) 
	ventral 	bauchwärts 
	dorsal 	rückenwärts 
	ulnar 	ellenseitig 
	radial 	speichenseitig 
	tibial 	nach dem Schienbein hin 
	fibular 	nach dem Wadenbein hin 
	palmar = volar 	in oder nach der Hohlhand hin 
	plantar 	in oder nach der Fusssohle hin 


  
    [image: Fig. B.2: Wichtige Richtungsbezeichnungen der funktionellen Anatomie.]
  
  Fig. B.2: Wichtige Richtungsbezeichnungen der funktionellen Anatomie.


 B.3 - Bewegungen und Bewegungsrichtungen
 Anhand der anatomischen Grundpositon (aufrecht stehend, Kopf und Handinnenflächen nach vorne gerichtet) und den Körperebenen und -richtungen können Bewegungen definiert werden. Tab.: B.3 zeigt die wichtigsten Definitionen.
 Tab. B.3: Definitionen der Bezeichnung der Bewegungen und Bewegungsrichtungen 	Extension 	Streckung 
	Flexion 	Beugung 
	Ventral-/Lateralflexion 	Beugung des Rumpfes nach ventral / lateral 
	Plantarflexion 	Beugung des Fusses / der Zehen in Richtung der Fusssohle 
	Palmarflexion 	Beugung der Hand / der Finger in Richtung der Handfläche 
	Dorsalflexion/-extension 	Beugung / Streckung zum Rücken, Fussrücken, Handrücken 
	Innenrotation 	Rotation um Längsachse des Gelenks nach medial 
	Aussenrotation 	Rotation um Längsachse des Gelenks nach lateral 
	Abduktion 	seitliches Abspreizen eines Körperteils 
	Adduktion 	seitliches Heranführen eines Körperteils 
	Anteversion 	Vorführen eines Körperteils 
	Retroversion 	Rückführen eines Körperteils 
	Supination Hand/Arm 	Auswärtsdrehung des Unterarms, Daumenseite nach lateral, Handrücken nach hinten 
	Pronation Hand/Arm 	Einwärtsdrehung des Unterarms, Daumenseite nach medial, Handrücken nach vorne 
	Supination Fuss 	Bewegung um USG, äusserer Fussrand wird gesenkt und der innere Fussrand angehoben, Abknicken nach aussen 
	Pronation Fuss 	Bewegung um USG, äusserer Fussrand wird angehoben und der innere Fussrand gesenkt, Abknicken nach innen 
	Inversion 	Innenrotation des Fusses, Sohle dreht nach medial 
	Eversion 	Aussenrotation des Fusses, Sohle dreht nach lateral 

B.4 - Weitere Begriffe
 Tab. B.4: Begriffe zur Beschreibung der Körperposition als auch der Segment- oder Gelenksposition 	Prone 	auf dem Bauch liegende Position (Gesicht nach unten) 
	Supine 	auf dem Rücken liegende Position (Gesicht nach oben) 
	Valgus 	nach innen geneigte Winkelstellung eines Gelenkes (z.Bsp. X-Bein) 
	Varus 	nach aussen geneigte Winkelstellung eines Gelenkes (z.Bsp. O-Bein) 

 




C
Flächenmoment

Das Flächenmoment ist definiert als:
 
  [image: I_y=\int z^2 dA]

 Dabei wird um die y-Achse gebogen ( Fig.: C.1 ). [image: z] ist der Abstand des Flächenelements [image: dA] von der y-Achse.
 Das Flächenmoment wird in der Einheit [image: m^4] gemessen. Es beschreibt den Widerstand gegen Biegung unter Berücksichtigung des Querschnitts. Insofern ist die Biegestifigkeit bezüglich der y-Achse definiert als [image: \beta_y := EI_y] mit [image: E] dem E-Modul.
 
  
    [image: ]
  
  Fig. C.1: Schematischer Balken: Das Flächenmoment bezüglich der y-Achse bei einer Krafteinwirkung ist relevant, weil um die y-Achse gebogen wird.


 C.1 - Flächenmoment eines Zylinders
 Als Beispiel wird die Bestimmung des Flächenmoments eines Kreises mit Hilfe des Trägheitsmoments [image: J_A] des Zylinders betrachtet ( Fig.: C.2 ):
 
  
    [image: J_A=\int_{zyl} r^2dm= \rho \int_{zyl} r^2dV = \rho \cdot 2\pi l \int_{0}^{R}r^2rdr = \rho \cdot 2\pi lR^4 / 4]
  

 Dabei ist [image: \rho] die Dichte des Materials, [image: R] der Radius des Kreises und [image: l] die Länge des Stabes.
 Somit wird das Flächenmoment:
 
  
    [image: I_A=\pi \cdot R^2 / 2]
  

 
  
    [image: Fig. C.2: Berechnung des Flächenmoments eines Zylinders]
  
  Fig. C.2: Berechnung des Flächenmoments eines Zylinders


  




D
Muskel als mechanisches System

D.1 - Kurzer geschichtlicher Rückblick zur Muskulatur
 Das Interesse an der menschlichen und tierischen Bewegung und die dazugehörigen Antriebsprinzipien geht weit in die Vergangenheit zurück. Hippokrates (460 – 377 v.C.) stellte sich vor, dass der Ursprung der Bewegung in den Sehnen lag. Zu dieser Zeit wurde – aus verständlichen Gründen – zwischen Sehnen und Nerven nicht unterschieden, beide wurden mit Neuron bezeichnet. Aristoteles (384 – 322 v.C.) verglich die menschliche Bewegung mit einem Marionettenspiel; durch Anziehen und Loslassen der Sehnen entsteht die Bewegung! Der Begriff Muskel wurde erst von Erasistratus (304 – 245 v.C.) eingeführt. Seine Theorie war Folgende: Der Geist fliesst vom Gehirn durch die Nerven zu den Muskeln. Die Nerven sind Luftröhren und die Muskeln werden pneumatisch aufgeblasen. Durch Expansion und Kontraktion entsteht dann die Bewegung. Pneumatische Aktuatoren, die gewisse Ähnlichkeit mit Muskeln aufweisen, werden heute tatsächlich hergestellt ( Fig.: D.1 und D.2 ).
 
  
    [image: Fig. D.1: Der Muskel als pneumatischer Aktuator nach Erasistratus. Durch Einpumpen von Luft wird das Volumen vergrössert, wobei er sich longitudinal verkürzt. Dieser Typ Aktuator vergrössert bei Kontraktion das Volumen.]
  
  Fig. D.1: Der Muskel als pneumatischer Aktuator nach Erasistratus. Durch Einpumpen von Luft wird das Volumen vergrössert, wobei er sich longitudinal verkürzt. Dieser Typ Aktuator vergrössert bei Kontraktion das Volumen.


