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Mit der Aufnahme von drei neuen Berufs-
krankheiten, die sich auf die Schädigung der 
Wirbelsäule beziehen, in die Berufskrankhei-
ten-Verordnung im Jahre 1993 wurden die 
gesetzlichen Unfallversicherungsträger dazu 
verpflichtet, berufsbedingte Wirbelsäulen-
schäden zu entschädigen sowie Präventions-
maßnahmen auf diesem Gebiet zu verstär-
ken.

Das Berufsgenossenschaftliche Institut für 
Arbeitssicherheit – BIA entschied sich darauf-
hin, in Zusammenarbeit mit dem Institut für 
Angewandte Physik der Universität Bonn im 
Rah-men einer Machbarkeitsstudie ein per-
sonengebundenes Meßsystem zur Erfassung 
von wirbelsäulenrelevanten Belastungsgrö-
ßen am Arbeitsplatz zu entwickeln. Die Ziel-
vorstellung war ein praxistaugliches, an 
möglichst vielen verschiedenen Arbeitsplät-
zen einsetzbares System, mit dessen Hilfe 
Meßdaten über die berufsbedingte Wirbel-
säulenbelastung gewonnen werden sollten.

In der vorliegenden Arbeit wurde unter Ein-
beziehung der Ergebnisse dreier Diplom-
arbeiten [1, 2, 3] ein derartiges Meßsystem 
entwickelt, welches bereits bei mehreren 
Praxiseinsätzen erfolgreich eingesetzt werden 

konnte und die im Rahmen der Machbarkeits-
studie an das System gestellten Anforderun-
gen erfüllt. Zur Meßdatenauswertung wurde 
sowohl ein bekanntes arbeitswissenschaft-
liches Verfahren („OWAS“) automatisiert als 
auch ein an die Meßgrößen des Systems 
adaptiertes biomechanisches Modell zur Vor-
hersage der Bandscheibenkompressions-
kräfte des lumbosakralen Übergangs ent-
wickelt.

Zur Validierung der Meßdaten wurden Ver-
gleichsmessungen im „Institut National de 
Recherche et de Sécurité“ (INRS), dem fran-
zösischen Partnerinstitut des BIA, mit einem 
Labor-Referenzverfahren durchgeführt.

Mit dem entwickelten Meßsystem ist es mög-
lich, die Berufsgenossenschaften bei der Er-
mittlung beruflicher Gesundheitsgefährdun-
gen effizient zu unterstützen und insbeson-
dere auch bei nicht stationären Arbeitsplät-
zen eine konkrete Aussage zur Belastungs-
situation zu machen.

Derzeit wird eine Firma gesucht, die den 
praxistauglichen Prototyp des Meßsystems 
zur Serienreife führt sowie das System herstellt 
und vermarktet.
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With the incorporation of three new occupa-
tional diseases, related to damage caused to 
the spinal column, into the Ordinance on 
Occupational Diseases in 1993, the statutory 
accident insurance bodies were forced to 
provide compensation for damage to the 
spinal column caused through professional 
activities and to step up preventive measures 
undertaken in this area.

In response to this, the Berufsgenossenschaft 
Institute for Occupational Safety of the Acci-
dent Insurance Institutions (BIA) decided, in 
cooperation with the Institute for Applied 
Physics of the University of Bonn, to develop 
a personal measuring system to establish 
the extent of the strain placed on the spinal 
column at the workplace, in the framework of 
a feasibility study. The objective set was to 
devise a system that would work in practice 
and that could be used at as many different 
workplaces as possible, with a view to ob-
taining measurements related to the strain 
placed on the spinal column as a result of pro-
fessional activities.

In this study, such a measuring system has 
been developed, drawing on the findings 
documented in three dissertations [1, 2, 3]. 
The system has already been successfully 
made use of in several real-life situations and 

has fulfilled the requirements placed on it 
within the feasibility study. For the purposes of 
evaluating the measurements, a wellknown 
procedure from the field of industrial science 
(OWAS) was automated and a biomechani-
cal model, adapted to the measurement 
scale of the system was developed to predict 
the force of compression acting on the inter-
vertebral discs of the lumbosacral region.

Comparative measurements were carried out 
using a laboratory reference procedure in the 
“Institut National de Recherche et de Sécu-
rité“ (INRS), the French partner institute of the 
BIA, in order to validate the measurements 
taken.

The measuring system developed should pro-
vide the Berufsgenossenschaften with efficient 
support both in establishing occupational 
health risks and, in particular, in making spe-
cific information available on the situation 
concerning strain for nonstationary work-
places.

Efforts are currently under way to find a firm 
willing to further develop the prototype, 
which is workable in practice, into a product 
suitable for large-scale production, as well as 
to manufacture and market the system.
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Avec l‘inscription de trois nouvelles maladies 
professionnelles concernant les lésions de 
la colonne vertébrale au décret sur les mala-
dies professionnelles en 1993, les organis-
mes légaux d‘assurance accident ont été 
tenus de dédommager les lésions de la 
colonne vertébrale d‘origine professionnelle, 
ainsi que de renforcer les mesures de préven-
tion dans ce domaine.

Sur ce, l‘Institut pour la sécurité du travail des 
caisses mutuelles d‘assurance accident des 
Berufsgenossenschaften (BIA) a décidé, en 
coopération avec l‘Institut de physique appli-
quée de l‘université de Bonn – dans le cadre 
d‘une étude de faisabilité – de mettre au 
point un système de mesure individuel pour la 
saisie de grandeurs de sollicitation de la 
colonne vertébrale au poste de travail. L‘ob-
jectif était un système utilisable dans la pra-
tique au plus grand nombre de postes de 
travail possible, à l‘aide duquel des donnés 
de mesure concernant la sollicitation de la 
colonne vertébrale dans l‘activité profession-
nelle devaient être obtenues.

Dans ce travail, un système de mesure de ce 
type qui a déjà pu être utilisé avec succès 
plusieurs fois dans la pratique a été mis au 
point en se servant des résultats de trois 
mémoires de fin d‘études [1, 2, 3] et les exi-

gences auxquelles est soumis le système ont 
pu être satisfaites. Pour l‘analyse des données 
mesurées, non seulement un procédé d‘er-
gonomie connu («OWAS») a été automatisé, 
mais encore un modèle biomécanique de 
prévision des forces de compression des 
disques intervertébraux à la transition entre 
les vertèbres lombaires et le sacrum adapté 
aux grandeurs de mesure du système a été 
mis au point.

Pour valider les données mesurées, des 
mesures comparatives ont été effectuées à 
l‘Institut National de Recherche et de Sécurité 
(INRS), l‘institut partenaire français du BIA, à 
l‘aide d‘un procédé de référence de labora-
toire.

Le système de mesure mis au point permet 
d‘apporter un soutien efficace aux Berufs-
genossenschaften lors de la détermination de 
dangers d‘origine professionnelle pour la 
santé et, en particulier, également pour les 
postes de travail mobiles, de faire une décla-
ration concrète quant à la situation de sollici-
tation.

On cherche actuellement une société qui 
rende le prototype du système de mesure 
adapté à la pratique mûr pour la série et qui 
fabrique et commercialise ce système.
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Con la inclusión en el reglamento sobre las 
enfermedades profesionales, en el año 
1993, de tres nuevas enfermedades profe-
sionales relacionadas con las lesiones de la 
columna vertebral, se obligó a las entidades 
aseguradoras legales de accidentes a in-
demnizar las lesiones de la columna vertebral 
determinadas por motivos profesionales, y 
asimismo a reforzar las medidas preventivas 
en este ámbito.

Como consecuencia de ello y en el marco de 
un estudio de la factibilidad, el Instituto para 
la Seguridad Laboral de las Cajas Patronales 
de Seguros contra Accidentes de Trabajo de 
las Berufsgenossenschaften – BIA – decidió 
desarrollar en colaboración con el Instituto 
de Física Aplicada de la Universidad de 
Bonn un sistema de medición aplicado a
los humanos para la recogida de las magni-
tudes del esfuerzo al que se somete la colum-
na vertebral en el trabajo. El objetivo era 
desarrollar un sistema práctico utilizable en el 
máximo número posible de lugares de traba-
jo y con el cual se podrían obtener los datos 
de medición del esfuerzo al que se somete la 
columna vertebral en el trabajo.

En el presente trabajo fue desarrollado un 
sistema de medición con estas característi-
cas, en el cual se tuvieron en cuenta los 
resultados de tres tesinas [1, 2, 3]. Este 

sistema pudo ser usado con éxito en varias 
aplicaciones prácticas y el mismo cumple los 
requisitos exigidos al sistema en el estudio de 
la factibilidad. Para valorar los datos de 
medición se automatizó un conocido pro-
cedimiento (OWAS), y además se desarrolló 
un modelo biomecánico, adaptado a las 
magnitudes de medición del sistema, para 
predecir las fuerzas de compresión de los 
discos intervertebrales de la transición lum-
bosacro.

Para validar los datos de medición, se rea-
lizaron mediciones comparativas en el Institut 
National de Recherche et de S´ecurité (INRS) 
– el instituto francés colaborador del BIA –, 
siguiendo el método de laboratorio conocido 
por medida de referencia.

Con el sistema de medición desarrollado, es 
posible respaldar de modo eficiente a las 
Berufsgenossenschaften en la determinación 
de los riesgos laborales para la salud y, 
sobre todo, efectuar una afirmación concreta 
sobre el nivel del esfuerzo sometido también 
en los puestos de trabajo móviles.

En la actualidad se busca una empresa que 
prepare para la fabricación en serie el 
prototipo práctico del sistema de medición, 
que lo manufacture y lo comercialice.
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Erkrankungen des Muskel- und Skelettsystems 
zählen nach den Statistiken der Betriebskran-
kenkassen zu den am häufigsten genannten 
Gründen für krankheitsbedingte Fehlzeiten im 
betrieblichen Alltag [4] (siehe Abbildung 1).

Dies ist mit hohen volkswirtschaftlichen Ge-
samtkosten verbunden, die sich nach 

 

Rehder

 

 
auf ca. 123 Milliarden DM pro Jahr belaufen 
[5]. Ein Drittel der Erkrankungen des Muskel- 
und Skelettsystems wird konkret auf arbeits-
bedingte Ursachen zurückgeführt [6].

Dem trägt auch die Novellierung der Berufs-
krankheiten-Verordnung von 1992 (am 1. Ja-
nuar 1993 in Kraft getreten) Rechnung. Darin 
wurden erstmals drei Berufskrankheiten (BK 
2108, BK 2109 und BK 2110) aufgenom-
men, die sich auf die Schädigung der Wir-

belsäule beziehen (siehe Anlage A, [7]). 
Dies verpflichtete die gesetzlichen Unfall-
versicherungsträger, berufsbedingte Wir-
belsäulenerkrankungen zu entschädigen 
sowie Präventionsmaßnahmen auf die-
sem Gebiet zu verstärken. Als Folge der 
neuen Berufskrankheiten gingen allein im 
Jahr 1993 26 349 Anzeigen auf Verdacht 
einer Wirbelsäulenberufskrankheit bei 
den gewerblichen Berufgenossenschaften 
ein [8]. Da eine bundeseinheitliche Beur-
teilungsmethode für die arbeitsbedingte 
Belastung der Wirbelsäule nicht existierte, 
brachte die Bearbeitung dieser hohen 
Zahl von Anträgen Schwierigkeiten mit 
sich [9].

Das Berufsgenossenschaftliche Institut für 
Arbeitssicherheit – BIA entschied sich auf-

 

Abbildung 1:
Prozentualer Anteil krankheits-
bedingter Arbeitsfehltage 
in Deutschland, aus [4]
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grund dieser Problematik 1994 für die Ent-
wicklung eines geeigneten Meßsystems
zur Erfassung von wirbelsäulenrelevanten
Belastungsgrößen am Arbeitsplatz. Diese 
Zielsetzung wurde in den folgenden Jah-
ren durch eine Machbarkeitsstudie in Zu-
sammenarbeit mit dem Institut für Ange-
wandte Physik der Universität Bonn ver-
folgt. Im Rahmen von drei Diplomarbei-
ten [1, 2, 3] und dieser Dissertation wurde 
im Referat Ergonomie des BIA ein perso-

nengebundenes Meßsystem für die Erfas-
sung wirbelsäulenrelevanter Belastungs-
größen am Arbeitsplatz entwickelt. Mit 
diesem System konnten erste Meßdaten 
erhoben und ausgewertet werden.

Unter Einbeziehung der Ergebnisse der drei 
Diplomarbeiten konnte durch die vorliegende 
Arbeit die Zielsetzung der Machbarkeits-
studie erreicht werden. Die Resultate sollen im 
folgenden dokumentiert werden.
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2.1 Anatomie und Funktion

 

 
Die menschliche Wirbelsäule (Columna 
vertebralis) ist eine doppelt S-förmig ge-
krümmte Knochensäule, zusammengesetzt 
aus 33 bis 34 Wirbeln. Sie unterteilt sich 
in:

 

❐

 

die nach hinten konkave Halswirbelsäule 
(Vertebrae cervicales) 
(7 Halswirbel, C1 - C7)

 

❐

 

die nach hinten konvexe Brustwirbelsäule 
(Vertebrae thoracicae) 
(12 Brustwirbel, Th1 - Th12)

 

❐

 

die nach hinten konkave Lendenwirbel-
säule (Vertebrae  lumbales) 
(5 Lendenwirbel, L1 - L 5)

 

❐

 

das Kreuzbein (Os sacrum)
(5 Kreuzbeinwirbel S1...., andere 
ohne Bezeichnung)

 

❐

 

das Steißbein (Os coccygis) 
(4 - 5 Steißbeinwirbel, ohne 
Bezeichnung)

In Abbildung 2 ist der Aufbau der Wirbel-
säule und deren Lage im menschlichen Kör-
per dargestellt.

Die Wirbel des Steißbeines sind miteinander 
verwachsen, die Verschmelzung der Kreuz-
beinwirbel beginnt in der Pubertät und ist 
erst mit dem 25. Lebensjahr vollendet [10].

Kreuz- und Steißbein sind etwa bis zum vier-
ten Lebensjahrzehnt gelenkig miteinander ver-
bunden, dann verknöchert auch diese Ver-
bindung. Die konkaven Partien der Wirbel-
säule werden auch als Lordosen, der konvexe 
Teil als Kyphose bezeichnet.

Der einzelne Wirbel besteht aus einem Wir-
belkörper, dem eigentlichen Stützelement der 
Wirbelsäule, und einem Wirbelbogen. Von 
jedem Wirbelbogen gehen insgesamt sieben 
Knochenfortsätze ab: ein zum Rücken gerich-

 

Abbildung 2:
Aufbau der menschlichen Wirbelsäule, aus [11]
und deren Lage im menschlichen Körper, aus [10]
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teter Dornfortsatz, zwei Querfortsätze, an 
denen Rückenmuskeln ansetzen, und jeweils 
zwei obere und untere Gelenkfortsätze, 
durch welche die gegenseitige bewegliche 
Verbindung der Wirbel ermöglicht wird. Da-
bei greifen die oberen Gelenkfortsätze in die 
unteren des darüberliegenden Wirbels und 
bilden so kleine Wirbelgelenke (siehe Abbil-
dung 3).

Wirbelbogen und Wirbelkörper umschließen 
zusammen das Wirbelloch. Die Wirbel sind 
so übereinander gesetzt, daß die einzelnen 
Wirbellöcher einen fortlaufenden Kanal (Wir-
belkanal) bilden, in dem sich das Rücken-
mark befindet.

Zwischen den Wirbelkörpern liegen die 
Bandscheiben, deren Bezeichnung nach den 
benachbarten Wirbeln erfolgt (z.B. L5/S1 für 
die fünfte Lendenbandscheibe). Ihr Äußeres

besteht aus starken kollagenen Fasern, die 
einen linsenförmigen, sehr wasserhaltigen 
Gallertkern (Nucleus pulposus) umschließen 
(siehe Abbildung 4). Dieser ist stark verform-
bar, aber inkompressibel.

Ihre Anatomie ermöglicht der Wirbelsäule 
zum einen ihre Funktion als elastisches Stütz-
organ des Körpers. Stöße die vom Rumpf-
ende in Richtung Kopf oder entgegengesetzt 
auf den Menschen einwirken, werden durch

 

Abbildung 3:
Aufsicht auf einen Brustwirbel, aus [12]

Abbildung 4:
Horizontalschnitt durch die Bandscheibe, aus [13]

 

Abbildung 5:
Vertikalschnitt durch die Lendenwirbelsäule, aus [14]



 

15

die doppelte S-Form und die polsterartigen 
Bandscheiben federnd abgefangen. Da-
durch ist insbesondere ein Schutz des Ge-
hirns gewährleistet. Zum anderen stellt die 
Wirbelsäule eine Hülle für das im Wirbel-
kanal befindliche Rückenmark dar, das somit 
vor äußeren Einwirkungen geschützt ist.

 

2.2 Ursachen berufsbedingter 
Wirbelsäulenbeschwerden 
und  -schädigungen

 

Wie in der Einleitung erwähnt, stellen die 
Wirbelsäulenerkrankungen einen immer grö-
ßer werdenden Teil der beruflich bedingten 
Erkrankungen dar. Die Gefährdungsursachen 
sind dabei sehr komplex und heterogen. So 
kann ein fehlender Wechsel von Be- und Ent-
lastung der Wirbelsäule, wie er vor allem bei 
Tätigkeiten mit hohem statischen Körperhal-
tungsanteil zu verzeichnen ist, sich negativ 
auf die Ernährung des Bandscheibengewe-
bes auswirken. Die Zwischenwirbelscheiben 
werden nicht durchblutet, so daß Stoffwech-
selvorgänge nur durch Diffusion vonstatten 
gehen können. Der Wechsel von Be- und Ent-
lastung führt zu einer erhöhten Diffusion in 
den Bandscheiben und garantiert somit eine 
ausreichende Ernährung. Eine durch fehlende 
Bewegung verursachte Mangelernährung 
kann auf lange Sicht zu irreversiblen Gewe-
beveränderungen führen [12]. Die Berufs-
krankheiten-Verordnung von 1992 berück-
sichtigt andere Gefährdungsursachen bei 

den drei sich auf Wirbelsäulenerkrankungen 
beziehenden Berufskrankheiten: Sie bezieht 
sich ausschließlich auf Wirbelsäulenerkran-
kungen, die durch langjährige(s) Heben und 
Tragen schwerer Lasten, Tätigkeiten in extre-
mer Rumpfbeugehaltung und Einwirkungen 
von Ganzkörperschwingungen im Sitzen ent-
stehen (siehe Anlage A, [7]). 

In zahlreichen epidemiologischen Studien 
wurden die gesundheitlichen Auswirkungen 
durch berufsbedingtes Heben und Tragen 
schwerer Lasten untersucht (Literaturzusam-
menstellungen finden sich u.a. bei [15]). Die 
meisten dieser Untersuchungen kommen zu 
dem Ergebnis, daß eine erhöhte Häufigkeit 
von Muskel- und Skelettbeschwerden bei 
Tätigkeiten in ungünstigen Körperhaltungen 
oder mit hohem Lastenumsatz vorliegt. Die 
äußeren biomechanischen Belastungsgrößen 
wie die extern auf den Arbeitnehmer einwir-
kenden Kräfte und die eingenommenen Kör-
perhaltungen spielen daher eine wesentliche 
Rolle bei der Beurteilung von Tätigkeiten. 

Die aus den Gewichts- und Trägheitskräften 
der Körperteile (Kopf, Rumpf und Arme) und 
der gehandhabten Last resultierende Kraft 
erzeugt am Ort der einzelnen Wirbel bzw. 
Bandscheiben der Wirbelsäule ein Dreh-
moment und eine Kraft. Die interne Beanspru-
chung der Wirbel/Bandscheiben setzt sich 
somit aus dieser Kraft und den Muskelkräften, 
welche die Kompensation des äußeren Dreh-
moments bewirken, zusammen.
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Der Lendenwirbelsäulenbereich ist von der 
äußeren Krafteinwirkung besonders gefähr-
det, weil hier der Hebelarm (Entfernung 
des gemeinsamen „Kopf-Rumpf-Arme-Last“-
Schwerpunktes zum Drehpunkt auf dem 
Wirbelkörper) am längsten und damit das auf 
den Wirbelkörper einwirkende Drehmoment 
am größten ist (siehe Abbildung 6).

Da die Hebelarme der Bauch- und Rücken-
muskeln bezüglich der Wirbelkörper bzw. 
Bandscheiben sehr klein sind (z.B. 5,5 bis
7 cm für die Rückenstreckermuskeln, siehe 

Abschnitt 6.2.3), müssen hohe Muskelkräfte 
aufgewendet werden, um das resultierende 
äußere Drehmoment zu kompensieren. Diese 
führen wiederum zu hohen Kompressionskräf-
ten auf die Bandscheiben. So entsteht ohne 
Handhabung eines Lastgewichtes während 
einer Oberkörpervorbeugung um 90° bei 
einem 75 kg schweren Mann eine Kompres-
sionskraftbelastung der L5/S1-Bandscheibe 
von ca. 2,8 kN [12]. Die untersten Band-
scheiben der Lendenwirbelsäule (L3/L4, 
L4/L5, L5/S1) sind daher am anfälligsten 
gegenüber Bandscheiben-Vorfällen [17]. 