 
  
    [image: Fig. D.2: Experiment von Swammerdam (1663) zur Erfassung eventueller Volumenzunahmen eines Froschmuskels (b) während der Kontraktion. Er konnte zeigen, dass das Volumen nicht zunahm. Im Experiment wird der Muskel in eine mit Luft gefüllte, unten abgeschlossene Röhre gehängt. Durch Ziehen des Drahtes (c) wird der Nerv mit der Elektrode (d) in Berührung gebracht, womit der Muskel kontrahiert. Die Wassersäule (e) in der Kapillare bewegt sich dabei nicht (Nedham, 1971).]
  
  Fig. D.2: Experiment von Swammerdam (1663) zur Erfassung eventueller Volumenzunahmen eines Froschmuskels (b) während der Kontraktion. Er konnte zeigen, dass das Volumen nicht zunahm. Im Experiment wird der Muskel in eine mit Luft gefüllte, unten abgeschlossene Röhre gehängt. Durch Ziehen des Drahtes (c) wird der Nerv mit der Elektrode (d) in Berührung gebracht, womit der Muskel kontrahiert. Die Wassersäule (e) in der Kapillare bewegt sich dabei nicht (Nedham, 1971).


 Francis Glisson (ca. 1670) hatte sich zum Ziel gesetzt, die Volumenzunahme bei der Kontraktion zu bestimmen. Er benützte – so wie die Geschichte berichtet – seinen Biceps Brachii als Untersuchungsobjekt. Er legte seinen Arm in ein Gefäss mit Wasser und aktivierte seinen Biceps. Das Resultat war erstaunlich: Das Volumen nahm nicht zu, im Gegenteil, es nahm leicht ab. Die ersten Experimente an isolierten Muskel-Präparaten gehen auf Jan Swammerdam (ca. 1663) zurück. Er entwickelte eine Einrichtung zur genaueren Bestimmung der Volumenänderung bei Kontraktion. Sein Resultat war, dass sich das Volumen nicht verändert. Damit wurde die Theorie ‘Muskeln werden pneumatisch angetrieben’ verworfen. Die darauf folgende Hypothese war, dass sich der Muskel physikalisch wie eine Wärmemaschine verhält. Zu dieser Zeit war der Wirkungsgrad der Muskulatur bei Ausdauerbelastung von der Grössenordnung her bekannt. Der Wert lag bei ca. 20-30%. Heute weiss man, dass beim Fahrradfahren tatsächlich ein Wirkungsgrad von knapp 25% erreicht wird. Bei diesem Wert für den Wirkungsgrad ist die Resynthese von ATP aus Glucose und Fett miteingeschlossen. Die Theorie der Wärmemaschine wurde schnell widerlegt, da der Wirkungsgrad einer Wärmepumpe nur durch die absoluten Temperaturen der zwei Reservoire gegeben ist:
 
  
    [image: \eta =\frac{T_{innen}-T_{aussen}}{T_{innen}} = 0.25]
  

  wobei die Aussentemperatur die Raumtemperatur ist: [image: T_{aussen} \approx 273^\circ K + 25^\circ C \approx 300^\circ K]


 Es folgt, dass die Muskeltemperatur [image: T_{innen} \approx 400^\circ K \approx 130^\circ C] betragen müsste. Eiweisse denaturieren (= sich verhärten!) jedoch bereits bei Temperaturen um [image: 45^\circ C].
 
  
    [image: Fig. D.3: Archibald Vivian Hill (Kohlefaserbild gezeichnet von F.W. Schmin, 1923)]
  
  Fig. D.3: Archibald Vivian Hill (Kohlefaserbild gezeichnet von F.W. Schmin, 1923)


 Archibald Vivian Hill ( Fig.: D.3 ) (geb. 26. September 1886, Bristol, England – gest. 3. Juni 1977, Cambridge), britischer Physiologe und Biophysiker, der 1922 den Nobelpreis für Physiologie und Medizin (mit Otto Meyerhof) für Entdeckungen betreffend Wärmeproduktion im Muskel erlangte. Seine Forschung hat massgeblich an der Erkenntnis beigetragen, dass muskuläre Kraft durch Aufspaltung von Kohlenhydraten zu Laktat bei Abwesenheit von Sauerstoff entstehen kann.
 Erst die Versuche von W.O. Fenn und A.V. Hill ab ca. 1910 – 1940 brachten dann die Wende, indem sie den Muskel phänomenologisch richtig beschrieben. Für seine umfassenden und neuartigen Arbeiten am Skelettmuskel wurde A.V. Hill bereits 1922 mit dem Nobelpreis ausgezeichnet. Erst 1957 wurde der eigentliche Mechanismus, die Gleitfilamettheorie, die die Krafterzeugung erklärt, prinzipiell richtig beschrieben. Der erste molekulare Motor – jedoch noch nicht mit dieser Nomenklatur – wurde von A.F. Huxley eingeführt. Für diese Entdeckung wurde A.F. Huxley 1963 ebenfalls mit dem Nobelpreis ausgezeichnet. Er konnte von den Arbeiten seines Namenvetters H.E. Huxley profitieren, der sich mit der Strukturanalyse des Muskels befasste.
 D.2 - Aufbau, Typisierung und Steuerung des Muskels
 D.2.1 - Aufbau
 Das Organ Muskel besteht aus einer Vielzahl – mehrheitlich parallel angeordneter – Muskelfasern. Der Name Muskelfaser ist (fast) gleichbedeutend mit dem Begriff Muskelzelle oder schlechthin Zelle. (Bemerkung: Eine Zelle ist die kleinste Einheit des Lebendigen. Die Zelle und keine kleinere Einheit ist in der Lage, die Grundfunktionen des Organismus zu erfüllen.) Eine Muskelfaser besitzt im Vergleich zu anderen tierischen Zellen mehrere Zellkerne, da sie aus einer Verschmelzung von Zellen entstanden ist. Die Fasern sind über Faszien zu Faserbündeln zusammen gebunden. Je nach Anordnung dieser Bündel, die in der Regel gut sichtbar sind, unterscheidet man zwischen parallelfaserigen, einfach gefiederten und doppelt gefiederten Muskeln. Die Fasern selber sind von Auge nicht wahrnehmbar. Ein Muskel kann einen oder mehrere selbständige Ursprungsteile (Köpfe) besitzen, die in eine gemeinsame Endsehne auslaufen. Man unterscheidet zwischen ein-, zwei-, drei- oder vierköpfigen Muskeln. Ein Muskel kann aber auch mehrere hinter einander liegende Bäuche haben, die durch Zwischensehnen miteinander verbunden sind ( Fig.: D.4 ). Ein Muskel mit seiner Sehne kann an mehr oder weniger komplizierten Bewegungen beteiligt sein, je nach Anzahl involvierter Gelenke. Man spricht von ein-, zwei- oder mehrgelenkigen Muskeln. Auf die Mehrgelenkigkeit und die Faserung und deren mechanische Funktion wird hier nicht weiter eingegangen. Eine Faser, oder eben eine Muskelzelle, kann bis zu mehreren Zentimetern lang sein. Sie ist aus einer grossen Anzahl parallel angeordneter Myofibrillen zusammengesetzt, die an der Z und M-Linie lose, d.h. schwach elastisch miteinander verbunden sind ( Fig.: D.5 ). Generell wird angenommen, dass diese Verbindung die parallele Anordnung stabilisiert und die benachbarte Ausrichtung der Sarkomere garantiert. Mechanisch bedeutet diese Parallelschaltung, dass die Kraft, die eine Faser zu erzeugen vermag, die Summe der Kräfte aller im Schnitt vorkommenden Strukturen ist. Die Myofibrillen selber sind in Längsrichtung durch die Z- und M-Linie stark strukturiert. Der Abschnitt von Z-Linie zu Z-Linie wird als Sarkomer bezeichnet. Die Sarkomere, genauer die Halb-Sarkomere, bilden auf einer nicht molekularen Stufe die mechanische Einheit eines biologischen Motors ( Fig.: D.6 ). Sie enthalten den kontraktilen Apparat (Myosin und Aktin), welcher die Kraftentwicklung und die aktive Verkürzung des Muskels bewirkt. Die kontraktilen Komponenten generieren dabei nur in verkürzender Richtung Kraft, die mit zunehmender Sarkomerlänge aber abnimmt. Das Protein Titin verhindert, dass ein Sarkomer auseinander gleiten kann. Es wirkt wie ein elastisches Band. Die Sarkomerlänge beim Skelettmuskel des Menschen beträgt ca. 2.6 μm, beim Froschmuskel ca. 2.1 μm.
 