Daraus folgt, daß für die Beurteilung der 
Wirbelsäulen-Gefährdung einer Tätigkeit die 
Kenntnis der eingenommenen Körperhaltun-
gen und gehandhabten Lastgewichte von 
großer Bedeutung ist.

Neben den biomechanischen Belastungs-
faktoren spielen aber auch die individuelle 
körperliche Konstitution und psycho-soziale 
Faktoren wie etwa die Zufriedenheit mit dem 
Arbeitsklima eine wichtige Rolle beim Auf-
treten von Wirbelsäulen-Beschwerden. Ge-
rade neuere Studien räumen der psychischen 
Komponente bei der Beurteilung der beruf-
lichen Belastung einen ebenso hohen Stellen-
wert wie der physischen Komponente ein 
(siehe z.B. [18, 19]). 

Die derzeitige Formulierung der Wirbelsäu-
len-Berufskrankheiten (siehe Anlage A, [7]) 

 

Abbildung 6:
Hebelarme D

 

K

 

 und D

 

L

 

 des „Kopf-Rumpf-Arme-Last“-
Schwerpunktes und des Lastgewicht-Schwerpunktes, 
bezogen auf den Drehpunkt auf einem Lendenwirbel-
körper; entnommen aus [16]
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bezieht sich jedoch auf eine Krankheitsent-
stehung, welche durch die physikalische 
Einwirkung von Kräften auf die Wirbelsäule 
gekennzeichnet ist. Das Ziel dieser Arbeit 
ist daher die Entwicklung einer Methode, mit-

tels der die Erfassung von äußeren biomecha-
nischen Belastungsfaktoren an vielen unter-
schiedlichen Arbeitsplätzen bei minimalem 
personellem und organisatorischem Aufwand 
möglich wird.



 
2 Die menschliche Wirbelsäule
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3.1 Erhebungsverfahren

 

Die bisher entwickelten Verfahren zur Ermitt-
lung von äußeren Belastungsgrößen bei be-
ruflichen Tätigkeiten lassen sich prinzipiell in 
fünf Kategorien einteilen: 

a) Befragungsbögen

Die Befragung des betroffenen Arbeitnehmers 
ist eine vielfach angewandte Methode zur
Ermittlung der berufsspezifischen Wirbel-
säulenbelastungen. Auf einem Erhebungs-
bogen macht der Arbeitnehmer retrospektiv 
Angaben über die eingenommenen Körper-
haltungen, die gehandhabten Lastgewichte 
und den Tätigkeitsablauf. Das Verfahren ist 
bei sehr vielen verschiedenen Arbeitsplätzen 
leicht durchzuführen und bei Berufskrank-
heiten-Feststellungsverfahren, bei denen die 
Ausübung der jeweiligen Tätigkeit meist Jahre
zurückliegt, oft die einzige Möglichkeit, die 
berufliche Belastung zu erheben. In Anlage B 
ist ein solcher Erhebungsbogen, der von der 
Süddeutschen Metall-Berufsgenossenschaft 
im Rahmen von Berufskrankheiten-Feststel-
lungsverfahren entwickelt wurde, dargestellt.

Nachteilig an dieser Art der Erfassung von 
Belastungsdaten ist der hohe Anteil an Sub-
jektivität. Da alle Angaben nachträglich ge-
schätzt werden müssen, sind diese oft un-
genau und repräsentieren daher nicht das tat-
sächliche Belastungsprofil.

b) Tätigkeitsanalyse durch 
Beobachtungspersonen

Bei diesen sogenannten „Papier- und Blei-
stift“-Methoden werden Arbeitsplatzbeobach-
ter eingesetzt, die in vorher fest definierten 
Zeitintervallen die Arbeitshaltungen und ge-
handhabten Lastgewichte auf einem Auf-
nahmebogen festhalten (siehe zum Beispiel 
[20]).

Eine derartige international vielfach ange-
wandte Beobachtungsmethode ist das im
finnischen Stahlwerk OVAKO entwickelte 
OWAS-Verfahren (OWAS = OVAKO-
Working-Posture-Analysing-System) [21]. 
Mit Hilfe dieses Verfahrens können Arbeits-
haltungen klassifiziert und bezüglich ihrer 
Gesundheitsgefährdung beurteilt werden. 
Eine Arbeitshaltung wird bei der OWAS-
Methode durch einen vierstelligen Ziffern-
code beschrieben. Dieser setzt sich zusam-
men aus:

Ziffer 1: 
Vier verschiedene Rückenhaltungen (gerade 
(1), gebeugt (2), tordiert oder seitlich ge-
beugt (3) oder tordiert und seitlich gebeugt 
(4)).
 
Ziffer 2: 
Drei verschiedene Armhaltungen (beide Arme 
unter Schulterhöhe (1), ein Arm über Schulter-
höhe (2) oder beide Arme über Schulterhöhe 
(3)).
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Ziffer 3: 
Zehn verschiedene Beinhaltungen (Sitzen (1), 
Stehen (2), einbeinig Stehen, Beine gerade 
(3), beidbeinig Stehen, Beine gebeugt  (4), 
einbeinig Stehen, Beine gebeugt 5), Knien 
(6) oder Gehen (7) (+ evtl.  auf dem Boden 
sitzen (8), Liegen (9), Kriechen oder Klettern 
(10))

Ziffer 4: 
Drei verschiedene Lastgewichtsklassen
(< 10 kg (1), 10 - 20 kg (2), > 20 kg (3))

Die Beinhaltungen (8) bis (10) werden als 
OWAS-Zusatzhaltungen bezeichnet und 
gehen nicht in die OWAS-Bewertung mit ein. 
Bei der Durchführung der OWAS-Analyse er-
mittelt der Arbeitsplatzbeobachter die Körper-
haltung und das gehandhabte Lastgewicht in 
festen Zeitabständen und notiert diese auf 
einem OWAS-Aufnahmebogen (siehe Ab-
bildung 7). Die Häufigkeitsverteilung der ver-
schiedenen OWAS-Körperhaltungen kann 
später in einen weiteren Vordruck übertragen 
werden, auf dem mittels Farbkennzeichnun-
gen Maßnahmenklassen zur Beurteilung der 
Tätigkeit angegeben sind (genaue Beschrei-
bung siehe Abschnitt 6.1).

Durch „Papier- und Bleistift“-Verfahren kön-
nen in erster Linie statische Arbeitshaltungen 
erfaßt werden. Dynamische Anteile von 
Arbeitsvorgängen, die bei der Beurteilung 
der Wirbelsäulenbelastung nicht unerheblich 
sind, müssen vernachlässigt werden.

Obgleich sich diese Methode im Vergleich 
zur ersten durch ein erhöhtes Maß an Ge-
nauigkeit auszeichnet, enthält sie immer noch 
subjektive Elemente. Hinzu kommt, daß bei 
zeitgleicher Erfassung der schnell ablaufen-
den Arbeitsvorgänge der Beobachter zum 
Teil nicht alle Körperhaltungen vollständig 
erfassen kann.

c) Video- und Filmanalysen

Die letztgenannte Problematik der zeitglei-
chen Erfassung der Körperhaltungen durch 
„Papier und Bleistift“ wird bei Film- und Video-
aufnahmen vermieden. Bei dieser Erhebungs-
methode besteht der Vorteil, die aufgezeich-
neten Arbeitsvorgänge beliebig oft beobach-
ten zu können, wodurch eine vollständige 
Erfassung aller dabei eingenommenen Kör-
perhaltungen inklusive der auftretenden Kör-
perwinkel zu realisieren ist. Die Massen der 
gehandhabten Lastgewichte werden – sofern 
diese nicht bekannt sind – abgeschätzt.

Zur Registrierung der Körperhaltungen bzw.
-winkel werden zwei verschiedene Verfahren 
angewendet: Entweder werden diese von 
einem Betrachter geschätzt (siehe u.a. [23]) 
oder mittels Computer exakter durch ein an 
einzelne Videostandbilder schablonenartig 
angepaßtes Menschmodell ermittelt [24]. Bei 
der Schätzung insbesondere der Körperwin-
kel durch den Betrachter ist eine exakte An-
gabe des Winkelmaßes nicht möglich. Bei 
der Datenermittlung beim Standbild durch die 
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Menschenschablone des Computers ergibt 
sich die Schwierigkeit, ein dreidimensionales 
Modell der zweidimensionalen Ebene des 
Films anzupassen. Hinzu kommt, daß Video-

analysen mit erheblichem Aufwand verbun-
den sind, so daß die Auswertung einer 
Arbeitsschicht eine sehr lange Zeit (bis zu 
mehreren Wochen) in Anspruch nimmt.

 

Abbildung 7: 
Der OWAS-
Körperhaltungserfassungsbogen, 
aus [22]
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d) Weitere bildgebende Verfahren

Ein Beispiel für diese meist laborgebundenen 
Erhebungsverfahren ist die Anbringung von 
Markern am Probanden, deren IR-Reflexions-
signale mit Hilfe von mehreren Infrarotkame-
ras erfaßt werden. Bei vorheriger Kalibrie-
rung des Systems mit einer bekannten Mar-
keranordnung und der Kenntnis der Kamera-
standorte kann die absolute räumliche Lage 
der Marker im Computer rekonstruiert wer-
den. 

Mit diesen kommerziell erhältlichen Systemen 
ist eine sehr genaue, dreidimensionale Bewe-
gungsanalyse möglich. Bei einem Einsatz von 
bis zu 30 Markern und einer Abtastrate der 
Meßdatenerfassung von 50 Hz kann die Be-
wegung aller interessierender Körpergelenke 
gut erfaßt werden.

Nachteilig an dieser Körperwinkelmeß-
methode ist, daß sie unter realen Praxis-
bedingungen alleine durch den hohen tech-
nischen Aufwand schwer einsetzbar ist. Dar-
über hinaus ist eine Bewegungsanalyse nur in 
einem sehr kleinen kalibrierten Raumbereich 
für vergleichsweise kurze Meßzeiten (ca. 
1 Minute) möglich, so daß ortsveränderliche 
Arbeitsplätze nicht untersucht werden kön-
nen. 

Typische Einsatzgebiete der Kamerasysteme 
sind Laboruntersuchungen, in denen Bewe-
gungsabläufe von ausgesuchten Teilarbeits-

vorgängen nachgestellt werden (siehe z.B. 
[25]). Die auf den Probanden einwirkenden 
Kräfte wie z.B. Lastgewichtskräfte werden 
hier mittels stationärer Kraftmeßplattformen 
gemessen.
 
e) Personengebundene Meßsysteme

Bei personengebundenen Meßsystemen wird 
die Registrierung der Körperkinematik mittels 
Sensoren (z.B. Winkelsensoren), welche über 
den zu untersuchenden Körpergelenken des 
Probanden angebracht werden, realisiert. 
Zur Messung der Bodenreaktionskraft (d.h. 
die Kraft, die die Körper- und Lastgewichts-
kraft zusammen mit der aus der Körperdyna-
mik resultierenden Kraft kompensiert, siehe 
Kapitel 5) können portable Fußdruckmeß-
systeme mit zugehörigen Druckmeßsohlen 
verwendet werden (siehe Abschnitt 4.2.3). 
Idealerweise werden die Meßdaten der 
Sensoren in einer am Probanden tragbaren 
Rechnereinheit zwischengespeichert, so daß 
diese später im PC ausgewertet werden kön-
nen.

Personengebundene Meßsysteme sind viel-
seitig einsetzbar, setzen allerdings voraus, 
daß die Sensorik den Probanden bei der 
Ausübung seiner Tätigkeit nicht behindert 
und über lange Meßzeiten reproduzierbare 
Daten liefert.

Einige der bisher entwickelten personen-
gebundenen Systeme registrieren nur die
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Bewegung eines Körperteils, z.B. nur die des 
Oberkörpers (siehe u.a. [26, 27, 28), so 
daß aus den Meßdaten nicht die gesamte 
Körperhaltung rekonstruiert werden kann. 
Andere Systeme sind als „quasi-personenge-
bunden“ zu bezeichnen, da z.B. Datenspei-
chereinheiten oder die Energieversorgung 
des Meßsystems nicht am Probanden ange-
bracht wurde und daher auf externe Kabel-
verbindungen nicht verzichtet werden kann 
(siehe u.a. [18]). In Anlage C ist eine Auf-
listung der nach einer Literaturrecherche

 

1

 

 ge-
fundenen personengebundenen Meßsysteme 
mit deren Meßgrößen und Eigenschaften zu-
sammengestellt (entnommen aus [29]).
 
 

 

3.2 Bewertungsverfahren

 

Eine ausführliche Beschreibung der bekann-
ten Bewertungs- und Beurteilungsverfahren 
von Hebe- und Tragetätigkeiten ist in [30] zu-
sammengestellt. Im folgenden wird kurz auf 
einige prinzipielle Bewertungsansätze, die 
z.T. im Rahmen dieser Arbeit verwendet wer-
den, eingegangen:

Biomechanische Belastungsrechnungen

In biomechanischen Modellen wird der 
menschliche Körper u.a. durch Massenseg-
mente, die über idealisierte Gelenke mitein-

ander verbunden sind, nachgebildet (siehe 
Abbildung 8 auf Seite 24).

Die gemessenen Daten der Körperteilbewe-
gungen, der Probandenanthropometrie, der 
Muskelaktivität sowie der externen Kräfte die-
nen dem Modell als Eingabegrößen für die 
Berechnung von Gelenkreaktionskräften und 
-momenten (ausführliche Beschreibung, siehe 
Kapitel 5 und 6).

Im Fall der Ermittlung der Wirbelsäulenbela-
stung ist es das Ziel der Modellrechnung, die 
Beanspruchung der Wirbelsäule, welche ins-
besondere durch die Kompressionskräfte auf 
die Bandscheibe der Lendenwirbelsäule cha-
rakterisiert wird, zu berechnen. Eine derartige 
Berechnung wird in Abschnitt 6.2 detailliert 
beschrieben. Für die Bewertung der aus die-
sen Rechnungen ermittelten Kompressions-
kräfte gibt es kein einheitliches Verfahren. 
Meistens werden die in der Literatur oft zitier-
ten, vom amerikanischen „National Institute 

 

for Occupational Safety and Health“ (NIOSH)

 

 
herausgegebenen Grenzwerte für die auf die 
L5/S1-Bandscheibe wirkende Kompressions-
kraft herangezogen. Für Männer wird dabei 
ab einer L5/S1-Kompressionskraft von mehr 
als 3.4 kN von einer erhöhten Wirbelsäulen-
gefährdung ausgegangen [32].
 

 

Empirisch gestützte Bewertungsverfahren

 

 
Den empirisch gestützten Bewertungsverfah-
ren liegen Ergebnisse von epidemiologischen 

 

1 Die Literaturrecherche wurde von Herrn Dr. Zach, Mit-
arbeiter des Referates Ergonomie im BIA, durchgeführt
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Untersuchungen, aus denen Beurteilungskrite-
rien (wie z.B. Grenzwerte) abgeleitet wer-
den, zugrunde.

Die Beurteilung der im letzten Kapitel vorge-
stellten OWAS-Körperhaltungen basiert auf 
derartigen Untersuchungen, die in einem fin-
nischen Stahlwerk durchgeführt wurden. Die 
genaue Beschreibung der OWAS-Auswer-
tung erfolgt in Abschnitt 6.1.

Eine weitere auf epidemiologischen Unter-
suchungen beruhende Beurteilungsmethode 
ist der „Dosisansatz“ nach 

 

Pangert

 

 und 

 

Hart-
mann

 

 [33].

Die Belastungsdosis D wird dabei als Produkt 
aus der mittels eines einfachen biomechani-
schen Modells berechneten Kompressions-
kraft F

 

K

 

 auf die L4/L5-Bandscheibe und ihrer 
zugehörigen Expositionszeit t berechnet:

In ihrer Studie vergleichen 

 

Pangert

 

 und 

 

Hart-
mann

 

 die über Gleichnug 1 ermittelte kumula-
tive Wirbelsäulenbelastung mit dem Auftreten 
von Rückenschmerzen und folgern hieraus 
eine „kritische Dosis D

 

K

 

“ für die Belastung der 
Wirbelsäule eines gesamten Arbeitslebens 
von D

 

K

 

= 12 · 10

 

10

 

 Ns.

Insgesamt gibt es eine Vielzahl von unter-
schiedlichen Methoden zur Beurteilung der 
Wirbelsäulenbelastung. Die Vorgehensweise 
in Feststellungsverfahren zur Anerkennung von

 

Abbildung 8:
Beispiel eines biomechanischen Menschmodells,
aus [31]

D = F

 

K

 

 · t

 

Gleichung 1:

 

 
Belastungsdosis D 
nach [33]
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Wirbelsäulenberufskrankheiten ist in diesem 
Zusammenhang bisher jedoch nicht ein-
heitlich geregelt. Dies ist nicht zuletzt dar-
in begründet, daß das tatsächliche Bela-
stungsprofil der Hebe- und Tragetätigkeiten in 
vielen Fällen nicht bekannt ist. Ausgehend 
von sogenannten „Pflichtparametern“ [34], 
die mit den gewerblichen Berufsgenossen-
schaften abgestimmt wurden, entschied 
sich das BIA daher, ein personengebunde-
nes Meßsystem zur Registrierung von Körper-
haltungen und Bodenreaktionskraft im Rah-
men einer Machbarkeitsstudie zu entwickeln. 
Im nächsten Abschnitt sind die Vorgaben, die 
an dieses neu zu entwickelnde Meßsystem 
gestellt wurden, zusammengetragen.
 
 

 

3.3 Anforderungen an das neu 
zu entwickelnde Meßsystem

 

 
Die Entwicklung des personengebundenen 
Meßsystems zur Erfassung äußerer Bela-
stungsgrößen von beruflichen Hebe- und 
Tragetätigkeiten fand unter folgenden Prämis-
sen statt [35]:
 

 

❐

 

Die Erfassung von Oberkörper- und Bein-
haltungen soll mit  Hilfe einer robusten 
und einfach anzubringenden Sensorik 
erfolgen. Synchron zur Körperwinkel-
ermittlung sind die Bodenreaktionskräfte 
mittels eines portablen Meßsystems aufzu-
nehmen.

 

❐ Die Sensoranbringung sollte auf der 
Arbeitskleidung  realisiert werden, damit 
das System möglichst vielseitig an unter-
schiedlichen Arbeitsplätzen einsetzbar ist. 
Die Sensoren sollen den Probanden bei 
der Ausübung seiner Tätigkeit nicht behin-
dern.

❐ Das Meßsystem soll sich durch eine hohe 
Praxistauglichkeit auszeichnen.

❐ Das gesamte Meßsystem (inklusive Ener-
gieversorgung und Meßdatenspeicher) ist 
am Probanden anzubringen, damit auf 
externe Kabelverbindungen verzichtet 
werden kann und somit auch ortsver-
änderliche Arbeitsplätze untersucht wer-
den können.

❐ Die Meßdatenerfassung soll mit einer Ab-
tastrate von mindestens 25 Hz erfolgen. 
Dabei sollte die Speicherdimensionierung 
der portablen Datenspeichereinheit auf 
eine Gesamtmeßzeit von bis zu acht Stun-
den (eine Arbeitsschicht) ausgelegt sein.

❐ Zur Beurteilung der Meßdaten ist eine 
automatisierte Erkennung der nach der 
OWAS-Methode (Abschnitt 3.1) klassifi-
zierten Körperhaltungen nach Abschluß 
der Messung in einem PC vorgesehen. Es 
ist ein Verfahren zu entwickeln, mit dessen 
Hilfe die gehandhabten Lastgewichte aus 
den gemessenen Bodenreaktionskräften 
ermittelt werden können. Die gesamte 
OWAS-Auswertung sollte ebenfalls voll-
ständig automatisiert erfolgen.
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4.1 Prinzipieller Aufbau

Zur Detektion von OWAS Körperhaltungen 
(vgl. Abschnitt 3.1) und Registrierung der be-
schriebenen äußeren Belastungskenngrößen 
werden die in Abbildung 9 dargestellten Kör-
perwinkel, die einwirkenden Bodenreaktions-
kräfte sowie deren Kraftangriffspunkte gemes-
sen.

Potentiometersensoren werden eingesetzt,
um in der Sagittalebene1 Hüft- und Knie-
winkel zu bestimmen. Die Bewegung des 
Oberkörpers wird mittels Gyroskop-, Nei-
gungssensoren und inkrementalen Dreh
gebern in drei Dimensionen vermessen. 

Dabei werden die Flexions-/Extensions-
winkel (im Lendenwirbelsäulen- und im 
oberen Brustwirbelsäulenbereich), der 
Verdrehungswinkel (d.h. Torsionswinkel zwi-
schen Lendenwirbelsäulen- und oberem 
Brustwirbelsäulenbereich) und der Seitnei-
gungswinkel (Lateralflexionswinkel) des Ober-
körpers gemessen.

Die gesamten Winkelinformationen werden 
in einer Datenspeichereinheit am Probanden 
gespeichert. Zeitgleich zur Körperwinkelbe-
stimmung werden die Bodenreaktionskräfte 
mit Hilfe eines für die Orthopädie entwickel-
ten Fußdruckmeßsystems2 registriert.