  
    [image: Fig. D.4: Muskeln mit unterschiedlichen Fiederungen und mit einem oder mehreren Köpfen. Von links: gerade - mit Zwischensehnen - spindelförmig - einfach gefiedert - einfach gefiedert mit Plattensehne - doppelt gefiedert - mehrfach gefiedert - dreiköpfig.]
  
  Fig. D.4: Muskeln mit unterschiedlichen Fiederungen und mit einem oder mehreren Köpfen. Von links: gerade – mit Zwischensehnen – spindelförmig – einfach gefiedert – einfach gefiedert mit Plattensehne – doppelt gefiedert – mehrfach gefiedert – dreiköpfig.


 
  
    [image: Fig. D.5: Hierarchische Organisation des quer gestreiften Skelettmuskels. Der Muskel ist in Faszien unterteilt, die ihrerseits aus Faserbündeln bestehen. Eine einzelne Faser enthält mehrere hundert Myofibrillen. Die strukturelle Einheit ist das Halbsarkomer, das aus den kontraktilen Proteinen Aktin und Myosin zusammengesetzt ist.]
  
  Fig. D.5: Hierarchische Organisation des quer gestreiften Skelettmuskels. Der Muskel ist in Faszien unterteilt, die ihrerseits aus Faserbündeln bestehen. Eine einzelne Faser enthält mehrere hundert Myofibrillen. Die strukturelle Einheit ist das Halbsarkomer, das aus den kontraktilen Proteinen Aktin und Myosin zusammengesetzt ist.


 
  
    [image: Fig. D.6: Organisation der Proteine in einem Sarkomer. Jedes Titin Molekül erstreckt sich von der Z-Linie zur M-Linie - eine Distanz von etwa 1 μm beim Froschmuskel. Ein Teil des Titin-Moleküls ist direkt mit dem Myosinfilament assoziiert. Der Rest des Moleküls ist elastisch und verändert seine Länge, während das Sarkomer sich verkürzt oder verlängert.]
  
  Fig. D.6: Organisation der Proteine in einem Sarkomer. Jedes Titin Molekül erstreckt sich von der Z-Linie zur M-Linie – eine Distanz von etwa 1 μm beim Froschmuskel. Ein Teil des Titin-Moleküls ist direkt mit dem Myosinfilament assoziiert. Der Rest des Moleküls ist elastisch und verändert seine Länge, während das Sarkomer sich verkürzt oder verlängert.


 D.2.2 - Fasertypen
 Muskeln verschiedenster Spezies unterscheiden sich massgeblich in ihren Kontraktionseigenschaften, eine Tatsache, die sich offensichtlich in den verschiedenen Verkürzungsgeschwindigkeiten ausdrückt. Diese Unterschiede korrelieren stark mit der ATPase Aktivität des Myosins. Die Skelettmuskeln des Frosches fallen in zwei unterschiedliche Klassen: twitch Fasern und tonische Fasern. Erstere haben nur eine motorische Endplatte (Nerv-Muskel-Verbindung), und das Sarkolemma ist elektrisch erregbar. Das zu erreichende Potential für eine Depolarisierung und Einleitung der Kontraktion ist so hoch, dass die Depolarisirung einem Alles-oder-Nichts-Prinzip folgt und die Kontraktion zuckartig stattfindet. Tonische Fasern dagegen haben mehrere motorische Endplatten und werden stufenweise und langsam erregt. Fast alle Fasern der Skelettmuskulatur von Säugetieren bestehen aus twitch Fasern, die in einer ersten Grobeinteilung in die Grundtypen langsam (slow, slow twitch, rote Fasern, Typ I) und schnell (fast, fast twitch, weisse Fasern, Typ II) unterteilt werden. Diese zwei Typen unterscheiden sich bezüglich maximaler Verkürzungsgeschwindigkeit und Ausdauer. Schnelle Fasern können sich etwa 3-5 mal schneller verkürzen als langsame Fasern. Da die entwickelte Spannung (Kraft pro Querschnittsfläche) für beide Fasertypen etwa von gleicher Grössenordnung ist, folgt, dass schnelle Fasern eine 3-5 mal grössere mechanische Leistung abgeben können als langsame Fasern. Generell gilt, dass langsame Fasern (Typ I) eine grössere Kraftausdauer besitzen als die schnellen; sie ermüden langsamer. Sie weisen auch einen höheren Mitochondriengehalt auf, der eine raschere Resynthese von ADP zu ATP ermöglicht. Parallel dazu ist die Versorgung der Typ I Fasern mit Kapillaren sowie ihr Myoglobingehalt im Vergleich zu Typ II Fasern höher. Myoglobin ist der Sauerstofftransporter innerhalb der Muskelfaser. Myoglobin ist in seiner Struktur dem Hämoglobin, dem roten Blutfarbstoff, sehr ähnlich. Der Begriff rotes und weisses Fleisch bei Tieren spielt auf den Myoglobingehalt und damit auf die Fasertypenzusammensetzung der betreffenden Muskeln an. Für die Unterschiede in der Kontraktionsgeschwindigkeit ist die chemische Zusammensetzung des Myosinmoleküls verantwortlich, und zwar speziell die so genannte schwere Myosinkette (MHC: Myosin Heavy Chain). In der Kopfregion der MHC befindet sich die ATP-Bindungsstelle, welche als Enzym (mATPase) für die Spaltung von ATP zuständig ist. Die Geschwindigkeit, mit der ein Muskel verkürzt, hängt im Wesentlichen von der ATP-Hydrolyse-Rate dieser Bindungsstelle ab. Der langsamere der beiden schnellen Typen II wurde mit IIA, der schnellere mit IIB bezeichnet, wobei A den Beginn und B das Ende des Schnellfaserkontinuums markieren soll. Erst mit Hilfe der MHC-Isoformenidentifikation wurde klar, dass bei kleinen Säugern noch ein vierter Fasertyp existiert. Dieser Fasertyp ist der schnellste aller Fasertypen und kennzeichnet das (vermutlich) tatsächliche Ende des Schnellfaserkontinuums. Da der menschliche Typ IIB nicht homolog zum tierischen Typ IIB war, wurde der menschliche Typ IIB zu IIX/D umbenannt. Zurzeit existieren vier Methoden, nach denen Muskelfasertypen identifiziert werden können: (1) die histochemische Färbung der ATPase ( Fig.: D.7 ), (2) die biochemische Identifikation der metabolisch-enzymatischen Eigenschaften, (3) die Immunohistochemie und (4) die MHC-Isoformenidentifikation ( Fig.: D.8 ). Nicht alle Methoden führen immer zu identischen Klassifikationen. Die erste beruht auf der Inhibition der ATPase Aktivität in sauren oder basischen Lösungen. Sie ermöglicht eine grobe Unterscheidung zwischen schnellen 2A und 2B sowie langsamen Fasertypen. Die dritte basiert im Grunde auf der Immunostaining Methode, bei der ATPase-spezifische Antikörper in Kombination mit fluoreszierenden Molekülen benützt werden, um ATPasen spezifisch anhand bildgebender Verfahren zu identifizieren. Die vierte Methode macht von der Tatsache Gebrauch, dass die verschiedenen MHC Isoformen auch eine unterschiedliche Mobilität in Elektrophorese-Experimenten (SDS-PAGE) aufweisen.
 
  
    [image: Fig. D.7: Fasertypisierung durch histochemische Färbung und Demonstration der myofibrillären ATPase (mATPase) Aktivität. Sie ermöglicht die Unterscheidung zwischen schnellen und langsamen Muskelfasern in einem Muskel. Dünne Querschnitte werden in saure oder basische Lösung inkubiert. Die saure Inkubation blockt die Aktivität der schnellen MHC (Typ 2A, 2X, 2B) aber nicht die langsamen (Typ 1).]
  
  Fig. D.7: Fasertypisierung durch histochemische Färbung und Demonstration der myofibrillären ATPase (mATPase) Aktivität. Sie ermöglicht die Unterscheidung zwischen schnellen und langsamen Muskelfasern in einem Muskel. Dünne Querschnitte werden in saure oder basische Lösung inkubiert. Die saure Inkubation blockt die Aktivität der schnellen MHC (Typ 2A, 2X, 2B) aber nicht die langsamen (Typ 1).
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  Fig. D.8: Fasertypisierung durch histochemische Färbung und Demonstration der myofibrillären ATPase (mATPase) Aktivität. Sie ermöglicht die Unterscheidung zwischen schnellen und langsamen Muskelfasern in einem Muskel. Dünne Querschnitte werden in saure oder basische Lösung inkubiert. Die saure Inkubation blockt die Aktivität der schnellen MHC (Typ 2A, 2X, 2B) aber nicht die langsamen (Typ 1).


 D.2.3 - Die Steuerung (Regulation) der Muskelkontraktion
 Grundregeln aus der Physiologie für erregbare Zellen sind folgende: Eine Nervenzelle reagiert auf einen Reiz mit deren Fortleitung, eine Muskelzelle reagiert auf einen Reiz mit einer Kontraktion. Beide Zellen funktionieren nach dem Alles-oder-Nichts-Prinzip. Wenn ein Impuls im Motoneuron an der neuromuskulären Endplatte ankommt, wird der Transmitter Acetylcholin freigesetzt. Dieser diffundiert durch den synaptischen Spalt und depolarisiert die postsynaptische Membran der Muskelfaser. Dadurch werden Aktionspotentiale generiert ( Fig.: D.9 ), die sich entlang der Fasermembran und der T-Tubuli in die Muskelfaser fortsetzen. Das Aktionspotential ist das Signal für die Kontraktion. Es breitet sich entlang besonderer Einfaltungen der Plasmamembran, den T-Tubuli (transversale Tubuli), tief in das Innere der Muskelfaser aus. An den Stellen, an denen die T-Tubuli mit dem sarkoplasmatischen Reticulum in Kontakt stehen, verändert das Aktionspotential die Membranpermeabilität des Reticulums, was eine Calcium-Freisetzung ermöglicht. Die Calcium-Ionen binden an das Troponin, welches seine Konformation ändert und das Tropomyosin verschiebt; so kann die Verbindung zwischen Aktin und Myosin (Querbrücke bzw. cross-bridge) entstehen . Die Kontraktion des Muskels ist eingeleitet. Die Kontraktion wird beendet, wenn das sarkoplasmatische Reticulum das Calcium wieder aus dem Cytosol in sein Lumen zurück gepumpt hat, und mit der Abnahme der Calciumkonzentration der Tropomyosin-Troponin-Komplexe die Bindungsstellen am Aktin wieder blockiert.
 
  
    [image: Fig. D.9: Schematische Zeichnung der motorischen Endplatte und der Faser mit Tubulus-System. Ein Aktionspotential löst eine Polarisationsänderung der Muskelmembran aus, wodurch Calcium in den kontraktilen Apparat fliesst. Die Pfeile deuten auf die Fortleitung der Aktionspotentiale hin.]
  
  Fig. D.9: Schematische Zeichnung der motorischen Endplatte und der Faser mit Tubulus-System. Ein Aktionspotential löst eine Polarisationsänderung der Muskelmembran aus, wodurch Calcium in den kontraktilen Apparat fliesst. Die Pfeile deuten auf die Fortleitung der Aktionspotentiale hin.