Abbildung 9:
Prinzipielle Anordnung 
zur Körperwinkel- und 
Bodenreaktionskraftmessung

1 Die Ebenen der räumlichen Orientierung des mensch-
lichen Körpers sind in Anlage D dargestellt.

2 novel pedar System,
novel GmbH, München
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4.2 Sensorik

4.2.1 Sensorik zur Bestimmung 
der Oberkörperwinkel

Zur Bestimmung der Oberkörper-Flexions- und 
Extensionswinkel im Lenden- und im oberen 
Halswirbelsäulenbereich werden Gyroskope 
und Neigungssensoren (Inklinometer) verwen-
det. Dem Sensorprinzip der Gyroskope liegt 
der physikalische Effekt der Corioliskraft zu-
grunde [36]. Im Sensorgehäuse befindet sich 
ein Metallbalken, in dessen Zentrum zwei 
gleichgroße Piezokristalle aufgeklebt sind 
(siehe Abbildung 10).

Einer der Piezokristalle („Driving Element“) ist 
an einen Oszillator angeschlossen und ver-
setzt den Metallbalken in x-Richtung in 
Schwingung. Die Aufhängung des Balkens 
im Sensorgehäuse wird über „support pins“, 
die sich in den Knotenpunkten des Schwin-
gungsmodus befinden, realisiert. Somit ist 
eine störungsfreie Vibration des Systems ge-
währleistet.

Bei einer Rotation des Sensors um seine 
Längsachse (z-Achse) mit der Winkelge-
schwindigkeit ϖ entsteht durch die in (ν  · ϖ)- 
Richtung wirkende Corioliskraft im zweiten 
Kristall („detection element“) eine Spannung, 
welche proportional zum Betrag von ϖ ist.

Der Meßbereich der im BIA-System verwen-
deten Gyroskope1 beträgt ± 150°/s und ist 
ausreichend für die Erfassung von mensch-
lichen Oberkörperbewegungen [1].

Das Ausgangsspannungssignal des Sensors 
ist symmetrisch um 2,5 V (|ϖ|=0). Der Ober-
körperflexionswinkel muß dann durch Integra-
tion des Meßsignals unter Berücksichtigung 
des Spannungsoffsets von 2,5 V bestimmt 
werden. Die Integration wird hierbei durch 
Digitalisierungsfehler bei der Meßwertauf-
nahme erschwert, da schon kleinste Fehler 
immer weiter aufintegriert werden und so zu 
einer erheblichen Nullpunktsdrift des Winkel-
signals führen (siehe Abbildung 12 und [1]).

Abbildung 10:
Sensoraufbau und Funktionsprinzip des Gyroskops,
aus [37]

1 Murata Gyrostar ± 150˚/s, Firma Murata, Nürnberg
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Daher werden zur Oberkörperflexionswinkel-
bestimmung zusätzlich Neigungssensoren (In-
klinometer) eingesetzt. Das Grundprinzip des 
Inklinometers basiert auf einem Pendel im 
Sensorinneren, welches sich parallel zum 
Schwerkraftsvektor im Raum ausrichtet und als 
Ausgangssignal direkt den Neigungswinkel 
liefert.

In Abbildung 11 ist eine mögliche Realisie-
rung des Inklinometerprinzips dargestellt. 

Bei diesem Aufbau besteht der Sensor aus 
einem magnetisch veränderlichen Wider-
standselement (Feldplatte) und dem in einer 
Pendelkonstruktion angebrachten Permanent-
magneten. Durch eine einfache Spannungs-
teilerschaltung ist jedem Neigungswinkel 

des Sensors bezüglich der Schwerkrafts-
richtung ein analoges Ausgangssignal zu-
geordnet. Um ein Aufschwingen des Pen-
dels zu verhindern, kann das System mit 
Silikonölen verschiedener Viskositätsgrade 
gefüllt werden. Dieses Sensorprinzip schließt 
jedoch eine genaue Wiedergabe von schnel-
len Bewegungsabläufen aus (siehe Inklino-
meterwinkelmessung in Abbildung 12 auf 
Seite 30).

Um die Nachteile beider Sensoren zu 
umgehen, schlug Busse ein Verfahren zur 
Mischung beider Signale vor [3]:

Der berechnete Oberkörperflexionswinkel 
ergibt sich demnach aus der Summe 
eines Anteiles K1 des numerisch integrierten 

Abbildung 11:
Sensoraufbau und Funktionsprinzip
des Inklinometers, aus [38]
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Abbildung 12: 
Oberkörperflexionswinkelmessung: 
Inklinometersignal, integriertes 
Gyroskopsignal und nach Gleichung 2 
berechnetes Mischsignal, aus [3]

Gleichung 2:
Berechnungsverfahren der
Oberkörperflexionswinkel
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Gyroskopsignals und eines Anteiles K2 des 
Inklinometermeßwertes. Dabei wurden die 
Misch-konstanten K1 und K2 empirisch er-
mittelt. Durch dieses Verfahren werden die 
Nachteile beider Sensortypen eliminiert, 
während die Vorzüge erhalten bleiben: Das 
berechnete Signal zeigt das gute dynamische 
Verhalten des Gyroskops und die Langzeit-
nullpunkstabilität des Inklinometers (siehe 
Abbildung 12).

Der Meßbereich der zur Messung der Fle-
xionsbewegung des Oberkörpers verwen-
deten Inklinometer beträgt ± 70° bei einer 
Auflösung von 0,01° [39]. Dabei ist der Null-
punkt ϕ0 des Sensors frei wählbar, d.h., bei 
= –70° können Flexionswinkel in einem Meß-
bereich von 0˚ ≤ ϕ ≤ 140º gemessen wer-
den. Für die Bewegungsmöglichkeit des 
Oberkörpers reicht dieser Meßbereich aus 
(Beispiel: ϕ0 = –40º ➝  –30º ≤  ϕ ≤ 110º). 
Da die Sensorkombination aus Gyroskop und 
Inklinometer jedoch auch genutzt werden 
soll, um eine absolute Raumorientierung be-
züglich der vertikalen Raumachse zu erhalten, 
wird ein Winkelmeßbereich von mindestens 
180° benötigt. So können auch Körperhal-
tungen wie „Liegen auf dem Bauch“ (Raum-
winkel des Oberkörpers ϕ' = +90º) und 
„Liegen auf dem Rücken“ (Raumwinkel des 
Oberkörpers ϕ' = –90°) unterschieden wer-
den. Aus diesem Grund werden an jedes 
Gyroskop zwei Inklinometer mit verschiede-
nen Nullpunkten ϕ0A und ϕ0B angeschlos-

sen. Je nach Winkelbereich wird dann spä-
ter bei der Auswertung im PC das entspre-
chende Inklinometersignal zum Gyroskop-
signal nach Gleichung 2 dazugemischt. 
Dadurch wird der gesamte Raumbereich 
erfaßt.

Für die Messung des Oberkörperseitnei-
gungswinkels (Lateralflexionswinkel) wird ein 
Inklinometer der Firma Pewatron eingesetzt. 
Dieses zeichnet sich insbesondere dadurch 
aus, daß es sehr unempfindlich auf Bewegun-
gen außerhalb seiner sensitiven Bewegungs-
achse reagiert. Bei einer Rumpfvorbeugung 
ohne Oberkörperseitneigung wird der Lateral-
flexionsmeßwert daher wenig beeinflußt. Das 
Signal des Lateralflexionsinklinometers wird 
nicht mit einem Gyroskopsignal gemischt, da 
hier der Einfluß von Dynamikeffekten weniger 
stark ist. Bei der Meßdatenaufbereitung im 
PC wird später lediglich eine Filterung des 
Meßsignals vorgenommen.

Die Oberkörpertorsion wurde ursprünglich
 mit einer Anordnung aus zwei Gyroskop-
sensoren gemessen (siehe [1] und [3]). 
Die Bestimmung des Torsionswinkels er-
wies sich jedoch bei längeren Meßzeiten 
als schwierig, da die bereits erwähnten 
Integrationsprobleme zu einer erheblichen 
Nullpunktsdrift führten. Busse schlug darauf-
hin vor, den Torsionssensornullpunkt mit 
Hilfe eines Inklinomters während der Mes-
sung immer wieder zu korrigieren [3]. Diese 
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Anordnung funktionierte insbesondere unter 
rauhen Praxisbedingungen nicht immer zu-
verlässig, so daß ein vollständig neues 
Meßkonzept entworfen wurde: Eine mecha-
nische Konstruktion, die in Abbildung 13 
skizziert ist, überträgt die Oberkörpertor-
sionsbewegung auf einen inkrementalen 
Drehgeber.
 
Dabei ist der Sensor, der äußerlich einem 
Potentiometer ähnelt, im oberen Brustwirbel-
säulenbereich auf einer vom Probanden ge-
tragenen Weste fixiert. An die Sensorwelle

wird eine flexible Welle1, die in sich selbst 
nicht tordierbar ist, angeschlossen. Die Welle 
geht im Lendenwirbelsäulenbereich in einen 
Vierkantmetallstab über, der in einer an 
einem Hüftgurt befestigten Führung bezüg-
lich der vertikalen Raumachse frei beweg-
lich bleibt. Bei einer Torsionsbewegung 
des Oberkörpers wird der Vierkantstab im 
Lendenwirbelsäulenbereich in der Führung 
festgehalten, während die relative Torsions-
bewegung (oberer Brustwirbelsäulen- gegen-
über Lendenwirbelsäulenbereich) über die 
Welle auf den Sensor übertragen wird. 
Der Proband wird durch diese Konstruktion 
in seiner Bewegung nicht eingeschränkt, 
da durch die Flexibilität der Welle und 
die Vierkantführungskonstruktion, die bei 
Oberkörperflexionen einen Längenausgleich 
zuläßt, eine freie Beweglichkeit des Ober-
körpers gewährleistet bleibt. Diese spezielle 
mechanische Meßkonstruktion wurde im 
BIA entwickelt. Ähnliche Meßprinzipien 
wurden jedoch bereits in anderen Studien 
angewendet [28, 40, 27].

Der inkrementale Drehgeber ist ein digita-
ler Sensor. Die Drehbewegung wird über 
eine Welle auf eine Scheibe übertragen, 
auf deren Rand sich Löcher in äquidistanten 
Abständen befinden (siehe Abbildung 14).

Ein Teil der Lochscheibe wird durch ein Lin-
sensystem geführt, welches fest mit dem Sen-

Abbildung 13:
Mechanische Anordnung zur Messung 
der Oberkörpertorsion

1 Tachowelle der Firma Husqvarna/Cagiva
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sorgehäuse verbunden ist. In diesem System 
befindet sich oberhalb der Scheibe eine 
Lichtquelle (LED) und unterhalb ein Empfän-
gersystem, bestehend aus Photodioden und 
Auswerteelektronik.

Bei Drehung der Lochscheibe wird der Licht-
strahl zerhackt, so daß die Photodioden unter-
halb der Scheibe lediglich Lichtpulse regi-
strieren und diese in Spannungsimpulse um-
wandeln. Die räumliche Anordnung der 
Photodioden in der Empfängerebene bewirkt 
eine Phasenverschiebung der beiden Impuls-

kanäle (A, B), die je nach Drehrichtung ± 90° 
beträgt. Über die Anzahl der gezählten Im-
pulse und die Phasenverschiebung zwischen 
beiden Kanälen kann der zeitliche Winkelver-
lauf rekonstruiert werden. Diese Winkelrekon-
struktion wird im hier entwickelten System von 
einem Zählbaustein (IC) der Firma Megatron, 
welcher von der Mikrocontrollereinheit (siehe 
Abschnitt 4.3) gesteuert wird, übernommen.

Der Vorteil des Einsatzes eines inkrementalen 
Drehgebers gegenüber herkömmlichen Poten-
tiometern bei der Torsionsmessung liegt im 

Abbildung 14:
Aufbau eines inkrementalen Drehgebers
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geringen mechanischen Widerstand, den 
der inkrementale Drehgeber der Drehbe-
wegung entgegensetzt. Dadurch reagiert der 
Sensor schon auf geringe einwirkende Tor-
sionsmomente und ist damit für die Torsions-
messung besonders geeignet.

4.2.2 Sensorik zur Bestimmung 
der Beinwinkel

 
Hüft- und Kniewinkel werden in der Sagittal-
ebene mit Hilfe von Potentiometern bestimmt. 
Es werden Präzisionspotentiometer des Sen-
sorherstellers Megatron verwendet, die sich 
durch Leichtgängigkeit, geringen Verschleiß, 
robuste Gehäuse bei niedrigem Eigenge-
wicht (20 g) und eine hohe Genauigkeit aus-
zeichnen.
 
 
4.2.3 Sensorik zur Bestimmung 

der Bodenreaktionskraft

Neben dem selbst entwickelten Körperhal-
tungsmeßsystem wird ein kommerzielles, por-
tables Bodenreaktionskraftmeßgerät der 
Firma novel1 eingesetzt, welches aus druck-
sensitiven Einlegesohlen und einer Datenspei-
chereinheit besteht. Das für die Orthopädie 
entwickelte Druckverteilungsmeßsystem be-
sitzt pro Sohle 99 kapazitive Drucksensoren, 

so daß neben der Bodenreaktionskraftmes-
sung auch die Messung der aus der Druck-
verteilung resultierenden Kraftangriffspunkte 
möglich ist (siehe Abbildung 15).
 
Die Drucksensoren sind Kondensatoren, bei 
denen als Dielektrikum ein Elastomer verwen-
det wird (siehe Abbildung 15 b) [41]. Das 
Einwirken einer vertikal auf den Konden-
sator angewendeten Kraft bewirkt eine Er-
höhung seiner Kapazität. Dies führt wiederum 
zu einer Änderung des Blindwiderstandes. 
Durch Anlegen einer Wechselspannung wird 
diese nach Verstärkung als Spannungsände-
rung gemessen, analog-digital gewandelt 
und steht dann einem Computer zur Weiter-
verarbeitung zur Verfügung.

4.3 Die Datenspeicherung
 
Eine Grundanforderung an das Meßsystem 
ist, daß es am Probanden ohne Kabelver-
bindungen zu externen Datenspeichern oder 
Batterien einsetzbar ist. Daher muß eine trag-
bare Speichereinheit zur Erfassung und Ver-
arbeitung der anfallenden Meßdaten verwen-
det werden.

Die Bodenreaktionskraftmeßdaten des Fuß-
drucksystems wurden ursprünglich on line 
über eine Kabelverbindung auf der Festplatte 
eines externen PCs gespeichert. In einer 
zweiten, personengebundenen Version ent-1 novel pedar mobile box, novel GmbH München
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fiel diese Kabelverbindung, da hier ein am 
Proband tragbarer Miniatur-PC zur Steuerung 
und Datenaufnahme eingesetzt werden konn-
te. Bei der derzeitigen Bodenreaktionskraft-
meßanordnung wird eine Datenspeicher-
einheit auf Mikrocontrollerbasis verwendet, 
bei der die Meßdaten auf einer Flash-EPROM 
Speicherkarte abgelegt werden1. 

Für die Körperwinkeldatenspeicherung und 
-vorverarbeitung wurde im Rahmen dieser 
Arbeit und zweier Diplomarbeiten [1, 3] eine 
eigenständige Speichereinheit entwickelt, 
deren Kernstück aus einem 8-Bit-Mikrocontrol-
ler der Firma Siemens (Typ 80C517) besteht.

Ein Mikrocontroller ist ein „Ein-Chip-Com-
puter“, bestehend aus einem Mikroprozessor, 
Speichereinheiten und Ein-/Ausgabeelemen-

ten. In Abbildung 16 (siehe Seite 36) ist 
das Funktionsschaltbild des 80C517-Mikro-
controllers dargestellt.

Die Ports P0 bis P8 sind 8-Bit-breite digitale 
Ein- und Ausgabeschnittstellen des Mikrocon-
trollers. Davon sind zwölf Eingänge (P 7.0 
bis P 8.3) über einen Multiplexer (MUX) an 
einen A/D-Wandler angeschlossen, der mit 
einer Auflösung von 10 Bit arbeitet.

Alle analogen Winkelsensoren sind nach 
dem Belegungsplan der Tabelle 1 (siehe 
Seite 36) mit dem A/D-Wandler verbunden. 
Die Kommunikation des Mikrocontrollers mit 
dem digitalen Torsionssensor erfolgt über die 
Ports P4 und P5 und den in Abschnitt 4.2.1 
erwähnten Zähl-IC. Die übrigen Ports werden 
zur Steuerung von Bedienungselementen
(Taster,  Schalter) und Anzeigen (LEDs) des 
Datenspeichers genutzt.

Abbildung 15:
a) Meßsohlen und Datenspeicher
b) kapazitives Sensorprinzip, aus 
[41]

1 novel pedar mobile box, novel GmbH München
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Weitere Bausteine des Mikrocontrollers
sind zwei serielle Schnittstellen, zwei Timer 
zur Steuerung von zeitabhängigen Prozes-
sen und interne sowie externe Speicher-
bausteine. Eine Besonderheit der hier ver-
wendeten scheckkartengroßen Controller-
platine der Firma Phytec ist die Möglich-
keit des Zugriffs auf Flash-Speicherkarten 
des PCMCIA-Standards mit einer Speicher-
kapazität von bis zu 16 MByte. Bei einer 
Abtastrate der Meßwerte von 20 Hz und 
einem Meßwertspeicherplatzbedarf von 
2 Byte pro Sensor ergibt sich eine maxi-
male Meßzeit von 9,5 Stunden. Die Spei-
cherdimensionierung erlaubt die Körper-
haltungsmessung einer gesamten Arbeits-
schicht.

Tabelle 1:
Belegungsplan (Analogsensoren)

Port Meßsignal

7.0 Gyroskop LWS

7.1 Gyroskop BWS

7.2 Inklinometer BWS (–)

7.3 Inklinometer Lat.flex.

7.4 Poti (Knie rechts)

7.5 Poti (Hüfte rechts)

7.6 Poti (Hüfte links)

7.7 Poti (Knie links)

8.0 Inklinometer BWS (+)

8.1 Inklinometer LWS (+)

8.2 Inklinometer LSW (–)

8.3 –

Abbildung 16:
Blockschaltbild der 
80 C517/537 
Siemens-Mikrocontroller, 
aus [42]
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4.4 Anbringung des Meßsystems 
am Probanden

Gefordert war, daß die leichten und robusten 
Sensoren sowie die Datenspeichereinheiten 
schnell und gegen Verrutschen gesichert auf 
der Arbeitskleidung befestigt werden können. 
Ferner sollte das Meßsystem individuell auf 
den Probanden einstellbar sein und ihn bei 
der Ausführung seiner Tätigkeit nicht behin-
dern. Diese Anforderungen sind in der in
Abbildung 17 skizzierten Anbringung des 
Meßsystems weitestgehend realisiert.  In 
Abbildung 17 ist die Anbringung der Ober-

körpersensorik am Probanden in Rücken- 
(Abbildung 17 a) und Seitenansicht (Abbil-
dung 17 b) dargestellt.

Der Proband trägt eine Oberkörperweste (9), 
auf deren Rückseite die Datenspeicherein-
heiten des Fußdruckmeßsystems (11) und des 
Körperhaltungsmeßsystems (10) angebracht 
sind. Im oberen Brustwirbelsäulenbereich be-
findet sich eine Sensoreinheit (8), in der die 
Sensorik zur Messung der Oberkörpertorsion, 
-lateralflexion und -flexion (Brustwirbelsäulen-
bereich) untergebracht ist. Die flexible Welle 
der Torsionsmeßeinheit (14) geht in einen 

Abbildung 17:
Meßsystemanbringung auf der Arbeitskleidung/Erklärungen im Text
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Vierkantmetallstab (14a) über, der wiederum 
in eine Führung (13) geschoben wird und 
dort in vertikaler Richtung beweglich bleibt. 
Die Torsiometerführung (13) ist über ein 
Scharniergelenk mit einer weiteren Sensor-
box (12), welche auf der Rückseite eines Hüft-
gürtels (7) im Lendenwirbelsäulenbereich 
befestigt ist, verbunden. Diese untere Sensor-
box (12) beinhaltet die Sensoren für die 
Oberkörperflexionsmessung (Lendenwirbel-
säulenbereich) und Anschlüsse für die Bein-
winkelpotentiometer. Auf der Vorderseite 
sind die Energieversorgungsquellen (Bleigel-
Akkus, 12 V, mit einer Kapazität von 2 Ah) 
beidseitig in die Weste integriert.

In Abbildung 17 c ist die Anbringung der 
Knie- und Hüftwinkelpotentiometer veran-
schaulicht. Bei der Anordnung sind die Knie-
winkelpotentiometer (1) an Schienen (2) 
befestigt, die in der Form dem Unterschenkel 
angepaßt sind und ihrerseits mit Klettbändern 
(3) am Unterschenkel über der Kleidung be-
festigt werden. Knie- und Hüftwinkelsensoren 
(4) sind über flexible, der Länge des Ober-
schenkels anpaßbare und mittels Schnellver-
schluß (5 a) leicht trennbare Gummibänder 
verbunden [3]. Bei dieser Anordnung ver-
einfacht sich eine korrekte Einstellung der 
Sensoren auf die individuellen Hüft- bzw. 
Kniegelenkpunkte, da sich die Lage der 
Potentiometer dann gut mit den Gelenkpunk-
ten deckt, wenn das Gummiband bei allen 
Bewegungen parallel zum Oberschenkel ver-

läuft. Die Hüftwinkelsensoren (4) sind an 
Formplatten (6) befestigt, die ihrerseits auf 
dem anpaßbaren Hüftgürtel (7) angebracht 
sind.