 D.2.4 - Die motorische Einheit
 Als motorische Einheit ( Fig.: D.10 ) bezeichnet man ein einzelnes motorisches Neuron (α-Motoneuron) und sämtliche von diesem Neuron innervierten Muskelfasern. Ein motorisches Neuron besteht aus einer Nervenzelle mit kurzen und langen Fortsätzen. Motoneurone haben ihre Zellkörper im ventralen Vorderhorn des Rückenmarks. Ein Muskel kann von mehreren hundert Motoneuronen gesteuert werden, von denen jedes ein bestimmtes Kontingent an Muskelfasern innerviert, die meist verstreut im Muskel liegen. Wenn das Motoneuron feuert, kontrahieren sich sämtliche von ihm innervierten Muskelfasern gleichzeitig. Die Kraft, die die Kontraktion auslöst, wird durch die Anzahl der Muskelfasern und deren Querschnitt bestimmt, die von diesem Motoneuron innerviert werden. In den meisten Muskeln gibt es motorische Einheiten mit unterschiedlich vielen Muskelfasern: Manche Motoneuronen innervieren nur wenige Fasern, wohingegen andere mehrere hundert Muskelfasern steuern. (Vergleich: Verhältnis Quadriceps zu Iris-Muskel = 15:1).
 Ein einzelnes Aktionspotential löst eine Einzelzuckung mit einer kleinen Kraftantwort aus. Wird die Muskelfaser mit einer Serie von Aktionspotentialen stimuliert, wird die Kraftantwort grösser, wobei die Stärke der Kontraktion durch die Frequenz der Aktionspotentiale bestimmt wird. Bei genügend hoher Stimulationsfrequenz verschmelzen die Einzelzuckungen in eine permanente gleich bleibende Kontraktion des Muskels, den Tetanus, da eine konstante hohe Ca2+  vorliegt ( Fig.: D.11 ). Die Rekrutierung der Motoneuronen folgt im Allgemeinen dem size principle von Henneman ( Fig.: D.12 ). Kleine Motoneuronen, (d.h. Motoneuronen, bei denen eine kleine Potentialdifferenz genügt, um eine Einzelzuckung auszulösen) werden zuerst aktiviert, dann die mittleren und am Ende, d.h. bei maximaler Willküraktivität, dann noch die grossen. Kleine Motoneuronen steuern – grob ausgedrückt – Typ I Fasern, grosse Motoneuronen Typ II Fasern. Dieses so genannte Grössenordnungsprinzip (size principle) ist die physiologisch-neurologische Grundlage für das abgestimmte Ansprechen der motorischen Einheiten, wenn eine gleichmässige Kontraktion erfolgen soll. Diese Feststellung trifft auch für motorische Einheiten menschlicher Muskeln zu.
 
  
    [image: Fig. D.10: Bildliche Darstellung der Steuerungseinheit "Motorische Einheit"]
  
  Fig. D.10: Bildliche Darstellung der Steuerungseinheit “Motorische Einheit”


 
  
    [image: Fig. D.11: Kraftantwort einer Muskelfaser auf unterschiedliche Folgen von Aktionspotentialen. Ein einzelner Puls generiert eine typische Einzelzuckung. Zwei aufeinander folgende Stimuli bewirken eine Überhöhung der Kraft bei der zweiten Zuckung. Die Muskelfaser gelangt in den so genannten Tetanus, in dem die Kraftantwort glatt ist und eine Sättigung erreicht, falls eine hochfrequente Folge von Aktionspotentialen einwirkt.]
  
  Fig. D.11: Kraftantwort einer Muskelfaser auf unterschiedliche Folgen von Aktionspotentialen. Ein einzelner Puls generiert eine typische Einzelzuckung. Zwei aufeinander folgende Stimuli bewirken eine Überhöhung der Kraft bei der zweiten Zuckung. Die Muskelfaser gelangt in den so genannten Tetanus, in dem die Kraftantwort glatt ist und eine Sättigung erreicht, falls eine hochfrequente Folge von Aktionspotentialen einwirkt.


 
  
    [image: Fig. D.12: Kraftantwort eines Muskels auf steigende Aktivität; Schematische Darstellung des Henneman-Prinzipes. Beispiel mit vier Motoneuronen, MU1, MU2, MU3 und MU4.]
  
  Fig. D.12: Kraftantwort eines Muskels auf steigende Aktivität; Schematische Darstellung des Henneman-Prinzipes. Beispiel mit vier Motoneuronen, MU1, MU2, MU3 und MU4.


 
  
    [image: Fig. D.13: Apparatur zur Bestimmung der Verkürzungsgeschwindigkeit bei vorgegebener Last, konstruiert von A.V. Hill um 1910. Das Anbringen einer konstanten Last bei gleichzeitiger Verkürzung löste Hill mit Hilfe der Schwerkraft. Der Muskel wurde zuerst bei fixierter Länge maximal aktiviert. Ein Lösemechanismus (quick-release mechanism) ermöglichte dem Muskel dann, sich unter der Last der Masse zu verkürzen. Aus Hill, 1970.]
  
  Fig. D.13: Apparatur zur Bestimmung der Verkürzungsgeschwindigkeit bei vorgegebener Last, konstruiert von A.V. Hill um 1910. Das Anbringen einer konstanten Last bei gleichzeitiger Verkürzung löste Hill mit Hilfe der Schwerkraft. Der Muskel wurde zuerst bei fixierter Länge maximal aktiviert. Ein Lösemechanismus (quick-release mechanism) ermöglichte dem Muskel dann, sich unter der Last der Masse zu verkürzen. Aus Hill, 1970.
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  Fig. D.14: Datenset eines Hill’schen Experiments. Die Kurven stellen die Verkürzung bei verschiedenen Lasten (Zahlen in Gramm) dar. Nach dem Löseprozess, in dem die Länge sprunghaft ändert, verkürzt sich der Muskel ungefähr mit konstanter Geschwindigkeit (Jewell & Wilkie, 1958).


 
  
    [image: Fig. D.15: Wärmeproduktion während isotonischer Verkürzung (Galvanometer-Messung). Tetanus bei 0C. Oben: Verkürzung von verschiedenen Distanzen bei der Last von 1.9 g. A ist isometrisch und stellt die Aktivierungsenergie dar. B: 10%, C: 25%, D: 30% von L0. Unten: Verkürzung von 25% L0 unter verschiedenen Lasten. E ist isometrisch, F-J ist bei sinkenden Lasten (J: 1.9 g). Aus Hill, 1938.]
  
  Fig. D.15: Wärmeproduktion während isotonischer Verkürzung (Galvanometer-Messung). Tetanus bei 0C. Oben: Verkürzung von verschiedenen Distanzen bei der Last von 1.9 g. A ist isometrisch und stellt die Aktivierungsenergie dar. B: 10%, C: 25%, D: 30% von L0. Unten: Verkürzung von 25% L0 unter verschiedenen Lasten. E ist isometrisch, F-J ist bei sinkenden Lasten (J: 1.9 g). Aus Hill, 1938.


 Die Bedeutung des ATP bei der Muskelkontraktion wurde schon früh erkannt. ATP hydrolisiert zu ADP und anorganischem Phosphat (Pi), bevor es vom Myosin dissoziiert. Lohmann zeigte 1934, dass im Muskel unter bestimmten Bedingungen eine reversible Reaktion stattfindet, bei der sich ATP und PCr in Gleichgewicht befinden. Die Reaktion (mit Hilfe des Enzyms CPK) nimmt folgende einfache Form an:
 
  
    [image: ATP \rightarrow ADP + P_i]
  

  
    [image: ADP + PCr \rightarrow ATP + Cr]
  

  mit einer Gleichgewichtskonstante [image: K]:

  
    [image: K =\frac{[ATP] \cdot [Cr]}{[ADP] \cdot [PCr]} \approx 20]
  


 Diese Eigenschaft benützte Wilkie (1968) bei einem präparierten Muskel, um den Zusammenhang zwischen der chemischen Energie von ATP einerseits und der mechanischen Arbeit und der Wärmeproduktion andererseits herzustellen. Im Experiment hat er dabei den Sauerstoff blockiert, um die Energiegewinnung auf rein anaerobem Weg zu garantieren. In den präparierten Muskelproben ist die Abnahme an PCr um ein Mol gleichbedeutend mit dem Zerfall von einem Mol ATP. Durch Messen der PCr-Konzentration, der geleisteten mechanischen Arbeit sowie der Wärmeproduktion wurde belegt, dass unabhängig von der Art der Innervation oder den Testbedingungen (isometrisch, isotonisch) ATP der Energielieferant ist.




E
Literatur

Andersson, G. B. J. (1987): Biomechanical aspects of sitting: An application to VDT terminals. Behaviour and Information Technology, 6(3), 257-269.
 Andersson, G.B., Ortengren, R., Nachemson, A. (1977): Intradiskal pressure, intra-abdominal pressure and myoelectric back muscle activity related to posture and loading. Clinical Orthopaedics and Related Research, 129156-64.
 Arabmotlagh, M., Hennigs, T., Warzecha, J., Rittmeister, M. (2005): Bone strength influences periprosthetic bone loss after hip arthroplasty. Clinical Orthopaedics and Related Research, 440178-83.
 Baumgartner, D., Zemp, R., List, R., Stoop, M., Naxera, J., Elsig, J. P., Lorenzetti, S. (2012): The Spinal Curvature of Three Different Sitting Positions Analysed in an Open MRI Scanner. The Scientific World Journal, 2012.
 Bennett, D.L., Gillis, D.K., Portney, L.G., Romanow, M., Sanchez, A.S. (1989): Comparison of integrated electromyographic activity and lumbar curvature during standing and during sitting in three chairs. Physical Therapy, 69(11)902-13.
 Bergmann, G., Deuretzbacher, G., Heller, M., Graichen, F., Rohlmann, A., Strauss, J., Duda, G.N. (2001): Hip contact forces and gait patterns from routine activities. Journal of Biomechanics, 34859-871.
 Besier, T. F., Draper, C. E., Gold, G. E., Beaupre, G. S., Delp, S. L. (2005): Patellofemoral joint contact area increases with knee flexion and weight-bearing. J Orthop Res, 23(2), 345-50.
 Byrne, D.P., Mulhall, K.J., Baker, J.F. (2010): Anatomy and Biomechanics of the Hip. The Open Sports Medicine Journal, 451-57.
 Carr, G. (1997):Mechanics of Sport – A Practitioner Guide, Human Kinetics.
 Cavigelli, A., Fischer, R., Dietz, V. (2002): Socio-economic outcome of paraplegia compared to lower limb amputation. Spinal Cord, 40(4)174-7.
 Chopp, J.N., O’Neill, J.M., Hurley, K., Dickerson, C.R. (2010): Superior humeral head migration occurs after a protocol designed to fatigue the rotator cuff: a radiographic analysis. Journal of Shoulder and Ellbow Surgery, 19(8)1137-44.
 Cohen, B., Rushton, N. (1995): Bone remodelling in the proximal femur after Charnley total hip arthroplasty. Journal of Bone and Joint Surgery, 77(5)815-9.
 Debrunner, H. U. (1998):Biomechanik des Fusses, Stuttgart, Ferdinand Enke Verlag.
 Dempster, W.T. (1956): Space Requirements of the seated operator. WADC Technical Report, 55(159).
 Dempster, W.T. (1961): Free-body diagrams as an approach to the mechanics of human posture and motion. in Biomechanical Studies of the Musculo-skeletal System, Springfield, Illionois: Charles C. Thomas81-85.
 Frankel, V., Nordin, M. (2012): Basic Biomechanics of the Musculoskeletal System.
 Franklin, J.L., Barrett, W.P., Jackins, S.E., Matsen, F.A. (1988): Glenoid loosening in total shoulder arthroplasty. Association with rotator cuff deficiency. Journal of Arthroplasty, 3(1)39-46.
 Gray, H. (1918):Anatomy of the Human Body.
 Grood, E.S., Suntay, W.J. (1983): A joint coordinate system for the clinical description of three-dimensional motions: Application to the knee. Journal of Biomechanical Engineering, 105136-144.
 Hamill, J., Knutzen, K.M. (1995):Biomechanical Basis of Human Movement, Williams \& Wilkins.
 Hanavan, E.H. (1964): A mathematical model of the human body. Behavioral Sciences Laboratory.
 Hay, J. (1993):The Biomechanics of Sports Techniques – Fourth Edition, Prentice Hall.
 Hintermann, B. (1994): Die mechanische Kopplung der Sprunggelenke. [The mechanical couping of the ankle joints]. Habilitationsschrift der Universität Basel.
 Hovelius, L. (1982): Incidence of shoulder dislocation in Sweden. Clinical Orthopaedics and Related Research, 166127-31.
 Hughes, M. A., Weiner, D. K., Schenkman, M. L., Long, R. M., Studenski, S. A. (1994): Chair rise strategies in the elderly. Clin Biomech (Bristol, Avon), 9(3), 187-92.
 Hunter, J. P., Marshall, R. N., McNair, P. J. (2004): Interaction of step length and step rate during sprint running. Med Sci Sports Exerc, 36(2), 261-71.
 Husa-Russell, J., Ukelo, T., List, R., Lorenzetti, S., Wolf, P. (2011): Day-to-day consistency of lower extremity kinematics during stair ambulation in 24-45 years old athletes. Gait Posture, 33(4), 635-9.
 Inman, V.T. (1976):The joints of the ankle, Baltimore, The Williams \& Wilkins Company.
 Isman, R. E., Inman, V. T. (1969): Anthropometric studies of the human foot and ankle. Bull Prosthet Res, 1197-129.
 Kadaba, M. P., Ramakrishnan, H. K., Wootten, M. E., Gainey, J., Gorton, G., Cochran, G. V. (1989): Repeatability of kinematic, kinetic, and electromyographic data in normal adult gait. J Orthop Res, 7(6), 849-60.
 Kramers de Quervain, I.A., Stuessi, E., Stacoff, A. (2008): Ganganalyse beim Gehen und Laufen. Sportmedizin und Sporttraumatologie, 56(2), 35-42.
 Leardini, A., O’Connor, J. J., Catani, F., Giannini, S. (2000): The role of the passive structures in the mobility and stability of the human ankle joint: A literature review. Foot \& Ankle International, 21(7), 602-615.
 Lippitt, S., Matsen, F. (1993a): Mechanisms of glenohumeral joint stability. Clinical Orthopaedics and Related Research, 29120-8.
 Lippitt, S.B., Vanderhooft, J.E., Harris, S.L., Sidles, J.A., Harryman, D.T., Matsen, F.A. (1993b): Glenohumeral stability from concavity-compression: A quantitative analysis. Journal of Shoulder and Ellbow Surgery, 2(1)27-35.
 List, R. (2009): Joint kinematics of unconstrained ankle arthroplasties. PhD Thesis.