Die oben beschriebene Meßanordnung 
wurde inzwischen bei Messungen an über 
30 Probanden und Probandinnen, deren 
anthropometrische Körpermaße stark variier-
ten, eingesetzt. Dabei funktionierte das 
System auch unter besonders rauhen Praxis-
bedingungen (vgl. Kapitel 7) zuverlässig, so 
daß die gewünschte hohe Praxistauglichkeit 
und vielseitige Einsatzmöglichkeit als reali-
siert betrachtet werden kann.

4.5 Meßwertaufnahme und 
-verarbeitung

4.5.1 Ablaufschema der 
Meßwerterfassung

In Abbildung 18 ist die Meßdatenerfassung 
und -aufbereitung schematisch dargestellt. 
Das Körperhaltungsmeß-system kann sowohl 
eigenständig als auch in Verbindung mit dem 
Fußdruckmeßsystem eingesetzt werden. Im 
letzteren Fall wird das Körperwinkelsystem 
von einem Synchronisationssignal des novel-
pedar-Systems getriggert. 

Dabei dient eine fallende Spannungsflanke 
(5 V nach 0 V) am Anfang jedes Abtastinter-
valls zur externen Taktung von einem der 
zwei 80C517-Timerbausteine. Die Meßwert-
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erfassung erfolgt mit einer zwischen 20 Hz 
und 50 Hz frei wählbaren Abtastrate, welche 
auch zur Registrierung von hochdynamischen 
Arbeitsabläufen ausreicht (vgl. „Frequenz-
spektrum einer Oberkörperbewegung“, Ab-
bildung 20 a).

Die Signale der Analogwinkelsensoren wer-
den über einen Multiplexer auf einen Ana-
log/Digitalwandler geleitet und danach 

unkalibriert auf einer Flash-Speicherkarte ab-
gelegt (Speicherbedarf: 2 Byte pro Sensor-
meßwert). Das digitale Torsionsmeßsignal 
steht nach der Auswertung durch einen Zähl-
IC einer parallelen Schnittstelle (Port P5) des 
Mikrocontrollers zur Verfügung und wird 
ebenfalls auf der Flashkarte gespeichert.

Die Meßwerterfassung der Bodenreaktions-
kräfte erfolgt mit einem separaten Mikro-

Abbildung 18:
Ablaufschema der Meßwertaufnahme und -weiterverarbeitung
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controllersystem der Firma novel (novel 
mobile box), welches auch Flash-Speicherkar-
ten des PCMCIA-Standards als Datenträger 
verwendet.

Nach der Messung werden die Daten beider 
Speicherkarten mit Hilfe eines PCMCIA-Lauf-
werkes gelesen und stehen somit einem PC 
zur weiteren Auswertung zur Verfügung.  Die 
einzelnen Stufen der Datenverarbeitung wer-
den in den folgenden Kapiteln genauer be-
schrieben.
 
 
4.5.2 Meßwertaufbereitung 

und -darstellung
 
Zur Meßdatenbearbeitung und -darstellung 
wurde im Rahmen dieser Arbeit und einer 
Praktikumsarbeit1 eine Software in der objekt-
orientierten Programmiersprache Visual C++ 
unter dem Betriebssystem MS Windows 
3.11 (bzw. 95/NT) entwickelt.

Diesem Programm stehen die Körperwinkel-
daten in unkalibrierter und die Meßdaten des 
Fußdrucksystems in kalibrierter Form als Aus-
gangsdatensatz zur Verfügung. Dabei wur-
den die Kalibrierung der Sohlensensorwerte, 
die Berechnung der idealisierten Kraftangriffs-
punkte (linker und rechter Fuß) und das Ab-

speichern der Ergebnisse in einer Textdatei 
vorher mit einer Software der Firma novel 
durchgeführt. Bei der Kalibrierung der Meß-
sohlen werden diese in einer speziellen Kali-
briervorrichtung zwischen zwei Membranen 
eingespannt und dort einem über die Sohlen-
fläche gleichmäßig verteilten Druck (zwischen 
0,2 und 6 bar) ausgesetzt. Dadurch läßt sich 
für jeden der 198 Drucksensoren ein Kalibrie-
rungsgraph erstellen, der in einer zugehöri-
gen Eichtabelle abgespeichert wird.

Bei allen verwendeten Winkel- und Winkel-
geschwindigkeitssensoren ergibt sich ein 
linearer Zusammenhang zwischen dem Sen-
sorausgangssignal und der physikalischen 
Meßgröße. Zur Kalibrierung der Gyroskope 
wurden diese auf einem Drehteller, der wie-
derum an einen Schrittmotor angeschlossen 
war, befestigt [1]. In Abbildung 19 ist der 
lineare Zusammenhang zwischen der einge-
stellten Schrittmotorgeschwindigkeit und dem 
digitalisierten Sensoraus-gangssignal darge-
stellt.

Mit ähnlichen Verfahren wurde die Kalibrie-
rung der anderen Sensoren durchgeführt, so 
daß alle Körperwinkel und -winkelgeschwin-
digkeiten mit den entsprechenden Kalibrier-
vorschriften rekonstruiert werden können.

Im nächsten Verarbeitungsschritt werden die 
Oberkörperflexionswinkel im Lendenwirbel-
säulen- und oberen Brustwirbelsäulenbereich 

1 Ingo Küper (FH Fulda), Betriebspraktikum Informatik,
10/96 bis 2/97 im BIA
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durch Mischung der kalibrierten Gyroskop- 
und Inklinometermeßwerte berechnet (nach 
Gleichung 2, Abschnitt 4.2.1). Danach kön-
nen die der Bewegung zugrundeliegenden 
Winkelgeschwindigkeiten bzw. -beschleu-
nigungen der Körperteile durch einfache 
bzw. zweifache Differenzierung der zeit-
lichen Meßwinkelverläufe ermittelt werden. 
Bevor jedoch die Ableitungen der Meß-
signale gebildet werden, ist es notwendig, 
daß das das Meßsignal überlagernde und 
durch Digitalisierungsfehler hervorgerufene 
Rauschen unterdrückt wird. Die entwickelte 
Analysesoftware ermöglicht daher die Be-
rechnung der diskreten Fouriertransformation 
(DFT) jedes Sensordatensatzes über einen 
effektiv implementierten Fast-Fourier-Trans-
form-(FFT)-Algorithmus (übernommen aus 
[43]).

Zur Tiefpaßfilterung der Meßwertdatensätze 
werden diese zunächst mit dem FFT-Algorith-
mus in den Frequenzraum transformiert und 
das Meßwertspektrum dort mit einer geeigne-
ten Tiefpaßfilterfunktion (Fenster) multipliziert. 
Das geglättete Meßwertsignal erhält man 
durch Rücktransformation des Spektrums in 
den Zeitraum.

In Abbildung 20a (siehe Seite 42) ist das 
Spektrum einer menschlichen Oberkörper-
bewegung dargestellt (entnommen aus [1]).

Die für die Bewegung relevanten Frequenzen 
liegen im Bereich 0 Hz bis 5 Hz. Als Filter-
funktion wurde deshalb ein Hanning-Fenster 
(Abbildung 20b) verwendet, dessen Tief-
paßgrenzfrequenz fC per Software variabel 
zwischen 1 Hz und 10 Hz gewählt werden 

Abbildung 19: 
Linearer Zusammenhang zwischen 
Winkelgeschwindigkeit und 
digitalisiertem Sensorausgangs-
signal beim Murata Gyroskop [1]
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kann (Filterdesign aus [44]). Da das Han-
ning-Fenster alle Frequenzen f mit f > fC nicht 
abrupt abschneidet, wird ein fließender Über-
gang von Signal und Rauschen berücksich-
tigt. Die Filterfunktion ist symmetrisch bezüg-
lich der Nyquist-Frequenz fN, welche die 
Grenzfrequenz des Spektrums ist. Nach dem 
Abtasttheorem muß die Abtastfrequenz fA 
mindestens gleich der doppelten Nyquist-
Frequenz fC sein, damit durch die Abtastung 

keine Informationen des Meßsignals ver-
loren-gehen. Dies dürfte bei der Erfassung 
von menschlichen Bewegungen (mit weni-
gen Ausnahmen: z.B. Bewegungen im 
Hochleistungssport) mit einer Abtastrate von 
fA =20 Hz ... 50 Hz erfüllt.

Die erhaltenen Körperwinkeldaten sollen in 
einem weiteren Bearbeitungsschritt zur Steue-
rung einer Computerfigur („Vektormann“) ge-

Abbildung 20:
a) Frequenzspektrum einer 
menschlichen Oberkörper-
bewegung, aus [1]
b) Hanning-Tiefpaßfilterfunktion, 
aus [44]
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nutzt werden, damit der gemessene Bewe-
gungsablauf mit synchron aufgezeichneten 
Videoaufnahmen verglichen werden kann. 
Dazu ist es erforderlich, daß die Orientierung 
der Körpersegmente bezüglich eines äuße-
ren, raumfesten Koordinatensystems bekannt 
ist.

Für die Lage des Oberkörpers kann dies 
durch den hier entwickelten Meßaufbau ge-
leistet werden, da sich die verwendete Sen-
sorik (Gyroskop und Inklinometer) an der 
Richtung der an den Körpersegmenten an-
greifenden Gewichtskraft orientiert und daher 
einen direkten Raumbezug mißt. Die Knie- 
und Hüftwinkel werden hingegen als relative 
Winkel gemessen, welche die relative Positi-
on zweier Körperteile beschreiben und keine 
Aussage darüber zulassen, wo sich diese im 
Raum befinden. Zur Veranschaulichung stelle 
man sich die Messung an einer aufrecht ste-
henden Person und an einer Person, die sich 
in Rückenlage befindet, vor. Beide Messun-
gen liefern die gleichen Hüft- und Kniewinkel-
meßwerte, obwohl die Körperhaltungen sehr 
verschieden sind. Daher ist es notwendig, 
daß die relativen Körperwinkel in absolute 
Raumwinkel umgerechnet werden.

In Abbildung 21 ist die Umrechnung der rela-
tiven Hüft- und Kniewinkel ( ) in 
raumfeste Modellwinkel ( ) in 
der Sagittalebene dargestellt (siehe hierzu 
auch [2]). Aus den Umrechnungen (Glei-

chung 3a/b) wird direkt ersichtlich, daß min-
destens ein Winkel bezüglich einer raum-
festen Achse gemessen werden muß, um
einen Zusammenhang zu einem äußeren, 
raumfesten Koordinatensystem herstellen zu 
können.

Mit dem Ergebnis der Koordinatenumrech-
nung werden die zeitlichen Meßwinkelver-
läufe zur Animation einer dreidimensionalen 
Computerfigur1 herangezogen, die eine 
Wiederholung der aufgezeichneten Bewe-
gungsabläufe aus beliebiger Perspektive zu-
läßt (siehe Abbildung 22).

ϑ2R L⁄ ϑ1R L⁄,
ϕ2R L⁄ ϕ1R L⁄,

Gleichung 3 b:
Umrechnung Kniewinkel

ϕ̇1R L⁄ ϑ̇1R L⁄–= ϕ̇2R L⁄–

ϕ1R L⁄ 180°= ϑ1R L⁄– ϕ2R L⁄–

ϕ̇̇1R L⁄ ϑ̇̇1R L⁄–= ϕ̇̇2R L⁄–

ϕ2R L⁄ 180° ϕ3 ϑ2R L⁄––=

ϕ̇2R L⁄ ϕ̇3 ϑ̇2R L⁄––=

ϕ̇̇2R L⁄ ϕ̇̇3 ϑ̇̇2R L⁄––=

Gleichung 3 a:
Umrechnung Kniewinkel

1 Die grafische Programmierung der Computerfigur wurde 
von Ingo Hermanns (FH Gießen) und Ingo Küper (FH Ful-
da) realisiert.
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Abbildung 21: 
Umrechnung der 
Hüft- und Kniewinkel in 
absolute Winkel

Abbildung 22: 
Animation einer Computerfigur aus 
den gemessenen Winkelwerten:
Zwei Körperhaltungen, 
aufgenommen zu festen 
Zeitpunkten aus drei Perspektiven
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In Abbildung 22 sind die Computerfigurani-
mationen von zwei unterschiedlichen Körper-
haltungen aus jeweils drei verschiedenen 
Perspektiven dargestellt. Dabei wurden die 
Armhaltungen der Figur zunächst simuliert, da 
diese im Meßkonzept noch keine Berücksich-
tigung finden.

Neben der Computerfiguranimation er-
möglicht die entwickelte Analysesoftware 
eine Darstellung der Zeitgraphen aller 
Meßwinkel, deren Winkelgeschwindig-kei-
ten und Beschleunigungen sowie der Meß-
werte des Fußdrucksystems. Die Software 
bietet aufgrund der anschaulichen, graphi-
schen Benutzeroberfläche des Betriebs-
systems MS Windows vielfältige Anwen-
dungsmöglichkeiten bei der späteren Meß-
datenanalyse.

In Abbildung 23 (siehe Seite 46) sind die 
Zeitgraphen des Kniewinkels, dessen Winkel-
geschwindigkeit und Winkelbeschleunigung 
sowie der zugehörigen Bodenreaktionskräfte 
eines kurzen Meßausschnittes dargestellt. Die 
Daten werden in voneinander unabhängigen 
Graphikfenstern dargestellt und können somit 
gut miteinander verglichen werden.

Die Nullpunkte beider Kniewinkel werden 
beim aufrecht stehenden Probanden zu Be-
ginn jeder Messung bei 180° festgelegt. 
Über die Scrollbars der einzelnen Fenster 
kann jeder beliebige Zeitausschnitt einer 
Messung dargestellt werden.

Die große anfallende Datenmenge erwies 
sich allerdings bei der Programmierung als 
Problem, da MS Windows 3.11 zusammen-
hängende Speicherblöcke, die eine Größe 
von 64 KByte überschreiten, nicht mehr ver-
walten kann. Dieses Problem wurde im Rah-
men der bereits erwähnten Praktikumsarbeit 
von Ingo Küper gelöst, der mit der Entwick-
lung einer neuen C++-Klasse namens CBuffer 
die Verwaltung von Datensätzen mit einer 
Größe von bis zu 4 Gbyte realisierte. Dabei 
werden „Puffer-Speicher“ von variabler Grö-
ße (derzeit 4 KByte) angelegt, in denen ein 
Teil der in Dateien abgespeicherten Meß-
daten eingelesen wird. Der Inhalt der Puffer-
speicher wird dann aktualisiert, wenn durch 
das Programm ein Zugriff auf den Dateiinhalt 
außerhalb des Pufferbereiches erfolgt.

Mit diesem System ist eine schnelle und effek-
tive Datenverwaltung der Meßwerte einer 
gesamten Arbeitsschicht problemlos möglich.
 
 
4.5.3 Erkennung und Darstellung 

von OWAS-Körperhaltungen

Die erhaltenen Kraft- und Winkelmeßdaten 
sollen im folgenden zur Erkennung von den 
nach OWAS klassifizierten Körperhaltungen 
– ausgenommen der OWAS-Armhaltungen – 
herangezogen werden (siehe Abschnitt 3.1). 
Die Kenntnis der Häufigkeit der verschiede-
nen OWAS-Arbeitshaltungen wird dann in 
Abschnitt 6.1 für eine Bewertung der unter-
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suchten Tätigkeit herangezogen.  Die meisten 
der zwölf verschiedenen OWAS-Oberkör-
per- und -Beinhaltungen können durch ein ein-
faches Schwellwinkelkriterium detektiert 

werden. Dabei ist zur Zuordnung der 
OWAS-Körperteilhaltung lediglich eine Soft-
wareschalterfunktion notwendig, die das 
Über- oder Unterschreiten der für das Hal-

Abbildung 23:
Darstellung eines Messungsaus-
schnittes:
a) Vektormann, b) Kniewinkel, 
c) Kniewinkelgeschwindigkeit, 
d) Kniewinkelbeschleunigung, 
e) Bodenreaktionskraft 
(rechter Fuß, linker Fuß, Summe)
Bewegungsablauf:
Gehen (00:00:17 – 00:00:21),
Kniebeuge (00:00:24 – 
00:00:27),
Rumpfvorbeugung (00:00:24 – 
00:00:29)
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tungsmerkmal charakteristischen Meßwinkel-
schwellen überprüft.

Die Beine gelten z.B. dann als gebeugt, 
wenn die Beträge beider Kniemeßwinkel 
eine Winkelgrenze von 155° unterschreiten. 
Der Oberkörper wird als „gerade“ bezeich-
net, wenn der Betrag des absoluten Lenden-
wirbelsäulen-(LWS)-Flexionswinkels kleiner 
als 30° ist und der Proband sich nicht in 
Rücken- oder Bauchlage befindet.

In Tabelle 2 sind weitere OWAS-Körper-
teilhaltungen mit deren Schwellwinkel-Erken-
nungskriterien aufgelistet.

Zur Erkennung der OWAS-Beinhaltungen 
„Knien“ und „Sitzen“ ist die Kenntnis der 
absoluten Hüft- und Kniewinkel erforderlich:

„Knien“

Bei der Körperhaltung „Knien auf einem 
oder beiden Knien“ hat mindestens ein Knie 
Bodenkontakt.

Mit den Bezeichnungen der Gleichungen 3 
gilt hierfür folgendes Auswahlkriterium für die 
Haltung der Beine:

(ϕ1R,  > 80º oder ϕ1L > 80º) und
(ϕ2R > –45º und ϕ2L > – 45º)

Dabei sind die und/oder-Verknüpfungen als 
entsprechende logische Operatoren aufzu-
fassen.

Tabelle 2:
Schwellwinkelkriterien zur Erkennung von 
OWAS-Körperteilhaltungen

OWAS-Körperteil-
haltung

 Erkennungskriterium

Beinhaltungen:

Beine gerade Beide Kniewinkel > 155°

Einbeinig, 
Standbein gerade

Kniewinkel des Standbeines 
> 155°, Meßsohle des
anderen Beines entlastet

Beine gebeugt Beide Kniewinkel < 155°

Einbeinig, 
Standbein gebeugt

Kniewinkel des Standbeines 
< 155°, Meßsohle des 
anderen Beines entlastet

Liegen in 
a) Rückenlage und
b) Bauchlage

a)  LWS-Flexionswinkel 
< –70°
b)  LWS-Flexionswinkel
> +70° und beide Hüftwinkel 
> 160°

Oberkörperhaltungen:

Oberkörper gerade LWS-Flexionswinkel < 30° 
und Proband nicht in Rücken- 
oder Bauchlage

Oberkörper gebeugt LWS-Flexionswinkel > 30° 
und Proband nicht in 
Rücken- oder Bauchlage

Oberkörper tordiert 
oder zur Seite geneigt

Betrag des Torsionswinkels 
> 10° oder Betrag des 
Seitneigungswinkels > 25°

Oberkörper gebeugt 
und  (tordiert oder zur 
Seite geneigt)

 (LWS-Flexionswinkel > 30° 
und Proband nicht in Rücken- 
oder Bauchlage) und (Betrag 
des Torsionswinkels > 10° 
oder Betrag des Seitneigungs-
winkels > 25°)
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Mit der Bedingung an ϕ1 wird der Boden-
kontakt mindestens eines Knies ausgedrückt,
wohingegen die  ϕ2-Bedingung für eine 
Unterscheidung zur Körperhaltung „Liegen 
auf dem Bauch“ erfüllt sein muß (siehe Ab-
bildung 24).

„Sitzen“

Die Beinhaltung „Sitzen auf einem Stuhl“ wird 
registriert, wenn beide Fußdruckmeßsohlen 
entlastet sind und sich beide absoluten Hüft-
winkel ϕ2R/L für mindestens zwei Sekunden 
im Winkelbereich (90 ± 15)° befinden (Ab-
bildung 25a).

Zur Erkennung der OWAS-Beinhaltung „Sit-
zen auf dem Boden“ wird der Differenzwinkel 
(ϕ2R/L – ϕ1R/L) herangezogen. Das Auswahl-
kriterium ist (siehe Abbildung 25 b):

[(ϕ2R – ϕ1R) = (180 ± 15)º] und
[(ϕ2L – ϕ1L)  = (180 ± 15)º]

Im Gegensatz zu den bisher betrachteten
statischen OWAS-Beinhaltungen handelt es 
sich beim „Gehen“ um einen dynamischen 
Prozeß, dessen Erkennung einen aufwendi-
gen Algorithmus erfordert. In Abbildung 26 
(siehe Seite 50)  ist das Ablaufdiagramm 
des verwendeten Algorithmus zur Erkennung 
der OWAS-Beinhaltung „Gehen“ darge-
stellt.

Das Erkennungskriterium für die einzelnen 
Schritte ist dabei das abwechselnde Be- und 
Entlasten der Fußdruckmeßsohlen. Ein Geh-
vorgang umfaßt mindestens drei Schritte und 
gilt dann als abgeschlossen, wenn dem letz-
ten Schritt innerhalb von zwei Sekunden kein 
weiterer Schritt nachfolgt.

Der Bewegungsvorgang „Gehen“ kann je-
doch auch ohne Einsatz des Fußdruckmeß-
systems detektiert werden. Dazu ist in Ab-

Abbildung 24:
Erkennung der OWAS-Beinhaltung „Knien“
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bildung 27 (siehe Seite 51) der normale 
Gangzyklus des Menschen dargestellt. 

Während eines Doppelschrittes, d.h. der 
Zeitperiode zwischen zwei Fersenauftritten 
desselben Fußes, beträgt der zeitliche Anteil 
jedes Beines an der Standphase 65 % und 
an der Schwungphase 35 %. Beim Wechsel 
von der Stand- zur Schwungphase entsteht 
ein Zeitanteil von 12 % mit beidbeinigem 

Bodenkontakt, währendessen das Gewicht 
von einem auf das andere Bein verlagert 
wird [45]. Während eines Schrittes existiert 
immer ein Zeitabschnitt, in dem das Knie des 
Schwungbeines stärker als das des Stand-
beines gebeugt ist (siehe Abbildung 27). Die-
ses periodische Schwanken der Differenz 
der Kniewinkel kann zur Detektion des Bewe-
gungsmusters „Gehen“ ausgenutzt werden. 
Der Algorithmus zur Geh-Erkennung (Abbil-
dung 26) bleibt dabei erhalten. Statt der Ent-
lastung eines Beines wird nun die Differenz 
zwischen Schwungbein- und Standbeinwin-
kel als Kriterium für die Schritterkennung ver-
wendet [3]. Mit beiden Algorithmen wurde 
der Bewegungsvorgang „Gehen“ sowohl bei 
Labor- als auch bei Praxismessungen zuverläs-
sig erkannt.
 
Mit den beschriebenen Entscheidungskrite-
rien ist eine Detektion aller OWAS-Körper-
haltungen – ausgenommen der Armhaltun-
gen – möglich. Aus Gründen der Datenreduk-
tion sah das ursprüngliche Meßkonzept vor, 
die Erkennung und Speicherung von OWAS-
Körperhaltungen on line im Mikrocontroller 
vorzunehmen und auf eine Abspeicherung 
der Körperwinkeldaten zu verzichten [46]. 
Da die Meßdaten aber neben der OWAS-
Auswertung auch für aufwendigere bio-
mechanische Modellrechnungen genutzt wer-
den (siehe Kapitel 5 und 6), werden diese 
derzeit vollständig gespeichert, und die 
OWAS-Analyse erfolgt nach Abschluß der 

Abbildung 25:
a) OWAS-Beinhaltung „Sitzen“
b: OWAS-Beinhaltung „Sitzen auf dem Boden“
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Messung im PC. Dort werden die OWAS-
Körperhaltungen codiert und in Form eines 
2-Byte-Wertes abgespeichert.

Um den zeitlichen Bewegungsablauf an-
schaulich wiederzugeben, sind den verschie-
denen OWAS-Beinhaltungen und -Ober-
körperhaltungen Farben1 zugeordnet. Die 

Darstellung des zeitlichen Verlaufes der Kör-
perteilhaltungen erfolgt daher mit Hilfe von 
Farbbalken (siehe Abbildung 28, Seite 52).

Die Abbildung 28 zeigt einen Ausschnitt 
eines Bewegungsablaufes in der OWAS-
Farbbalkendarstellung. Die Darstellung der 
Armhaltungen ist bereits in der Software vor-
gesehen, auch wenn diese im derzeitigen 
Meßaufbau noch nicht gemessen werden. 

Abbildung 26:
Ablaufschema des Erkennungs-
algorithmus „Gehen“, aus [3]

1 Die Darstellung erfolgt hier in Graustufen.
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Abbildung 27: 
Der normale Gangzyklus 
des Menschen, aus [45]

Unterhalb des OWAS-Oberkörperfarbbal-
kens befinden sich zwei dünnere Schwarz/
Grau-Balken zur Darstellung der Oberkörper-
lateralflexion und der Rückenkrümmung. 
Über- oder unterschreitet der Betrag der 
Oberkörperlateralflexion einen Grenzwinkel 
von 25°, so wird dies durch einen schwarzen 
(grauen) Balken dargestellt.

Für die Rückenkrümmung, also die Differenz 
von BWS- und LWS-Flexionswinkel, gilt eine 
ähnliche Darstellung: Der graue (schwarze) 
Balken entspricht einem Differenzwinkel von 
weniger (mehr) als 12°.

Das in Abschnitt 3.3 formulierte Projektziel 
einer vollständig computerisierten Erfassung 

von OWAS-Körperhaltungen ist an dieser 
Stelle erreicht. Der OWAS-Erfassungsbogen 
(siehe Abbildung 7, Abschnitt 3.1), aus dem 
die Häufigkeitsverteilung der OWAS-Körper-
haltungen abgeleitet wird, wird nun meßtech-
nisch ausgefüllt und liegt zusammen mit seiner 
Auswertung direkt nach Abschluß der Mes-
sung vor.

In Abbildung 29 ist die Häufigkeitsverteilung 
der OWAS-Matrix (Bein- und Oberkörperhal-
tungen) als prozentualer Anteil der Gesamt-
meßzeit für eine in Kapitel 7 näher beschrie-
bene Praxismessung im Baugewerbe dar-
gestellt. Um aus dieser Häufigkeitsverteilung 
eine Bewertung der Tätigkeit sowie eine 
Einteilung in die verschiedenen OWAS-
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Abbildung 28: 
Ausschnitt eines 
Bewegungsvorgangs in OWAS-
Farbbalken-Darstellung

Abbildung 29: 
Häufigkeitsverteilung der 
OWAS-Körperhaltungen 
(OWAS-Matrix) für eine 
zweistündige  Messung 
einer Tätigkeit beim Pflastern

Belastungsgruppen ableiten zu können, fehlt 
nun noch die Kenntnis der in Verbindung mit 
den eingenommenen Arbeitshaltungen ge-
handhabten Lastgewichte. Bevor dies näher 

erläutert wird, soll im folgenden Kapitel auf 
die Abschätzung der Genauigkeit der Kör-
perwinkel- und Bodenreaktionskraftmessung 
eingegangen werden.
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4.6  Validierung des Meßsystems
 
4.6.1 Validierung der 

Körperwinkelmessung
 
Nach den Herstellerangaben haben alle ver-
wendeten Winkelsensoren eine Auflösung 
von 0,1° und besser. Die Langzeitstabilität 
(Temperaturverhalten, Nullpunktsdrift) jedes 
Sensors wurde in Laborversuchen im BIA und 
später in Praxismessungen getestet und führte 
zu keinen meßbaren Abweichungen.

Um Ungenauigkeiten, die z.B. durch die 
Sensoranbringung auf der Arbeitskleidung 
entstehen, bei der Körperwinkelmessung ab-
zuschätzen, wurden Vergleichsmessungen im 
Biomechaniklabor des französischen BIA-
Partnerinstituts (INRS) mit einem kommer-
ziellen Infrarot-Kamerasystem (VICON1) 
durchgeführt.

Das VICON-System ist eines der in Ab-
schnitt 3.1 erwähnten stationären Labor-
Bewegungsanalysesysteme, welches aus 
mehreren Infrarotkameras und hochreflek-
tierenden Markern, die am Körper des 
Probanden angebracht werden, besteht. In 
Abbildung 30 ist der Meßaufbau, der zur 
Validierung des BIA-Meßsystems verwendet 
wurde, skizziert.

Am Probanden werden sowohl die hochre-
flektierenden Marker (siehe Abbildung 31 b) 

als auch die Winkelsensoren des perso-
nengebundenen Meßsystems angebracht. 
Das VICON-System besteht in der hier 
verwendeten Anordnung aus vier Infra-
rotkameras, mit denen die Reflektionen
der Marker erfaßt werden. Eine Voraus-
setzung für die spätere dreidimensionale 
Rekonstruktion der Marker-Raumkoordina-
ten im PC ist die Kalibrierung des Systems 
mit einer bekannten Markeranordnung 
und vorher festgelegten Kamerastand-
orten.

Die Bewegungen des Probanden können 
dann in einem kleinen Raumbereich (ca. 
6 m2 Bodenfläche) rekonstruiert werden. 
Bei der Durchführung der Messungen wurde 
darauf geachtet, daß die Probandenbe-
wegungen – ausgenommen Torsions- und
Lateralflexionsbewegungen des Oberkör-
pers – parallel zur xz-Ebene des durch 
die Kalibrierung festgelegten Koordina-
tensystems ausgeführt wurden. Dadurch ist 
ein Vergleich der Beinwinkel, welche vom 
BIA-Meßsystem nur in der Sagittalebene 
erfaßt werden, durch Projektion der zuge-
hörigen VICON-Winkel in diese Ebene ein-
fach möglich.

Zur Triggerung beider Systeme wurde mit 
dem Synchronisationssignal des VICON-
Systems ein Funktionsgenerator angesteuert, 
welcher wiederum das für das BIA-System 
erforderliche Synchronisationssignal (siehe 
Abschnitt 4.5.1) generierte.1 Hersteller: Firma Oxford Metrics, England
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Insgesamt führten fünf Probanden vier ver-
schiedene Bewegungsabläufe (Hebevor-
gang, Rumpfbeugung, -torsion und -lateral-
flexion, Kniebeuge) mit jeweils drei Wieder-
holungen aus. In Abbildung 31a ist ein 
Aus-schnitt einer synchron aufgezeichneten 
Messung der Oberkörperflexionswinkel dar-
gestellt. Die Abbildung 31b zeigt das Foto 
einer mit beiden Meßsystemen instrumentier-
ten Probandin.

Jeder Bewegungsablauf enthielt charakte-
ristische Winkelverläufe für mindestens einen 
der sechs Meßwinkel (Knie rechts, Hüfte 
rechts, Oberkörperflexion (LWS und BWS), 
Oberkörpertorsion und -lateralflexion), so 
daß pro Proband und Meßwinkel jeweils 

drei Vergleichsmessungen ausgewertet wer-
den konnten. Dabei wurde die mittlere 
relative Abweichung der Meßwinkelverläufe 
beider Meßsysteme ermittelt.

Die VICON-Körperwinkelverläufe werden 
nach der Messung aus den Positionen 
von jeweils drei Markern berechnet. 
Schwierigkeiten bei der Winkelrekonstruk-
tion treten dann auf, wenn Marker wäh-
rend der Messung durch den Probanden 
kurzzeitig verdeckt waren oder der Pro-
band sich nicht mehr ganz im kalibrierten 
VICON-Meßbereich befand (siehe Abbil-
dung 31a, VICON Flexion BWS, Zeitpunkt 
t = 1,4 bis 2 Sekunden und t = 3,6 bis 
4 Sekunden).

Abbildung 30: 
Meßaufbau zur Validierung 
des personengebundenen 
BIA-Systems mit dem 
Labor-Kamerasystem VICON
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 Die Ergebnisse der prozentualen Abweichun-
gen der Winkelverläufe sind für jede Einzel-
messung in Tabelle E 1 in der Anlage E 
zusammengestellt. 

Die Tabelle 3 zeigt eine Zusammenfassung 
der Meßergebnisse. Hier sind für jeden Meß-
winkel die über alle Messungen gemittelten 
mittleren Abweichungen und Maximalabwei-

Abbildung 31:

a) Ausschnitt einer mit 
VICON-und BIA-System 
synchron aufgenommenen 
Messung der 
Oberkörperflexionswinkel

b) Probandin mit 
BIA-Meßsystem und 
reflektierenden 
VICON-Markern
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chungen des BIA-Systems vom VICON-
System aufgelistet.
 
Es ergeben sich gute Übereinstimmungen bei 
den vergleichbaren Kniewinkel-, Hüftwinkel- 
und Oberkörperflexionswinkelmessungen mit 
Abweichungen deutlich unter 10 %.

Beim Vergleich der Torsions- und Lateral-
flexionswinkel des Oberkörpers treten 
größere Unterschiede der Meßgraphen auf. 
Dies wird im Fall der Torsionsmessung u.a. 
dadurch verursacht, daß das BIA-System die 
Torsion der Wirbelsäule (d.h. oberer Brust-
wirbelsäulen- gegenüber Lendenwirbel-
säulenbereich) direkt mißt, während vom 
VICON-System die absolute Torsionsbewe-
gung inklusive Beckendrehung erfaßt wird. 
Bei der Durchführung der Messung wurde 

deshalb darauf geachtet, daß das Becken 
während der Torsionsbewegung nicht mitro-
tiert. Trotzdem unterscheiden sich die Amplitu-
den der Torsionsgraphen bis zu 80 %.

Eine weitere Fehlerquelle, die auch für die 
Messung der Oberkörperlateralflexion 
gilt, liegt in der Berechnung der Winkel 
aus den absoluten VICON-Markerkoordi-
naten. Diese führte auch in anderen Stu-
dien bei VICON-Messungen von Ober-
körperbewegungen außerhalb der Flexions-/
Extensionsrichtung zu erheblichen Abwei-
chungen [18, 47].

Insgesamt liefert das BIA-Winkelmeßsystem 
reproduzierbare und gute Ergebnisse, wel-
che auch durch die Güte der biomechani-
schen Modellrechnungen zur Vorhersage der 

Tabelle 3:
Ergebnisse der vergleichenden Winkelmessungen (BIA-VICON-System)

Winkel gemittelte Abweichung
(BIA – VICON) in [%]

 Maximalabweichung
 (BIA – VICON) in [%]

Knie rechts (  3,8 ±   1,8)  (  8,0 ±   4,6) 

Hüfte rechts (  3,9 ±   1,5) (10,2 ±   4,2)

Oberkörper-Flexion (BWS) (  3,6 ±   1,1) (  9,7 ±   5,8) 

Flexion (LWS) (  3,4 ±   1,2) (  8,9 ±   6,0)

Lateralflexion (23,5 ± 13,6) (49,2 * 24,7)

Torsion (39,8 ± 21,1) (88,5 ± 23,1)
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Bodenreaktionskräfte (siehe Abschnitt 5.3) 
bestätigt werden.
 
 
4.6.2 Validierung der 

Bodenreaktionskraftmessung
 
Bei der Suche nach einem geeigneten por-
tablen Meßsystem zur Bestimmung der
Bodenreaktionskräfte wurden drei kommer-
zielle pedographische Systeme auf deren 
Genauigkeit hin getestet [2]. Folgende Anfor-
derungen an die Systeme standen bei den 
Untersuchungen im Vordergrund:

❐ Die Meßsohlen sollten eine möglichst 
hohe Sensordichte haben, damit der 
„Druckbypass“, also der auf die sensor-
freien Flächen ausgeübte und dadurch 
meßtechnisch nicht erfaßte Druck, ver-
nachlässigbar klein bleibt.

❐ Eine hohe Meßgenauigkeit jedes einzel-
nen Sensors ist  erforderlich. Die Sensoren 
sollten insbesondere gegenüber Wärme- 
und Feuchtigkeitseinflüssen im Schuh un-
empfindlich sein.

❐ Die Meßergebnisse sollten gut repro-
duzierbar sein.

❐ Die Materialien der Meßsohlen sollten 
ebenfalls beständig gegenüber Wärme 
und Feuchtigkeit sowie auf Druck, Bie-
gung und Scherkräfte belastbar sein.

Das novel-pedar-System entsprach den oben 
genannten Anforderungen am ehesten. 
Bei statischen Körperhaltungen waren Last-
gewichtsaufnahmen in 5-kg-Schritten unter-
scheidbar, und der Fehler lag im Bereich der 
Herstellerspezifikationen (± 5 % bei Belastun-
gen von mehr als 5 N/cm2 pro Sensor).

Morlock untersuchte ebenfalls die Genauig-
keit des novel-pedar-Systems u.a. durch 
Gewichtsmessungen bei einem Probanden-
kollektiv unter verschiedenen Belastungsbe-
dingungen [18]. Im ruhigen Stand sind eini-
ge Sensoren der Sohle mit einem geringeren 
Druck als 3 N/cm2 belastet. Daher wurde 
hier ein höherer mittlerer Fehler von 12,4 % 
bei der Bodenreaktionskraftmessung ermittelt.

Um eine Aussage über die Meßgenauigkeit 
der pedar-Sohlen während dynamischer Be-
lastungen machen zu können, wurden die 
pedar-Meßwerte zeitlich synchron mit denen 
einer geeichten hochauflösenden Fußdruck-
meßplattform der Firma Kistler aufgenommen 
(siehe [2]).

In Abbildung 32 ist der mit beiden Systemen 
synchron aufgenommene Bodenreaktions-
kraftverlauf für die Messung einer Kniebeuge 
dargestellt.

Die Meßsohlen zeigen ein gutes dynami-
sches Verhalten. Probleme treten jedoch dann 
auf, wenn das Schuhwerk, in das die Sohlen 
eingelegt werden, während der Bewegung 
geknickt wird. Bei der Messung einer Knie-
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Abbildung 32:
Synchron aufgenommene 
Bodenreaktionskraftmessungen 
während einer Kniebeuge, aus [2]
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Kniebeuge (siehe Abbildung 32) liegt in 
diesem Fall das Belastungsmaximum des 
novel-Meßgraphen weit über dem der 
Kistler-Meßkurve. Dies rührt daher, daß die 
Schuhkappe des geknickten Schuhs zu-
sätzlich auf die Sohle drückt und somit die
Bodenreaktionskraftmessung verfälscht. 
Dieser Effekt kann durch weiches Schuh-
werk verringert werden. Dies ist allerdings 
keine Lösung für Praxismessungen, bei denen 
gewöhnlich Arbeitssicherheitsschuhe mit 
Stahlkappen getragen werden. Hier ist es 
notwendig, entweder die Meßwerte bei 

geknicktem Schuhwerk zu verwerfen oder 
den zusätzlichen Druck unter der Schuhkappe 
zur Kompensation des überhöhten Sohlen-
drucks zu messen.

Als ein weiteres Problem stellten sich Ruhe-
gewichtsschwankungen heraus, die auf-
traten, wenn der Nullpunkt der Sohlen 
über mehrere Stunden nicht nachkalibriert 
wurde. Aus diesem Grund sollte bei Praxis-
messungen öfter eine Nullpunktsnachkali-
brierung der Sohlen vorgenommen wer-
den.
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5.1 Biomechanische 
Kettenmodelle

Die Bodenreaktionskraft  ist die Kraft, die 
die Körper- und Lastgewichtskraft ( Körper + 

Last) zusammen mit der aus der Körper- und 
Lastdynamik resultierenden Kraft D kompen-
siert. Es gilt:  = – ( Körper + Last + D). 
Zur Bestimmung des gehandhabten Lastge-
wichtes ist deshalb neben der Bodenreak-
tionskraft auch die Kenntnis der Dynamik der 
Körperteilmassen notwendig, um auf das der 
Bewegung zugrundeliegende Ruhegewicht 
schließen zu können [2]. Das Ziel der folgen-
den Kapitel ist es, den aus dieser Dynamik 
resultierenden Anteil D der Bodenreaktions-
kraft mit Hilfe eines mechanischen Mensch-
modells zu ermitteln.

In der Biomechanik werden mechanische Ket-
tenmodelle (englisch: link segment models) 
des menschlichen Körpers zur Beschreibung 
und Analyse von menschlichen Bewegungen 
herangezogen. Muskelkräfte, äußere Kräfte 
und die Gravitationskraft wirken auf die 
menschlichen Körperteile und sind für deren 
Bewegung verantwortlich. Da die direkte 
Messung von den zwischen Körperteilen wir-
kenden Reaktionskräften oder -momenten 
schwer zu realisieren ist, bietet die mechani-
sche Modellierung eine gute Möglichkeit zu 
deren indirekter Berechnung. Dabei hat man 
sich die Körperteile, die über die Körperge-
lenke relativ zueinander beweglich sind, als 
Kettenglieder einer aus starren Massen beste-

henden Kette vorzustellen. Wie bei der Be-
wegung der einzelnen Kettenglieder einer 
Kette hängen auch die Bewegungen der Kör-
perteile voneinander ab.

Bei der Entwicklung eines biomechanischen 
Kettenmodells des Menschen wird meist von 
folgenden vereinfachenden Annahmen aus-
gegangen (siehe Abbildung 33 auf Seite 60) 
[48]:

❐ Jedes Kettenglied hat eine feste Masse, 
die als konzentriert in dessen Schwer-
punkt angenommen wird.

 
❐ Die Verbindungen der einzelnen Körper-

teile/Kettenglieder werden durch ideali-
sierte Scharnier- oder Kugelgelenke 
realisiert.

❐ Die Massenträgheitsmomente ändern sich 
während der Bewegung nicht (keine 
„Schwabbelmassen“).

❐ Die Länge der Körperteile und damit die 
Abstände der Gelenkpunkte sind kon-
stant.

Wenn die auf das mechanische System ein-
wirkenden externen Kräfte, die Bewegung 
der Kettenglieder (Kinematik) sowie deren 
Abmessungen und mechanischen Eigenschaf-
ten (Trägheitsmomente, Lage der Schwer-
punkte) bekannt sind, können die auf die 
Gelenke wirkenden Reaktionskräfte und 
-momente berechnet werden (inverse Mecha-
nik).