 Lundberg, A. (1989): Kinematics of the ankle and foot. In vivo roentgen stereophotogrammetry. Acta Orthop Scand Suppl, 2331-24.
 Marley, W. S., Wilke, L., Bowen, R. A. (1999): In vivo transfection and expression of exogenous genes within proximal tubules of rats. Res Commun Mol Pathol Pharmacol, 103(1), 29-35.
 McGill, S.M. (1992): A myoelectrically based dynamic three-dimensional model to predict loads on lumbar spine tissues during lateral bending. Journal of Biomechanics, 25395-414.
 Muh, S.J., Streit, J.J., Wanner, J.P., Lenarz, C.J., Shishani, Y., Rowland, D.Y., Riley, C., Nowinski, R.J., Edwards, T.B., Gobezie, R. (2013): Early follow-up of reverse total shoulder arthroplasty in patients sixty years of age or younger. Journal of Bone and Joint Surgery, 95(20)1877-83.
 Munro, C. F., Miller, D. I., Fuglevand, A. J. (1987): Ground reaction forces in running: a reexamination. J Biomech, 20(2), 147-55.
 Nachemson, A. (1960): Lumbar intradiscal pressure. Experimental studies on post-mortem material. Acta Orthopedica Scand, 439-104.
 Nadeau, S., McFadyen, B. J., Malouin, F. (2003): Frontal and sagittal plane analyses of the stair climbing task in healthy adults aged over 40 years: what are the challenges compared to level walking? Clin Biomech (Bristol, Avon), 18(10), 950-9.
 Netter, F.H. (2011):Atlas of Human Anatomy – 5th Edition, Saunders Elsevier.
 Nigg, B.M., Herzog, W. (1994):Biomechanics of the Musculo-skeletal System, John Wiley \& Sons.
 Nordin, M., Frankel, V. (1989):Basic Biomechanics of the Musculuoskeletal System, Lippincott Williams \& Wilkins.
 Orendruff, M.S., Segal, A.D., Klute, G.K., Berge, J.S., Rohr, E.S., Kadel, N.J. (204): The effect of walking speed on center of mass displacement. Journal of Rehabilitaion Research \& Development, 41(6A), 829-834.
 Ounpuu, S. (1994): The biomechanics of walking and running. Clin Sports Med, 13(4), 843-63.
 Perry, J. (1992):Gait analysis, normal and pathological function, Thorofare, NJ, Slack Inc.
 Procter, P. (1980): Ankle Joint Biomechanics.
 Rahmy, A., Gosens, T., Blake, G.M., Tonino, A., Fogelman, I. (2004): Periprosthetic bone remodelling of two types of uncemented femoral implant with proximal hydroxyapatite coating: a 3-year follow-up study addressing the influence of prosthesis design and preoperative bone density on periprosthetic bone loss. Osteoporosis International, 15(4)281-9.
 Riener, R., Rabuffetti, M., Frigo, C. (2002): Stair ascent and descent at different inclinations. Gait Posture, 15(1), 32-44.
 Robertson, D.G.E., Caldwell, G.E., Hamill, J., Kamen, G., Whittlesey, S.N. (2004):Research Methods in Biomechanics, Human Kinetics.
 Rose, J., Gamble, J.G. (1994):Human walking – 2nd. ed., Philadelphia, Lippincott, Williams and Wilkins.
 Sentija, D., Markovic, G. (2009): The relationship between gait transition speed and the aerobic thresholds for walking and running. Int J Sports Med, 30(11), 795-801.
 Sher, J.S., Uribe, J.W., Posada, A., Murphy, B.J., Zlatkin, M.B. (1995): Abnormal findings on magnetic resonance images of asymptomatic shoulders. Journal of Bone and Joint Surgery, 77(1)10-15.
 Speirs, A.D., Heller, M.O., Taylor, W.R., Duda, G.N., Perka, C. (2007): Influence of changes in stem positioning on femoral loading after THR using a short-stemmed hip implant. Clinical Biomechanics, 22(4)431-9.
 Stoquart, G., Detrembleur, C., Lejeune, T. (2008): Effect of speed on kinematic, kinetic, electromyographic and energetic reference values during treadmill walking. Neurophysiol Clin, 38(2), 105-16.
 Taylor, W. R., Kornaropoulos, E. I., Duda, G. N., Kratzenstein, S., Ehrig, R. M., Arampatzis, A., Heller, M. O. (2010): Repeatability and reproducibility of OSSCA, a functional approach for assessing the kinematics of the lower limb. Gait \& Posture, 32(2)231-236.
 Teyhen, D.S., Christ, T.R., Ballas, E.R., Hoppes, C.W., Walters, J.D., Christie, D.S., Dreitzler, G., Kane, E.J. (2010): Digital fluoroscopic video assessment of glenohumeral migration: Static vs. Dynamic conditions. Journal of Biomechanics, 43(7)1380-5.
 Tohtz, S.W., Heller, M.O., Taylor, W.R., Perka, C., Duda, G.N. (2008): On the biomechanics of the hip: relevance of femoral anteversion for hip contact force and loading using a short-stemmed prostheses. Orthopade, 37(9)923-9.
 Trepczynski, A., Kutzner, I., Kornaropoulos, E., Taylor, W.R., Duda, G.N., Bergmann, G., Heller, M.O. (2012): Patellofemoral joint contact forces during activities with high knee flexion. Journal of Orthopaedic Research, 30(3)408-15.
 van Hedel, H. J., Tomatis, L., Muller, R. (2006): Modulation of leg muscle activity and gait kinematics by walking speed and bodyweight unloading. Gait Posture, 24(1), 35-45.
 Vaughan, C. L. (1984): Biomechanics of running gait. Crit Rev Biomed Eng, 12(1), 1-48.
 Whittle, M.W. (1997): Three-dimensional motion of the center of gravity of the body during walking. Human Movement Science, 16347-355.
 Wilke, H. J., Neef, P., Caimi, M., Hoogland, T., Claes, L. E. (1999): New in vivo measurements of pressures in the intervertebral disc in daily life. Spine (Phila Pa 1976), 24(8), 755-62.
 Winter, D.A. (2005):The biomechanics and motor control of human gait: Normal, elderly and pathological – Third Edition, John Wiley & Sons, Inc.
 Yeadon, M. R. (1990): The simulation of aerial movement–II. A mathematical inertia model of the human body. J Biomech, 23(1), 67-74.
 Zatiorsky, V.M. (2002):Kinetics of human motion, Human Kinetics.