R
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Im Fall des Menschmodells kann das BIA-
Meßsystem die kinematischen Informationen 
des Körpers und die Bodenreaktionskräfte, 
die – sofern sich der Proband nicht abstützt – 
die von außen einwirkenden Kräfte beinhal-
ten, liefern.

Die Längen, Trägheitsmomente, Massen und 
Lagen der Schwerpunkte der einzelnen Kör-
perteile müssen entweder meßtechnisch be-
stimmt (zugehörige Methoden, siehe [49]) 
oder anthropometrischen Atlanten (z.B. [50]), 
in denen die Ergebnisse von anthropometri-

schen Studien zusammengefaßt sind, entnom-
men werden.

Je nach Rasse, Geschlecht und Körperbau
variieren die anthropometrischen Daten er-
heblich. In dieser Arbeit wurden für die 
Körperteillängen, -massen und Lage der 
Schwerpunkte anthropometrische Durch-
schnittswerte aus Studien von Drillis und 
Contini verwendet [51].

In Abbildung 34 sind die mittleren Länge-, 
Masse- und Schwerpunktsdaten als Prozent-
anteil der gesamten Körperlänge bzw.
-masse in der Sagittalebene dargestellt. Die 
in den späteren Rechnungen verwendeten, 
dreidimensionalen Koordinaten der Körperteil
gelenke und -schwerpunkte sind in den Tabel-
len der Anlage F aufgelistet.

Für die Trägheitsmomente der Körperteile
bezüglich der Gelenkpunkte wurden eben-
falls mittlere Werte aus [52] und [53] ver-
wendet, welche als Funktion der Körper-
teillänge und -masse berechenbar sind.

5.2 Die Mechanik einer Kette

Bevor im nächsten Kapitel das konkrete me-
chanische Modell des Menschen vorgestellt 
wird, soll hier zunächst auf die Mechanik 
einer aus starren Körpern zusammengesetz-
ten Kette näher eingegangen werden.

Abbildung 33:
Prinzip eines biomechanischen Kettenmodells, mi:
Masse, Ii Trägheitsmoment, aus [48]
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In Abbildung 35 ist eine aus mehreren Glie-
dern zusammengesetzte Kette, deren erstes 
Kettenglied am unteren Gelenkpunkt fest mit 
dem Boden verbunden ist, dargestellt.

Zur Beschreibung der Kinematik der Kette sol-
len im folgenden die Beschleunigungen der 
Kettengliederschwerpunkte Si und Gelenk-
punkte Pi berechnet werden. Diese setzen 

Abbildung 34:
a) Länge der Körperteile als 
prozentualer Anteil an der 
Gesamtkörperhöhe
b) Gewichte der Körperteile 
als prozentualer Anteil des 
Gesamtkörpergewichtes
(Werte aus [51], Zeichnung aus 
[54])
c) Lage der Gelenkpunkte und 
Körperteilschwerpunkte als prozen-
tualer Anteil der Körperteillänge
(Werte aus [53], Zeichnung aus 
[49])
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Abbildung 35: 
Kette aus starren Körpern mit Gelenkpunkten Pi, 
Schwerpunkten Si, Massen mi  und Trägheits-
momenten (ϕi, skizziert nach [54]

aPi t( ) aPi 1–= ϖi 1–(+ Pi 1–⋅ P1 )

aP1 ϖk(
k 1=

i 1–

∑+= PkPk 1+ )⋅

aS1 aP1 ϖ1 P1S1 )⋅(+=

aS2 aP2 ϖ2 P2S2 )⋅(+=

aS3 aP3 ϖ3 P3S3 )⋅(+=

sich aus der Überlagerung von Translations- 
und Rotationsbewegung zusammen. Für die 
Beschleunigungsvektoren  der Gelenk-
punkte Pi gilt (übernommen aus [54]):

Allgemein:

Die Berechnung der Beschleunigungen der 
Schwerpunkte  erfolgt analog:

Allgemein:

Zur Veranschaulichung der Kinetik einer 
Kette, also der Kräfte, welche der Kinematik
der einzlenen Kettenglieder zugrunde liegen, 
sind in Abbildung 36 die Kräfte- und Dreh-
momentverhältnisse eines herausgeschnitte-
nen Kettengliedes dargestellt.

Für jedes herausgeschnittene Kettenglied wer-
den die Kräfteverhältnisse durch den Schwer-
punktsatz beschrieben:

Die Bewegung des Schwerpunktes Si des
i-ten Kettengliedes wird durch seine Ge-

aPi t( )

aSi
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wichtskraft  und die Reaktionskräfte  
und  bestimmt. Dabei bezeichnet  

  die Reaktionskraft, die vom vorher-
gehenden (i-1-ten) auf das i-te Kettenglied 
(vom i-ten auf das nachfolgende (i+1-te) Ket-
tenglied) wirkt. Die Gleichung 6 kann für 
jedes Kettenglied aufgestellt werden, so daß 
mit Kenntnis der kinematischen Daten und der 
Kettengliedermassen und -abmessungen die 
zwischen den Gliedern auftretenden Reak-
tionskräfte bestimmt werden können.

Für die Drehmomentverhältnisse eines heraus-
geschnittenen Kettengliedes gilt (siehe Abbil-
dung 36):

Mit den vorgestellten Gleichungen 4 bis 7 
ist eine Berechnung der an beliebigen Ge-
lenken der Kette auftretenden Kräfte und 
Momente möglich. Im nächsten Kapitel wird 

die Mechanik der Kette auf ein Mensch-
modell übertragen, um aus der gemessenen 
Körperkinematik und den anthropometrischen 
Daten des Probanden eine Vorhersage der 
Bodenreaktionskräfte treffen zu können.

 

5.3 Modell zur Vorhersage der 
Bodenreaktionskräfte

 
Nachdem in den letzten Kapiteln die bio-
mechanischen Grundlagen und die Mecha-
nik einer Kette vorgestellt wurden, erfolgt nun 
die Umsetzung der Kettenmodellidee auf den 
menschlichen Körper (siehe Abbildung 37).

G1 R1

Ri 1+ Ri

R( i 1+ )

Abbildung 36:
Einwirkende Kräfte und
Drehmomente bei einem
herausgeschnittenen Kettenglied

: Reaktionskräfte
: Reaktionsmomente

: Gewichtskraft
: Gelenkpunkte

: Schwerpunkt
: Masse und
: Trägheitsmoment bzgl.

des Schwerpunktes
skizziert nach [54]

Ri Ri 1+,
Mi Mi 1+,
Gi

Pi Pi 1+,
Si
mi
θSi
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Das in Abbildung 37 dargestellte Modell 
besteht aus insgesamt zehn Kettengliedern:
 
Kettenglieder 1R, 1L:
rechter/linker Fuß

Kettenglieder 2R, 2L:
rechter/linker Unterschenkel

Kettenglieder 3R, 3L:
rechter/linker Oberschenkel

Abbildung 37:
Kettenmodell des Menschen 
zur Vorhersage von 
Gelenkreaktionskräften 
und -momenten
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Kettenglied 4:
Becken

Kettenglied 5:
Lendenwirbelsäule (L1 - L5)1

Kettenglied 6:
Brustwirbelsäulenbereich (Th12 - Th6)

Kettenglied 7:
Rumpf oberhalb des oberen Brustwirbel-
säulenbereichs, Hals, Kopf, Arme

Die Kettenglieder sind über idealisierte Schar-
nier- oder Kugelgelenke (Gelenkpunkte Pi), 
welche nur rotatorische Bewegungen zulas-
sen, miteinander verbunden. Mit ϑi sind die 
Winkel bezeichnet, die mit Hilfe der in Kapi-
tel 4 beschriebenen Sensorik gemessen wer-
den:

ϑ1R/ϑ1L:
rechter/linker Kniewinkel in der Sagittal-
ebene

ϑ2R/ϑ2L:
rechter/linker Hüftwinkel in der Sagittalebene

ϑ3_LWS:
Oberkörperflexionswinkel, gemessen im 
LWS-Bereich

ϑ3_BWS:
Oberkörperflexionswinkel, gemessen im 
BWS-Bereich

ϑ3_LF:
Oberkörperseitneigungswinkel

ϑ3_Tors:
Oberkörpertorsionswinkel, gemessen zwi-
schen BWS- und LWS- Bereich

Sofern die Meßwinkel ϑi einen Bezug zum 
äußeren, festen Koordinatensystem haben, 
sind sie identisch mit den Modellwinkeln 
ϕi (ϑ3_LWS = ϕ3_LWS, ϑ3_BWS = ϕ3_BWS, 
ϑ3_LF = ϕ3_LF).  Andernfalls werden sie in ab-
solute Winkel ϕi umgerechnet (siehe Umrech-
nung der Beinwinkel in Abschnitt 4.5.2). Der 
Flexionswinkel des Beckens  ϕ3_B wird zu 
Anfang jeder Messung aus der Differenz des 
LWS-Flexionswinkels und der Hüftwinkel bei 
Oberkörperflexionsbewegungen mit durch-
gestreckten Beinen bestimmt. Bis zu einem 
Grenzflexionswinkel des Oberkörpers stim-
men Hüftwinkel und LWS-Flexionswinkel 
ϕ3_LWS überein. Bei größeren Flexionswin-
keln des Oberkörpers nimmt ϕ3_LWS in stärke-
rem Maße zu als ϕ3_B. Daher wird eine 
individuelle Kalibrierung durchgeführt, so daß 
ϕ3_B später aus dem Verlauf des LWS-Fle-
xionswinkels ϕ3_LWS rekonstruiert werden 
kann.

In Abbildung 38 (siehe Seite 66) ist das hier 
verwendete Koordinatensystem dargestellt.

Es ist ein raumfestes, kartesisches Koordi-
natensystem, dessen Nullpunkt in der rechten 
Ferse liegt (übernommen aus [54]). In den
Tabellen der Anlage  F sind die zugehörigen, 

1 Die Bezeichnungen von Wirbelkörpern und Zwischen-
wirbelscheiben sind in Abschnitt 2.1 beschrieben
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dreidimensionalen Koordinaten der Körper-
gelenke und Körperteilschwerpunkte einer 
aufrecht stehenden Person zusammengestellt.

Das Kettenmodell dient im folgenden dazu, 
aus der gemessenen Körperkinematik zu-
sammen mit den bekannten Körperteilmas-
sen und -abmessungen den zu erwartenden 
Bodenreaktionskraftverlauf vorherzusagen. Im 
zweiten Schritt wird die Vorhersage mit dem 
über die Fußdrucksohlen gemessenen Boden-
reaktionskraftverlauf verglichen, um so eine 
Aussage über die äußeren Kräfte, die auf den 
Probanden eingewirkt haben (wie z.B. Last-
gewichtskräfte), machen zu können.

Zur Herleitung einer Gleichung, die eine 
Vorhersage der Bodenreaktionskräfte ermög-
licht, wird zunächst für jedes Kettenglied die 
Schwerpunktsatzgleichung (Gleichung 6) aus 
Abschnitt 5.2 aufgestellt.

Die insgesamt zehn Gleichungen 8 a) bis j) 
enthalten elf Reaktionskräfte ( 1R, 1L, 2R, 

2L, 3R, 3L, 4R, 4L, 5, 6, 7) als 
Unbekannte. 8ist gleich , da kein Ketten-
glied über dem Gelenkpunkt P8 existiert, auf 
das eine Reaktionskraft wirken könnte.

Von diesen Unbekannten ist zunächst die ge-
samte Reaktionskraft 1 (mit 1 = 1R + 

1L) unter den Füßen von Interesse. Daher 
werden die Gleichungen 8 a) bis j) ineinan-
der eingesetzt und nach der Bodenreaktions-
kraft 1 umgestellt:

Die Beschleunigungen , welche die kine-
matischen Informationen der einzelnen Ket-
tenglieder enthalten, berechnen sich nach 
Gleichung 5 (Abschnitt 5.2).

Zur Vorhersage der Bodenreaktionskraft 
muß mindestens ein Bein Bodenkontakt 
haben. Die Schwerpunktbeschleunigung 
des Fußes  des Bodenkontaktbeines ist 
somit gleich , während die des Beines 
ohne Bodenkontakt nach den Gleichungen 
(4/5) der Kettenmechanik berechnet wer-
den kann.

Die Rotationsbewegung des Fußes bezüglich 
des Fußknöchels ( ) wird nicht gemes-
sen und ist in den folgenden Rechnungen 
vernachlässigt. Bei der Berechnung einer 
Drehmomentkette ist die Lage des Fußknö-
chels P2 bezüglich des Kraftangriffspunktes 

R R R

R R R R R R R R

R 0

R R R

R

R

aSi

aSFuss

0

ω1R ω1L,

Abbildung 38:
Raumfestes, kartesisches Koordinatensystem, aus [54]
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Gleichung 8:
Schwerpunktsatz für 
jedes Kettenglied

P1 der Fußdruckmeßsohlen von größerem 
Interesse (siehe Abschnitt 6.2.2).

Im Spezialfall des beidbeinigen Bodenkon-
taktes ( ) berechnet sich die 
Bodenreaktionskraft   nach Gleichung 10 
(siehe Seite 68).

Dabei gelten für die Winkelgeschwindigkei-
ten  und die Gewichtskraft in Glei-
chung 10 die in der Legende aufgeführten 
Beziehungen.

Wenn keine Bewegung stattfindet 
, so folgt aus Gleichung 10, daß die 

aS1R aS1L 0==

R1

ωi Gges

ωi ω
˙

i=

0=

Gleichung  9:
Bodenreaktionskraft
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Gleichung 10: Vorhersage der Bodenreaktionskraft R1

Legende zu Gleichung 10: Winkelgeschwindigkeiten und Gewichtskraft
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Bodenreaktionskraft 1 vom Betrag her 
gleich der Körperruhegewichtskraft des Pro-
banden ist. Im Fall von zusätzlicher Körper-
dynamik beschreiben die - und -Terme 
in Gleichung 10 eine gegenüber der Ruhe-
bodenreaktionskraft erhöhte bzw. verminder-
te Bodenreaktionskraft (Be- bzw. Entlastung).

Nach Berechnung der in Gleichung 10 ent-
haltenen Vektorprodukte ist die z-Komponente 
von 1, welche sich allgemein in Form von 
Gleichung 11 ausdrücken läßt, für die wei-
tere Analyse von Interesse. 

Mit den in Abschnitt 4.2.3 vorgestellten Fuß-
druckmeßsohlen wird die Vertikalkomponente 
der Bodenreaktionskraft  gemessen. 
Im Gegensatz zu der mit dem Modell vorher-
gesagten vertikalen Bodenreaktionskraft ( 1) 
enthält  die äußeren Kräfte, die 
zusätzlich auf den Probanden eingewirkt 
haben. Zur Lastgewichtsbestimmung werden 
deshalb beide Kraftverläufe miteinander ver-
glichen, um das Ruhegewicht, welches der 

Bewegung zugrunde gelegen hat, zu ermit-
teln.

In Abbildung 39 (siehe Seite 70) ist ein Aus-
schnitt einer Bodenreaktionskraftmessung mit 
der zugehörigen Kraftvorhersage dargestellt.

Der Messung in Abbildung 39 lag folgender 
Bewegungsablauf zugrunde:

R

ωi ω
˙

i

R

R1mess( )

R

R1mess( )z

Zeitintervall/
Zeitpunkt [min:s]

 Probandenbewegung

 01:48 - 01:49 Ruhiger Stand

 01:49 - 01:52 Kniebeuge

 01:52 - 01:54 Rumpfvorbeugung

 01:54 - 01:56 Ruhiger Stand

 01:56 - 01:57 Aufnahme eines 
10-kg-Lastgewichtes

 01:57 - 02:00 Ruhiger Stand mit Lastgewicht

 02:00 - 02:02 Gehen (2 Schritte)

Gleichung 11:
Vertikalkomponente der Bodenreaktionskraft

       ☞
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Es zeigt sich eine gute Übereinstimmung zwi-
schen dem gemessenen und dem mittels 
Modell vorhergesagten Verlauf der Boden-
reaktionskraft, so daß eine hohe Güte des 
biomechanischen Modells und der Winkel-
meßwerte bestätigt wird. Sobald der Pro-

band ein Lastgewicht aufnimmt, wird dies an 
der Differenz beider Graphen sichtbar (siehe 
Abbildung 39).

Bei näherer Betrachtung der Graphen in 
Abbildung 39 fällt jedoch auf, daß die 
Extrema des Modellrechnungsgraphen teil-
weise gegenüber dem Meßwertgraphen 
zeitlich verschoben sind. Dabei können 
die Extrema der Modellvorhersage sowohl 
zeitlich vor denen der Messung (siehe z.B. 
Belastungsmaximum zum Zeitpunkt t = 1:51 
[min:s]) als auch zeitlich nach denen der 
Messung (siehe z.B. Belastungsmaximum 
zum Zeitpunkt t = 1:53 [min:s]) auftreten. 
Die Ursache dieser nicht systematisch auf-
tretenden Abweichungen könnte in den 
Unterschieden zwischen den vereinfachten 

 02:02 - 02:03 Absetzen des Lastgewichtes

 02:03 - 02:06 Bewegung ohne Lastgewicht

 02:07 - 02:10 Während des Gehens: 
Erneute Lastgewichtsaufnah-
me (10 kg)

 02:10 - 02:11 Ruhiger Stand mit 
10-kg-Lastgewicht

Zeitintervall/
Zeitpunkt [min:s]

 Probandenbewegung

Abbildung 39:
Messung und Modellvorhersage 
der Bodenreaktionskraft
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Modellannahmen (idealisierte Gelenke, 
starre Massen) und den tatsächlichen mecha-
nischen Eigenschaften des menschlichen Kör-
pers begründet sein.

Im nächsten Kapitel wird ein Computeralgo-
rithmus vorgestellt, der mit Hilfe der gemesse-
nen und vorhergesagten Bodenreaktions-
kräfte eine automatisierte Erkennung der 
gehandhabten Lastgewichte ermöglicht.

5.4 Algorithmus zur Ermittlung des 
gehandhabten Lastgewichtes

Bei statischen Körperhaltungen erhält man 
die Lastgewichtskraft sehr einfach aus der 
Differenz der gemessenen Bodenreaktions-
kraft und der bekannten Körperruhegewichts-
kraft des Probanden. Im Fall von zusätzlicher 
Körperdynamik sind erhöhte Bodenreaktions-
kräfte, die aufgrund von Lastgewichtsaufnah-
men entstehen, schwer von den durch die 
Körperbewegung verursachten Kraftspitzen 
zu unterscheiden, da beide betragsmäßig in 
der gleichen Größenordnung liegen (siehe 
Abbildung 39). Daher wird neben der ge-
messenen auch die mittels Kettenmodell 
vorhergesagte Bodenreaktionskraft (Ab-
schnitt 5.3) zur Ermittlung des gehandhabten 
Lastgewichtes herangezogen. In der Modell-
rechnung werden Lastgewichtskräfte nicht be-
rücksichtigt, so daß die Differenz aus gemes-
sener   und vorhergesagter   

Bodenreaktionskraft eine Aussage über das 
gehandhabte Lastgewicht zuläßt.
 
In Abbildung 40 (siehe Seite 72) ist die Diffe-
renz ( ) für die in Abbildung 39 
gezeigte Messung dargestellt.

Durch die in Abschnitt 5.3 erwähnten Zeit-
verschiebungen zwischen Modell- und Meß-
kraftverlauf ist das Differenzsignal in Abbil-
dung 40 stark verrauscht, so daß hieraus eine 
Lastgewichtserkennung nicht direkt möglich 
ist. Im Rahmen dieser Arbeit wurde daher ein 
Verfahren zur Rekonstruktion der Gesamt-
gewichtskraft einfach aus der Differenz der 
gemessenen Bodenreaktionskraft und der 
Gewichtskraft , die der 
Bewe-gung zugrunde gelegen hat, entwik-
kelt:

Dazu dienen zunächst die Nullstellen der 
Dynamikfunktion  aus Gleichung 11, um die 
Zeitpunkte, in denen die Lastgewichtskraft 
einfach aus der Differenz der gemessenen 
Bodenreaktionskraft und der Gewichtskraft 
des Probanden ermittelt werden kann, zu be-
stimmen.

Zeitintervalle ∆t, in denen die Körperbe-
wegungen des Probanden gering waren, 
werden als „Statikintervalle“ bezeich-
net und mit Hilfe der Bedingung 
„  ≤ 20 N über
eine Meßzeit ∆t von mindestens 0,5 Sekun-R1mess( )z R1( )z( )

R1mess( )z R1( )z–

GKoerper GLast+( )

f

f ϕi ϕ̇i ϕ̇̇i lKoerper mKoerper ),,,,(



5 Bestimmung des gehandhabten Lastgewichtes

72

den“ detektiert. Innerhalb der Statikintervalle 
wird eine Mittelung der gemessenen Boden-
reaktionskraft vorgenommen (siehe Abbil-
dung 41). Sofern die Standardabweichung 
der Mittelung nicht zu groß ist, gilt für diese 
Bereiche:

Auch in hochdynamischen Teilen der Mes-
sung besitzt die Funktion  von Gleichung 11 
Nullstellen, da Beschleunigungs- und Brems-
phasen in einem Bewegungsablauf immer in 
Folge auftreten.

Folgen mindestens drei Nullpunktdurchgänge 
in kurzen Zeitabständen hintereinander, so 

wird das Intervall als Dynamikintervall be-
zeichnet und eine Mittelung der gemessenen 
Bodenreaktionskräfte in den Nullstellen vor-
genommen (siehe Abbildung 42, Seite 74).

Für die dann noch verbleibenden Zeitinter-
valle, die weder als Statik- noch als Dynamik-
intervall erkannt wurden, wird  
ebenfalls gemittelt. Ist die Standardabwei-
chung der Mittelung klein, so wird der Mittel-
wert als Gesamtgewichtskraftwert über-
nommen. Andernfalls wird das Intervall in
Untereinheiten, bei deren -Mittel-
wertbildung die Standardabweichung ge-
ringer ist, unterteilt. Dadurch bleibt z.B. der 
Zeitpunkt einer Lastgewichtsaufnahme im 
rekonstruierten Gesamtgewichtskraftgraphen 
erkennbar.

f

R1mess( )z

R1mess( )z

Abbildung 40:
Differenz der Bodenreaktionskraft-
messung und -modellvorhersage
R1mess )z( R1 )z(–( )
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Den gewünschten Lastgewichtskraftverlauf 
erhält man aus der Differenz der rekonstruier-
ten Gesamtgewichtskraft und der Körperge-
wichtskraft des Probanden. 

Damit sind die Zeitintervalle ∆t’, in denen die 
Aufnahme eines Lastgewichtes detektiert 
wurde, bekannt. Als Kontrollmechanismus 
wird eine Mittelung der in Abbildung 40 dar-
gestellten Differenzkräfte ( ) 
innerhalb der Zeitintervalle ∆t’ durchgeführt 
und mit den Lastgewichtskräften der rekon-
struierten Gesamtgewichtskraft verglichen. 
Stimmen die Differenzkraftmittelwerte mit 
den erkannten Lastgewichtskräften in einem 
Toleranzbereich von ± 30 N überein, 
so wird das ermittelte Lastgewicht akzep-
tiert.

Zusammenfassend ist in in Abbildung 43 
(siehe Seite 75) ein Ablaufdiagramm des
beschriebenen Lastgewichts-Erkennungs-
algorithmus und in Abbildung 44 ( siehe
Seite 76) das Ergebnis der Rekonstruktion 
des Gesamtgewichtskraftverlaufes für die 
besprochene Messung dargestellt.

Das vorgestellte Verfahren ist sowohl in Labor-
versuchen als auch bei einer Praxismessung 
(siehe Kapitel 7) erfolgreich angewendet wor-
den. Unter Laborbedingungen wurde wei-
ches Schuhwerk verwendet, um die Meßfeh-
ler, die durch die in Abschnitt 4.6.1 beschrie-
benen Drucküberhöhungen entstehen, zu 
vermeiden. Die gehandhabten Lastgewichte 
wurden auch bei hochdynamischen Messun-
gen in 5-kg-Abstufungen zuverlässig erkannt.

R1mess )z R1( )z–(

Abbildung 41:
Mittelwertbildung bei 
der Detektion von 
„Statikintervallen“
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Abbildung 42:
Mittelwertbildung bei 
Dynamikintervallen

Bei der Praxismessung erfolgte die Boden-
reaktionskraftmessung in Sicherheitsschuhen. 
Die gehandhabten Lastgewichte konnten hier 
in 10-kg-Abstufungen unterschieden werden, 
was für eine Bewertung der Tätigkeit nach 
der OWAS-Methode (siehe Abschnitt 6.1) 
ausreicht.

Mit der Lastgewichtserkennung ist nun die 
vollständige Analyse der Tätigkeit nach dem 
OWAS-Verfahren möglich. Der gesamte 
Tätigkeitsablauf kann mit Hilfe der Farbbal-
kendarstellung einfach wiedergegeben wer-
den. In Abbildung 45 (siehe Seite 76) ist dies 
für einen kurzen Hebevorgang dargestellt.
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Abbildung 43:
Ablaufdiagramm der
Lastgewichtsermittlung,
Erklärung im Text
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Abbildung 44:
Rekonstruktion der Gesamt-
gewichtskraft ,
die der Bewegung zugrunde
gelegen hat

GKoerper GLast+

Abbildung 45:
OWAS-Farbcodedarstellung für
einen Tätigkeitsablauf
(ab Zeitpunkt t = 0 s in der Reihen-
folge: Stehen, Aufnahme eines 
Lastgewichtes (12 kg) 
mit gebeugtem Oberkörper und 
gebeugten Beinen, Last halten, 
Kniebeuge mit Last, Last halten,
Last mit gebeugtem und tordiertem 
Oberkörper sowie gebeugten Bei-
nen absetzen, Stehen)
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6.1 Auswertungsverfahren 
nach der OWAS-Methode

 
Die Meßdaten der äußeren Belastung des 
Probanden sollen im folgenden dazu verwen-
det werden, eine Beurteilung hinsichtlich der 
körperlichen Beanspruchung bei der Ausfüh-
rung der Tätigkeit vorzunehmen. Dazu dienen 
zwei unterschiedliche Herangehensweisen: 
In diesem Kapitel erfolgt eine Beurteilung 
nach der arbeitswissenschaftlichen OWAS-
Methode (siehe Abschnitt 3.1, [21]), und in 
Abschnitt 6.2 werden die Belastungsmeß-
daten für eine biomechanische Modellrech-
nung zur Bestimmung der Beanspruchung 
einer Lendenwirbelsäulen-Bandscheibe her-
angezogen.

Die finnische OWAS-Methode ist ein arbeits-
wissenschaftliches Verfahren zur Klassifizie-
rung und Beurteilung von Arbeitshaltungen, 
welches schon oft in der Praxis für sehr ver-
schiedene Tätigkeiten erfolgreich angewen-
det wurde (z.B. im Baugewerbe [55], in 
Autowerkstätten [56] und im Krankenhaus 
[57]). 

Die in Abschnitt 4.5.3 beschriebene Erken-
nung von OWAS-Körperhaltungen führte
zu der in Abbildung 29 dargestellten 
OWAS-Häufigkeitsverteilung, welche die 
prozentualen Anteile der Arbeitshaltungs-
typen an der Gesamtmeßzeit angibt. Zu-
sammen mit der Ermittlung der gehandhab-
ten Lastgewichte (Abschnitt 5.4) wird im fol-

genden eine Bewertung der Tätigkeit hin-
sichtlich ihrer möglichen Gesundheits-
gefährdung durchgeführt. Dazu werden 
die Häufigkeiten der OWAS-Codes (Körper-
haltung und Lastgewicht) in einen Vordruck 
übertragen, auf dem durch Farbkennzeich-
nungen Belastungsgruppen zur Beurteilung 
und Dringlichkeitsanweisungen zur Umge-
staltung der Tätigkeit angegeben sind. In Ab-
bildung 46 (siehe Seite 78) ist der OWAS-
Auswertungsvordruck, der vom Aufbau her 
dem OWAS-Erfassungsbogen (Abbildung 7, 
Abschnitt 3.1) ähnelt, dargestellt.

Jedem Eintrag der Basis-OWAS-Matrix (aus-
genommen sind die OWAS-Zusatzhaltun-
gen) ist eine der folgenden vier empirisch 
ermittelten Belastungsgruppen (Maßnahmen-
klassen) zugeordnet [22]:

Maßnahmenklasse 1 (schwarze Felder):
„Die Körperhaltung ist normal. Maßnahmen 
zur Arbeitsgestaltung sind nicht notwendig.“

Maßnahmenklasse 2 (gepunktete Felder):
„Die Körperhaltung ist belastend. Maßnah-
men, die zu einer besseren Arbeitshaltung 
führen, sind in der nächsten Zeit durchzufüh-
ren“.

Maßnahmenklasse 3 (marmorierte Felder):
„Die Körperhaltung ist deutlich belastend. 
Maßnahmen, die zu einer besseren Arbeits-
haltung führen, müssen so schnell wie mög-
lich vorgenommen werden“.
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Maßnahmenklasse 4 (weiße Felder):

„Die Körperhaltung ist deutlich schwer be-
lastend. Maßnahmen, die zu einer besseren 
Arbeitshaltung führen, müssen unmittelbar 
getroffen werden“.

Die Zuordnung der Arbeitshaltungen zu den 
Maßnahmenklassen basiert auf den Unter-
suchungen von Experten [58].

Das Auswertungsschema der Abbildung 46 
bringt die Erkennung von OWAS-Körperhal-

Abbildung 46:
OWAS-Auswertungsvordruck, aus [22]
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tungen und der zugehörigen Einteilung in die 
OWAS-Lastgewichtsklassen direkt mit einer 
Beurteilung hinsichtlich der Gesundheitsge-
fährdung der Tätigkeit in Verbindung. Aus der 
in Abbildung 29 (Abschnitt 4.5.3) dargestell-
ten Häufigkeitsverteilung der gemessenen 
Körperhaltungen einer Tätigkeit im Bauge-
werbe kann daher zusammen mit der zuge-
hörigen Lastgewichtsverteilung und den Beur-
teilungsvorschriften der Abbildung 46 eine 
Häufigkeitsverteilung der OWAS-Maßnah-
menklassen abgeleitet werden (siehe Abbil-
dung 47).

Die Häufigkeitsverteilung der OWAS-Maß-
nahmenklassen in Abbildung 47 stellt ein 
übersichtliches Belastungsprofil der untersuch-
ten Tätigkeit dar. Hieraus kann eine Verbes-
serung der Arbeitshaltungen in der durch die 

Maßnahmenklassen festgelegten Dringlich-
keitsreihenfolge abgeleitet werden.

In einer weiteren Beurteilungsstufe wird die 
Häufigkeit des Vorkommens von OWAS-
Körperteilhaltungen getrennt ausgewertet. 
Dazu wird jede Ziffer des OWAS-Codes 
statistisch gesondert behandelt. So werden 
z.B. alle registrierten Rückenhaltungen gleich 
100 % gesetzt und die einzelnen OWAS-
Rückenhaltungstypen (1 bis 4) in Prozenten 
der gesamten Rückenhaltungen ausgedrückt. 
Die Ergebnisse der Körperteilanalysen wer-
den in einen „Änderungsempfehlungsvor-
druck“ (siehe Abbildung 48 auf Seite 80), 
der eine Beurteilung nach dem oben be-
schriebenen Maßnahmenklassenschema vor-
sieht, eingetragen. Die Maßnahmenklassen 
in jeder Zeile der einzelnen Körperteilhaltun-

Abbildung 47:
Häufigkeitsverteilung der 
OWAS-Maßnahmenklassen für 
Praxismessung „Pflasterer“, 
bezogen auf die gesamte 
Körperhaltung, aus [59]
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gen sind mit einem Schrägstrich getrennt. Da-
mit soll angedeutet werden, daß die Grenzen 
zwischen den einzelnen Maßnahmenklassen 
fließend sind.

Im Änderungsempfehlungsvordruck der Abbil-
dung 48 sind die Ergebnisse der OWAS-
Untersuchung zusammengetragen. Die Ver-

teilung der Maßnahmenklassen, bezogen
 auf die gesamte Körperhaltung mit Last-
gewicht (Abbildung 47), wird im Vordruck 
über der Körperteilauswertung eingetragen 
(siehe Abbildung 48).

In Abbildung 49 ist das Ergebnis der 
OWAS-Körperteilauswertung für eine mit  

Abbildung 48:
OWAS-Änderungsempfehlungsvordruck, aus [22]



81

Abbildung 49:

a) OWAS-Oberkörperhaltungs-
auswertung für Praxismessung 
„Pflasterer“

b) zu Abbildung 49 a zugehörige
OWAS-Maßnahmenklassen-
einteilung
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Abbildung 49:

c ) OWAS-Beinhaltungs-
auswertung für Praxismessung 
„Pflasterer“

d) zu Abbildung 49 c 
zugehörige OWAS-Maßnahmen-
klasseneinteilung



83

dem BIA-Meßsystem durchgeführte Praxis-
messung im Baugewerbe („Pflasterer“) dar-
gestellt. 

Bei der Beurteilung der Tätigkeit fällt der 
verhältnismäßig hohe prozentuale Anteil der 
Körperhaltungen mit gebeugtem und tordier-
tem Oberkörper auf (OWAS-Maßnahmen-
klasse 3).

Insgesamt bietet die OWAS-Auswertungs-
methode ein schnell durchführbares Ver-
fahren zur Ermittlung von belastenden 
Arbeitshaltungen. Die Ergebnisse der 
OWAS-Untersuchung können zur Um-
gestaltung des Arbeitsplatzes und/oder 
der Arbeitsorganisation herangezogen 
werden und dienen damit dem Gesund-
heitsschutz des Menschen.

Die Entwicklung des in Kapitel 4 beschrie-
benen Meßsystems erlaubt eine vollstän-
dig automatisierte OWAS-Analyse. Neben 
der Meßdatenaufnahme, der Körperhal-
tungs- und Lastgewichtserkennung läuft 
auch das in diesem Kapitel beschriebene 
Auswertungsverfahren rechnergestützt 
ab, so daß direkt nach Beendung der 
Messung eine komplette OWAS-Beurtei-
lung der Tätigkeit vorliegt. Gegenüber 
der herkömmlichen OWAS-Methode, bei 
der ein Arbeitsplatzbeobachter für die 
Meßdatenerfassung ständig mit hoher 
Aufmerksamkeit anwesend sein muß und 

allenfalls eine computerunterstützte Aus-
wertung der Messung durchgeführt wird 
(siehe COWAS – Computerized OWAS, 
[54]), wird durch das entwickelte System 
ein erheblicher Fortschritt bezüglich des 
Zeit- und Personalaufwandes bei der 
Durchführung der arbeitswissenschaftlichen 
Studie erzielt.

Ein Nachteil der OWAS-Methode be-
steht darin, daß lediglich statische Körper-
haltungen erfaßt werden und die Körper-
dynamik nicht in die Bewertung mitein-
bezogen wird. Für die Beurteilung von be-
rufsbedingten Wirbelsäulenbelastungen 
sind aber auch Körperbewegungen und 
Informationen über deren Dauer und 
Geschwindigkeit von besonderer Bedeu-
tung. Des weiteren wird die Rumpfnei-
gung, eine für die Beurteilung der Be-
lastung der Wirbelsäule sehr wichtige 
Größe, bei OWAS nur sehr grob klassi-
fiziert (Unterteilung in Oberkörper „gerade“ 
und „gebeugt“). Deswegen wurde die 
Aussagekraft der OWAS-Analyse für die 
Beurteilung von Wirbelsäulenbelastungen 
in einer Studie von Jäger in Frage gestellt 
[23]. Ergänzend wird daher im nächsten 
Kapitel eine biomechanische Berechnung
zur Bestimmung der Kompressionskräfte, 
die auf eine Lendenwirbelsäulen-Band-
scheibe wirken, durchgeführt, bei der die 
gemessene Körperdynamik berücksichtigt 
wird.
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6.2 Biomechanische Modell-
rechnung zur Bestimmung 
der L5/S1-Bandscheiben-
Kompressionskräfte

6.2.1 Modellansätze

Bei der Beurteilung der Gesundheitsgefähr-
dung für die Wirbelsäule sind die während 
der Ausführung einer Tätigkeit auf die Band-
scheiben wirkenden Druckkräfte von beson-
derem Interesse. Eine direkte In-vivo-Mes-
sung des intradiskalen Drucks wurde bisher 
nur in wenigen Studien durchgeführt (z.B. 
[60, 61]). Dabei wird eine Nadel, auf der 
ein Drucksensor angebracht ist, in die Band-
scheibe des Probanden eingeführt. Derartige 
Messungen sind zur Feststellung von berufs-
bedingten Wirbelsäulenbelastungen nicht 
geeignet. Neben dem hohen medizinisch-
klinischen Aufwand sind sie auch aus ethi-
schen Gründen für größere Studien mit hoher 
Probandenzahl nicht vertretbar.

Daher werden überwiegend Modellrech-
nungen zur Abschätzung der auf die Band-
scheiben wirkenden Kompressionskräfte 
verwendet (siehe u.a. [54,  25, 18, 62, 
63, 64, 65]).

Bei den Modellen handelt es sich um Ketten-
modelle, in denen der menschliche Körper 
durch starre Kettenglieder, die über ideali-
sierte Gelenke miteinander verbunden sind, 

modelliert wird (siehe Kapitel 5). Die auf 
die Bandscheibe wirkende Kompressions-
kraft hängt von den Gewichts- und Dynamik-
Kräften der Körperteile oberhalb der Band-
scheibe ab. Das durch diese Kräfte verur-
sachte Drehmoment, welches bezogen auf 
das Bandscheibenzentrum wirkt, wird von 
Muskeln kompensiert. Die zur Kompensation 
des Drehmoments benötigten Muskelkräfte 
wirken zusätzlich als Druckkraft auf die Band-
scheibe. Daher ist neben der resultierenden 
Kraft auch die Kenntnis des an der Band-
scheibe wirkenden Drehmoments für die 
Berechnung der Bandscheibenkompressions-
kräfte erforderlich.

Zur Bestimmung dieses resultierenden 
Drehmoments gibt es prinzipiell zwei An-
sätze („top-down“- und „bottom-up“-Modell), 
die in Abbildung 50 für den zweidimen-
sionalen, statischen Fall veranschaulicht 
sind.

Das „top-down“-Modell berücksichtigt alle 
Körperteile oberhalb einer Schnittebene
(Transversalebene1) durch den Mittelpunkt 
der zu untersuchenden Bandscheibe (hier: 
lumbosakraler Übergang L5/S1). Im stati-
schen Fall berechnet sich das am Ort 
des Bandscheibenzentrums wirkende Dreh-

1 Die Ebenen der räumlichen Orientierung des Menschen
und deren Bezeichnungen sind in der Anlage D dar-
gestellt.
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moment   aus der Summe der Pro-
dukte von Körperteilgewichtskräften  
oberhalb der Schnittebene und deren hori-
zontalen Abständen   zum Bandscheiben-
mittelpunkt (siehe Abbildung 50 a):

Im Gegensatz dazu fließen beim „bottom-up“-
Modell (Abbildung 50 b) alle Körperteile 
unterhalb der durch das Bandscheibenzen-
trum verlaufenden Transversalebene bei 
der Berechnung des resultierenden Schnitt-
momentes  mit ein. Zur Bestim-
mung von  werden alle Dreh-
momentanteile der Körperteile unterhalb 
der Schnittebene vom „Gesamtmoment“ 

 abgezogen. Dabei ist der Hebel-
arm  gleich dem horizontalen Abstand von 
Kraftangriffspunkt zum Bandscheibenzentrum. 
Beim BIA-Meßsystem kann die Meßgröße  
aus der Druckverteilungsmessung der Fuß-
drucksohlen gewonnen werden (siehe Kraft-
angriffspunkt, Abschnitt 4.2.3).
Es gilt:

ML5 S1⁄( )TD
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ML5 S1⁄ )BU(

ML5 S1⁄ )BU
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Abbildung 50:
a): Statischer 2D-„top-down“-Modellansatz zur 
Berechnung des Drehmoments am Übergang L5/S1
b): Statischer 2D-„bottom-up“-Modellansatz zur 
Berechnung des Drehmoments am Übergang L5/S1
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Prinzipiell liefern beide Modellansätze für die 
Berechnung des am Ort der Bandscheibe 
wirkenden Momentes dieselben Ergebnisse 
[66]. Das „bottom-up“-Modell ist für die im 
Rahmen dieser Arbeit entwickelte Meßanord-
nung besser zur Momentvorhersage geeig-
net, da das BIA-Meßsystem die Bewegung 
der Arme z.Z. noch nicht erfaßt (siehe Kapi-
tel 4). Im folgenden Abschnitt 6.2.2 wird da-
her ein auf die im Rahmen dieser Arbeit ent-
wickelte Meßanordnung adaptiertes dyna-
misches „bottom-up“-Modell vorgestellt, mit 
dem eine Vorhersage des Reaktionsmomen-
tes am lumbosakralen Übergang (L5/S1) 
möglich wird. Diese Vorhersage wird in 
Abschnitt 6.2.3 zu einer Berechnung der 
Kompressionskraft, die auf die L5/S1-Band-
scheibe wirkt, herangezogen.

6.2.2 „Bottom-up“-Modell zur 
Berechnung der externen 
Bandscheibenbelastung des 
lumbosakralen Übergangs

Die Ergebnisse mehrerer medizinischer Stu-
dien zeigen, daß das Verletzungsrisiko für 
die untersten beiden Bandscheiben L4/L5 
und L5/S1 am höchsten ist (z.B. [67, 68, 
69, 70]). Insbesondere die Beanspruchung 
des lumbosakralen Übergangs L5/S1, der 
bei der Handhabung von Lasten im Vergleich 
zur Lage der anderen Bandscheiben dem 
größten Hebelarm bezüglich des Lastschwer-

punktes ausgesetzt ist, wird oft als repräsen-
tative Größe der Wirbelsäulenbelastung 
herangezogen [49]. Daher bezieht sich die 
folgende Modellrechnung zur Bestimmung 
von auf die Bandscheibe wirkenden Kräften 
und Momenten speziell auf den lumbosakra-
len Übergang L5/S1.