OEBPS/assets/ed137529179c0f677a9635d18028bd47.png





OEBPS/assets/muskelaktall.jpg
KINETIK UND EMG

=

e v

o2
-0.22

oo
-o.10

M o0

oss
0.3

o
~c.a0

co8
~c.08

Q07
—o.08

oy
on

: g . oA
S Y3 B :

il
-00 50.0 100.0 150.0 200.0

GANGZYKLUS (%)

o

ISSW08 ANZ





OEBPS/assets/abb94afc69e891285e9bfbb76f0c725e.png
—ig





OEBPS/assets/8d3f2bf2776cb62c3f591462195b7e0a.png





OEBPS/assets/Jmessung.jpg
[l 1wvews.OrthoL oad.com * Loading of the Hip Joint III * Julius Wol Institut * Charité Berli

‘www.OrthoL oad.com * Jul

s Wollf Insti
Hip Joint* Forces Relative to Femur

ut * Charité Berlin * Forces and Moments

rthaLoad.com * Charité Berlin * Vectors Relative to Bone

7 356%BW Z[To%EW | HILISHIOL S AKE
Forces [%BW]  —Fx —Fy —Fz —F
Total Force F
<50
200 <102
<152
<anz
>=202
100 W 53ve
X[ 136%8W
Medial (|Pasterior |, Anterior |[Posterior | Anterior
Ly by
T04|51%EW. | 94 [a1% [
004 | | \ | \ i \ | - |
| | | | | f | { Frontal Sagital Horizont.
| | \ | \ | |3 Plane Plane Plne
\ \ [ \ |
200 \ “.’» | - 253
v '\ VAV m
v o\ /
9
Time [s] e
0 1 2 3 a 5 S
Hip Joint It Walking; Level Walking: |
HIL 7 Months PO * HIL 1511101 56AKF| [ J
9
— -
] g L Fl e il b Body Wegtt 7313 N 1 ol T
Tl 100 27 582% 3192501301 082 0| 73(%8W, %8wm) > (N, Nm) | ] 0 000
Max| @2 512 % 4 0 253 0% 02 04 09 0| Boneto implant (Axs, Degree} | Max| 2% 512
Now| 10 @ 1 % 501300400 015 0] 10622002321 | Nowl 0

&

)i Orth§load






OEBPS/assets/ankleinst-1.jpg





OEBPS/assets/gangart1.jpg
40

y=0.438x>- 7.41x%+ 44.63x - 76.6
RZ=1
35 y=32x+6.7
R?=0.998
2 30
T8
£
E
2
i
=
20
15 PTS EOTS
(7.15kmh™) (819 km-h™)
10 T T T v T ' T J
4 5 6 7 8 9 10

Speed (km-h)
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TABLE 7-1

MEAN VALUES FOR MAXIMUM HIP MOTION IN THREE
PLANES DURING COMMON ACTIVITIES

RECORDED
PLANE OF VALUE
ACTIVITY MOTION (DEGREES)
Tying shoe with foot Sagittal 124
on floor Frontal 19
Transverse 15
Tying shoe with foot Sagittal 10
across opposite thigh Frontal 23
Transverse 33
Sitting down on chair Sagittal 104
and rising from sitting Frontal 20
Transverse 17
Stooping to obtain Sagittal 17
object from floor Frontal 21
Transverse 8
Squatting Sagittal 122
Frontal 28
Transverse 26
Ascending stairs Sagittal 67
Frontal 16
Transverse 8
Descending stairs Sagittal 36

(Data from Johnston and Smidt, 1970. Mean for 33 normal men.}
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Ficure 1: MRI-compatible chair in the three positions: upright (left), reclined (middle), and forward inclined (right).
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Fig. 1. Schematic drawing of staircase with platform and set-up for
optoelectronic recordings. Height of staircase and platform can be
readily adjusted so that the inclination can be varied between 24.0°
and 42.0°. One pair of cameras was used for each body side leading
to a total of four cameras.





OEBPS/assets/286f16cad4890b5b50ab195c45655295.png
Iy +aglh






OEBPS/assets/HillAV-212x300.jpg





OEBPS/assets/fd2f325c821fc676e21f956d9df3513b.png
L, < /span >





OEBPS/assets/b81f61cbf7afa296d819b80716826743.png





OEBPS/assets/hebel.jpg





OEBPS/assets/ksp.jpg





OEBPS/assets/60da20f6f131f6afb7264a4efc42af5f.png





OEBPS/assets/osteotomy.jpg
a)

Salter ————
Pemberton ——-—
Steel -—— —
Sutherland--- ooco
Chiari aaas
Dial soee.

b)





OEBPS/assets/FBD_arm_1.png





OEBPS/assets/FBD_arm_2.png





OEBPS/assets/501982425c51947ac1bcd02165d255ea.png
p1 + pghy + 3pv] = const.





OEBPS/assets/laufen_phasen.jpg
A | Double Double

Support Support

10%
jio%) Stance s Swing

(40% ) e |
10% 30% 50% 70% 85%

Terminal
Swing

n Terminal . Initial Ga
Midstance Stance Preswing Swing Midswing

Loading
Response:

Toc
oI

- Stride
)/ttt

Stride (100%)

.—
B
Double Double
Float Float

Stance Swing

l———

Absorption Propulsion Initial Swing Terminal Swing

Initial Mid Mid
Contact Stance Lo Swing Contac
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Fig. 2. Variability in braking patterns among heel-strikers.
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middle and bottom records. Five, ten and five subjects,
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Center of mass (COM) path in coronal plane (Y-2) across range of walking speeds. SS = self-selected walking speed.
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Figure 5. Centre of mass moment arm for the

a, momentum transfer and b, stabilization strategies.
Subjects using the momentum transfer strategy must
overcome the centre of mass moment arm. Subjects
using the stabilization strategy eliminate this moment
arm by repositioning before rising.
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Figure 4 The net energetic cost of walking (Jkg'm~) is
shown as a function of walking speed (kmh-1). The mean value
{—sd) of all subjects at each speed is shown by black circles
and data from {mean— sd) to (mean + sd) by the grey area. Data
from DeJaeger [20], obtained on the ground in eight subjects,
are represented by grey circles (mean +sd).
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Figure 2 Meanvalues of joint angular displacement (degree), moment (¥ mkg ') and power (Wkg ") in the sagittal plane for the
hip, knee and ankle are presented as a function of gait cycle time (%). The mean curves obtained at six speeds are superimposed:
1kmh~" is represented by the thinnest and brightest curve and & kmh~" by the thickest and darkest one.
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Figure 3 The muscular activation timing (% of gait cycle time, x-axis) of tibialis anterior, lateral gastrocnemius, quadriceps
femoris and biceps femoris is presented in relation to walking speed (kmh *, y-axis). Periods of muscle activation are shown by
grey areas. The dash line corresponded to the transition from stance (left-side of the dash line) to swing phase (right-side of the
dash line). Data from Winter [1] acquired at "natural cadence’” are shown by brightest lines. Data from Bleck [25] obtained at an
unidentified speed are shown by darkest lines.
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Figure 11. A comparison between data of Nachemson and
those of the current study (both for 70-kg individuals) regarding
intradiscal pressure in common postures and activities, normal-
ized to standing. Lifting weight = 20 kg in the current study; *lifting
weight = 10 kg in Nachemson study.
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