In Abbildung 51 ist das verwendete „bottom-
up“-Modell, welches zur Bestimmung der an 
der L5/S1-Bandscheibe wirkenden Reak-
tionsmomente und -kräfte herangezogen 
wird, dargestellt. Es entspricht dem in der 
Abbildung 37 (Abschnitt 5.3) dargestellten 
Kettenmodell unterhalb einer Schnittebene 
durch den lumbosakralen Übergang (Gelenk-
punkt P5).

Für die an den Gelenkpunkten Pi wirkenden 
Reaktionskräfte  gelten die in den Glei-
chungen 8 a) bis g) aufgestellten Schwer-
punktsätze (Abschnitt 5.3). Zur Bestimmung 
der Reaktionsmomente  wird bei jedem 
Kettenglied der Drehimpulssatz (Gleichung 7, 
Abschnitt 5.2) angewendet. Es gilt Glei-
chung 15.

Das Reaktionsmoment   des 
Gelenkpunktes P5 wird durch Ineinander-
setzen der Gleichungen 15 a) bis d) ermittelt. 
Dies führt zu Gleichung 16 (siehe Seite 88).

Im statischen Fall   
 entspricht Gleichung 16 
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Abbildung 51:
Bottom-up-Modell zur
Berechnung der externen 
Belastung am lumbosakralen 
Übergang L5/S1, 
Bezeichnungen und Abkürzungen 
siehe Abschnitt 5.3

Gleichung 15:
Drehimpulssatz für 
jedes Kettenglied
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dem „bottom-up“-Modellansatz von Glei-
chung 14 (siehe Abschnitt 6.2.1). 

Wird der Einfluß von Beschleunigungs-
kräften vernachlässigt  und

), die Dynamik der Bodenreak-
tionskraftmessung aber mitberücksichtigt, 
so spricht man von einem „quasi-statischen“ 
Ansatz [71]. Dieser liefert bereits eine 
sehr gute Näherung bei der Berechnung 
des Drehmoments  [72, 73].

Da die Körperteilbeschleunigungen bei der 
im Rahmen dieser Arbeit verwendeten Meß-
anordnung registriert werden, werden sie 
auch in den weiteren Berechnungen berück-
sichtigt.

Mit Hilfe der Gleichungen 16 und 8 ist es so-
mit möglich, die externe Belastung (Kraft und 
Drehmoment) auf der Höhe des lumbosakra-

len Übergangs L5/S1 zu bestimmen. Um im 
nächsten Schritt eine Aussage über die Band-
scheibenkompressionskräfte machen zu kön-
nen, müssen die Muskelgruppen, die eine 
Kompensation des am Ort der Bandscheibe 
wirkenden externen Drehmoments bewirken,
mit einbezogen werden.

6.2.3 Beanspruchung der 
Bandscheibe L5/S1

An der Kompensation der Drehmomente, die 
durch die Gewichtskräfte und Bewegungen 
der Körperteile und gehandhabten Lasten am 
Ort der Lendenwirbelsäulen-Bandscheiben 
wirken, ist im wesentlichen die Rücken- und 
Bauchmuskulatur beteiligt.

In Abbildung 52 ist die anatomische Lage
folgender Muskeln der Rücken- und Bauch-
muskulatur dargestellt:

aSi 0=(

ωi 0 )=

ML5 S1⁄

Gleichung 16:
Drehimpulssatz für
jedes Kettenglied
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❐ musculus erector spinae 
(Rückenstreckermuskel):
Die linken und rechten „erector spinae“-
Muskelgruppen verlaufen parallel zur 
Wirbelsäule (siehe Abbildung 52a).

❐ musculus obliquus externus abdominis 
(äußerer Teil der schrägen Bauch-
muskeln),

❐ musculus obliquus internus abdominis 
(innerer Teil der schrägen Bauchmuskeln), 
(jeweils linke und rechte Gruppe):  
Bei der schrägen Bauchmuskulatur ist je-
weils der äußere  Anteil der einen Seite 
mit dem inneren Anteil der anderen Seite 
verbunden. Dadurch entsteht ein in bezug 
auf die Körperlängsachse schräg verlau-
fender  Muskelzug, welcher insbesondere 
bei tordierten Oberkörperhaltungen akti-
viert ist (siehe Abbildung 52b).

❐ musculus rectus abdominis 
(gerader Bauchmuskel):
Die beiden Muskelstränge des musculus 
rectus abdominis  befinden sich unterhalb 
der schrägen Bauchmuskulatur und verlau-
fen parallel  zur Körperlängsachse (siehe 
Abbildungen 52a und 52b)

Die in Abbildung 52a) und b) dargestellten 
Muskelgruppen stellen nur einen Teil der bei 
der Drehmomentkompensation beteiligten 
Muskeln dar. Insgesamt muß sich die Summe 

Abbildung 52:
a): Lage der Rumpfmuskulatur in Höhe der Lenden-
wirbelsäule in Seitenansicht, aus [74], zitiert nach 
30]
b): Lage der Rumpfmuskulatur in Höhe der Lendenwir-
belsäule in Frontalansicht, aus  [75], zitiert nach [30]
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aller Drehmomente , die auf das Band-
scheibenzentrum wirken, aufheben:

Unter der vereinfachenden Annahme, daß 
nur Muskeln an der Kraftübertragung auf die 
Bandscheibe L5/S1 beteiligt sind und die 
Kräfte in Weichgeweben wie Bändern, 
Haut, Nerven etc. vernachlässigt werden 
[18], besteht Gleichung 17 aus folgenden 
Summanden:

In Gleichung 18 wird das durch Körperteile 
und manipulierte Last an der Bandscheibe 
wirkende Moment  über Ketten-
modellrechnungen bestimmt (siehe Ab-
schnitt 6.2.2). Die Länge der Hebelarme der 
an der Kompensation beteiligten Muskeln 

können der Literatur entnommen werden 
(Computer-Tomographie-Untersuchungen, 
siehe z.B. [76]). Die zeitabhängigen Muskel-
kräfte   in Gleichung 18 sind jedoch un-
bekannt.

Werden bei der Drehmomentkompensation 
mehrere Muskeln berücksichtigt (m > 1), so ist 
Gleichung 18 unterbestimmt, d.h., es stehen 
weniger Gleichungen als Unbekannte zur 
Verfügung. Zur Lösung von Gleichung 18 
muß daher entweder die Anzahl der kraft-
übertragenden Strukturen reduziert werden 
(z.B. Reduzierung auf die erector-spinae-
Muskeln), oder eine Auswahl von geeigneten 
Nebenbedingungen muß hinzugezogen wer-
den. Diese Nebenbedingungen können so-
wohl auf physiologischen Annahmen be-
ruhen –  wie z.B., daß Muskelkräfte Zugkräfte 
sind und daher positiv und daß das zentrale 
Nervensystem die Muskeln derart aktiviert, 
daß die Summe der Muskelkräfte mimimal 
wird (siehe z.B. [54, 77, 78]) – als auch aus 
der Messung der elektrischen Muskelaktivität 
(Elektromyogramm, EMG) gewonnen werden 
(z.B. [18]).

Bei der Erregung eines Muskels breitet sich 
entlang der Muskelfaser ein elektrisches 
Signal (Aktionspotential) als Erregungsfront 
aus. Aufgrund der Potentialunterschiede zwi-
schen dem erregten und dem nicht erregten 
Teil der Faser kommt es zu einem Stromfluß. 
Zur Registrierung der Muskelaktivität werden 

Mi

ML5 S1⁄ )aussen(

FMk
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bei der Elektromyographie daher Oberflä-
chenelektroden mit Klebefolie auf der Haut 
über dem zu untersuchenden Muskel be-
festigt.

Dieses Meßverfahren hängt stark vom Ort der 
Anbringung der Elektroden und deren Haut-
kontakt ab, so daß es sehr anfällig gegen-
über Schweißbildung und Verrutschen der 
Elektroden auf der Haut ist. Es schien daher 
für die mit dem BIA-System geplanten Mes-
sungen unter rauhen Praxisbedingungen nicht 
geeignet.

Um den Rechenaufwand zunächst gering zu 
halten, wurde ein Ein-Muskelkompensations-
ansatz (erector-spinae-Kompensation) ge-
wählt. Bei symmetrischen Bewegungen stellt 
dieser eine gute Näherung dar [49]. Ferner 
lieferte dieser beim biomechanischen Modell 
von Deuretzbacher und Rehder [79] beim 
Vergleich zwischen den mittels Modell vor-
hergesagten und in vivo gemessenen Band-
scheibendrücken [80] für verschiedene sta-
tische Körperhaltungen eine gute quantitative 
Übereinstimmung.

In Abbildung 53 (siehe Seite 92) ist die Wir-
kungsweise der Drehmomentkompensation 
durch den erector-spinae-Muskel anschaulich 
dargestellt.

Der Hebelarm H des Muskels zum Bandschei-
benmittelpunkt in der Sagittalebene wird in 

der Literatur mit einer Länge zwischen 5,5 cm 
und 7 cm angegeben ([81, 82] u.a.). In den 
folgenden Rechnungen wurden die Ergebnis-
se einer CT-Studie von Nemeth und Ohlsen 
verwendet [83]:

H (Männer):  (71 ± 2) mm
H (Frauen):  (65 ± 2) mm

Unter Verwendung des Ein-Muskel-Kompen-
sationsmodells reduziert sich Gleichung 18 
zu (m = 1 in Gleichung 18):

Einige Modellrechnungen (z.B. [65, 54]) 
berücksichtigen bei der Aufstellung der 
Movmentensumme die entlastende Wirkung 
des Bauchrauminnendrucks (Intraabdominal-
druck). Bei dieser sogenannten „Bauch-
presse“ wird der Inhalt der Bauch- und 
Becken-höhle durch Anspannung der Wand-
muskulatur im unteren Teil des Rumpfes unter 
Druck gesetzt, was eine Entlastung der Wir-
belsäule zur Folge hat [54]. Die Messung des 
Intraabdominaldrucks kann mit Hilfe einer 
präparierten Kapsel, die mit einem Druck-
sensor und einem Sender versehen ist und 
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vom Probanden geschluckt wird, erfolgen. 
Durch systematische Druckmessungen wurde 
für die Abdominalkraft, die aus dem Bauch-
rauminnendruck und der Fläche des Zwerch-

fells berechnet wird, ein empirisch begrün-
deter Zusammenhang gefunden [49, 54]. 
Über den wirksamen Hebelarm   be-
züglich der Wirbelsäule wird die Abdominal-

rAbdom

Abbildung 53:
Kompensation des äußeren Drehmoments durch den „erector-spinae“-Muskel, aus [49]



93

kraft   in ein abdominales Moment  
 umgerechnet.

Wird der Bauchrauminnendruck in Glei-
chung 19 berücksichtigt, so erhält man:

Mittels Gleichung 21 kann nun die „erector- 
spinae“ -Muskelkraft   bestimmt werden. 
Die Kraft , welche auf die lumbosakra-
le Bandscheibe L5/S1 wirkt, berechnet sich 
dann wie folgt:

wird bezüglich eines körperbezoge-
nen Koordinatensystems, dessen Ursprung im 
lumbosakralen Bandscheibenzentrum liegt, 
beschrieben (siehe Abbildung 54a, siehe 
Seite 94). Wegen der Neigung der Band-
scheibe in der Sagittalebene wird zur Berech-
nung der Bandscheibenkompressionskräfte 
das körperbezogene Koordinatensystem (u,v,w) 
um den Neigungswinkel  gekippt (r,s,t-
System), so daß die Bandscheibenkompres-
sionskraft  der t-Komponente von  
entspricht [54] (siehe Abbildung 54 b).

In Abbildung 55 (siehe Seite 94) ist die be-
rechnete Kompressionskraft FKomp des lum-
bosakralen Übergangs L5/S1 für den Aus-
schnitt einer Bewegung dargestellt. Die 
Körperhaltungen und gehandhabten Last-
gewichte werden durch entsprechende Pikto-
gramme über dem Kompressionskraftgraphen 
verdeutlicht.

Bei statischen Körperhaltungen entsprechen 
die vorhergesagten Bandscheibenkompres-
sionskräfte in der Größenordnung den von 
Nachemson gemessenen [60]. Die Abbil-
dung 55 verdeutlicht, daß neben der Masse 
der gehandhabten Last die Körperhaltung
bei der Beurteilung der Belastung der Wir-
belsäule eine gleichberechtigte Rolle spielt. 

F Abdom

M Abdom

FES

FL5 S1⁄

F L5 S1⁄( )

α

FKomp FL5 S1⁄
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Die in diesem Kapitel vorgestellten Verfahren
werden im folgenden Kapitel für die Bewer-
tung von Praxismessungen, die mit dem BIA-
System durchgeführt wurden, verwendet.

Abbildung 54:

a): Körperbezogenes Koordinatensystem, aus [54]

b): Auf die Neigungsebene der Bandscheibe bezo-
genes Koordinatensystem, aus [54]

Abbildung 55: 
Vorhersage der L5/S1-Bandscheibenkompressionskräfte
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7.1 Praxiseinsatz des 
Meßsystems in unterschied-
lichen Tätigkeitsfeldern

Zum Nachweis der Praxistauglichkeit wurde 
das in Kapitel 4 beschriebene Meßsystem in 
unterschiedlichen Tätigkeitsfeldern unter Pra-
xisbedingungen eingesetzt. Primäres Ziel der 
Messungen war die Überprüfung der Funk-
tionstüchtigkeit des Meßsystems. Die Unter-
suchungen wurden in Zusammenarbeit mit 
den zuständigen Berufsgenossenschaften 
durchgeführt. Die folgenden vier Tätigkeiten, 
die durch ein erhöhtes Gesundheitsrisiko für 
die Wirbelsäule bei den Berufsgenossen-
schaften aufgefallen waren, wurden ana-
lysiert:

Tätigkeit 1:

Pflasterer, Baugewerbe
(siehe Abbildung 56a/b)

Proband: 

männlich, Alter: 25 Jahre, Körpergröße: 
1,85 m, Körpergewicht: 74 kg, Arbeits-
erfahrung: 2 Jahre

Tätigkeit:

Während der Messung wurde ein Fußweg 
angelegt. Die Tätigkeit bestand im wesent-

lichen aus dem Verlegen von Pflastersteinen  
(Gewicht: ca. 5 kg) und den zugehörigen 
Vorbereitungen (Schaffung eines ebenen 
Kiesuntergrundes; Körperhaltung siehe Abbil-
dung 56a/b). 

Messung: 

Dauer: 2 Stunden, nur Körperhaltungsmes-
sung, ohne Einsatz der Fußdruckmeßsohlen.

Tätigkeit 2: 

Maurer, Baugewerbe (siehe Abbildung 56c)

Proband: 

männlich, Alter: 38 Jahre, Körpergröße: 
1,76 m, Körpergewicht: 85 kg, Arbeits-
erfahrung: über 10 Jahre

Tätigkeit: 

Auf einer Großbaustelle wurde eine  Innen-
wand in einem Bürogebäude vom Boden-
niveau bis auf eine Höhe von ca. 1,70 m  
gemauert. Dabei wurden Kalksandsteine
mit einem Gewicht von ca. 8 kg vermauert.

Messung: 

Dauer: 1,5 Stunden, nur  Körperhaltungs-
messung, ohne Einsatz der Fußdruckmeß-
sohlen.
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Tätigkeit 3:

Waldarbeiter, Forstwirtschaft 
(siehe Abbildung 56d)

Proband: 

männlich, Alter: 19 Jahre, Körpergröße: 
1,74  m, Körpergewicht: 69 kg, Auszu-
bildender

Tätigkeit:

In einem dicht bewachsenen Waldstück  
(Hanglage) wurden geschädigte Bäume, die 
bereits vorher markiert waren, mit einer Ket-
tensäge gefällt und entastet.

Messung:

Dauer: 8,5 Stunden (inklusive Arbeitspau-
sen), Messung der Körperhaltung und der 
Herzschlagfrequenz. Die Herzschlagfre-
quenzmessung wurde mit einem kommer
ziellen Meßsystem der Firma Polar durchge-
führt. Es gibt Aufschluß über die Arbeits- und 
die Ruhephasen während des Meßtages. 
In einem Vorversuch hielt das Fußdruck-
meßsystem den rauhen Bedingungen nicht 
stand und wurde daher nicht eingesetzt.

Tätigkeit 4:

Lagerist in einem Getränkelager
(siehe Abbildung 56e)

Proband: 

männlich, Alter: 25 Jahre, Körpergröße: 
1,92 m, Körpergewicht: 80 kg, Arbeits-
erfahrung: erst 3 Monate

Tätigkeit: 

Die Messung fand in einem großen Getränke-
lager statt. Die Tätigkeit des Probanden be-
stand darin, vorbestellte Getränkekisten im 
Lager auf Paletten zu verladen und diese für 
den LKW-Abtransport bereitzustellen.

Messung: 

Dauer: 2 ca. einstündige Messungen, Mes-
sung der Körperhaltung und der Bodenreak-
tionskraft.

Das Körperhaltungssystem erfüllte bei allen 
Praxismessungen die in Abschnitt 3.3 gefor-
derten Anforderungen:

Die Winkelsensoren und deren Anbringung 
auf der jeweiligen Arbeitskleidung hielt auch 
den rauhesten Praxisbedingungen stand. Eine 
Analyse von ortsveränderlichen Arbeitsplät-
zen war über eine Meßzeit von über acht 
Stunden (beim Waldarbeiter) möglich. Die 
Probanden fühlten sich durch die Meßappa-
ratur in der Ausübung ihrer Tätigkeit nicht be-
hindert und gaben an, am Meßtag ein „nor-
males Arbeitspensum“ absolviert zu haben.
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Die Körperhaltungen der Probanden wurden 
bei allen Messungen mit Videokameras 
begleitend gefilmt. Ein späterer Vergleich des
Videofilms mit der „Vektormanndarstellung“
der Meßdaten (siehe Abschnitt 4.5.2 und
Abbildung 56b) ergab eine gute Überein-
stimmung.

Das Fußdruckmeßsystem war als personen-
bezogenes Meßsystem erst bei den letz-
ten beiden Messungen (Waldarbeiter und 
Lagerist) einsatzbereit. Bei der Waldarbei-
ter-Messung hielten die Steckverbindungen 
der ursprünglich für die Orthopädie ent-
wickelten Druckmeßsohlen den rauhen 

                           a)                                                      b)

Abbildung 56 a/b:
Praxismessung „Pflasterer“ und zugehörige Vektormanndarstellung (siehe Abschnitt 4.5.2)

Abbildung 56 c:
Praxismessung „Maurer“
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Abbildung 56 d:
Praxismessung „Waldarbeiter“

Abbildung 56 e:
Praxismessung „Getränkelagerist“

Versuchsbedingungen nicht stand, so daß 
das Fußdruckmeßsystem bei der Acht-Stun-
den-Messung nicht eingesetzt werden konnte. 
Im Getränkelager wurde die Bodenreak-
tionskraftmessung jedoch synchron zur Kör-
perwinkelmessung durchgeführt. Insgesamt 
besteht für den Einsatz der Druckmeßsohlen 
unter Praxisbedingungen noch Entwicklungs-
bedarf.

Die Auswertung der Meßdaten erfolgte mit 
den in Kapitel 6 beschriebenen Methoden. 

Die Ergebnisse sind in den folgenden Kapi-
teln dargestellt.

7.2 Auswertung der 
Praxismessungen

 7.2.1 Ergebnisse der OWAS-Analyse 
für die Messungen im Baugewerbe 
und in der Forstwirtschaft

Die Messungen im Baugewerbe und in der
Forstwirtschaft wurden ohne Fußdruckmeß-
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system durchgeführt (siehe Abschnitt 7.1). 
Daher wird in der folgenden OWAS-Aus-
wertung das gehandhabte Lastgewicht 
als kleiner 10 kg angenommen. Bei der 
Pflasterer- und Maurer-Tätigkeit ist diese 
Annahme weitestgehend gerechtfertigt, 
während bei der Waldarbeitertätigkeit 
die einwirkenden externen Kräfte berück-
sichtigt werden sollten. Die Armhaltungen, 
welche vom BIA-Meßsystem nicht erfaßt 
werden, wurden bei allen Messungen der 
OWAS-Klassifikation „beide Arme unter 
Schulterniveau“ zugeordnet. Diese Verein-
fachung stellt für alle Messungen (nach 
einem Vergleich mit den zugehörigen 
Videofilmen der Tätigkeit) eine sehr gute 
Näherung dar.

Die Ergebnisse der OWAS-Auswertung der 
Pflasterer-Tätigkeit wurden bereits in den Ab-
bildungen 29 (Abschnitt 4.5.3), 47 und 49 
(Abschnitt 6.1) dargestellt. Für die Messung 
der Maurer-Tätigkeit sind die Ergebnisse der 
OWAS-Analyse in Abbildung 57 zusammen-
gestellt.

Bei den Häufigkeitsverteilungen der OWAS-
Maßnahmenklassen, welche auf die gesamte 
Körperhaltung bezogen sind (Pflasterer: Ab-
bildung 47, Maurer: Abbildung 57b), liegt 
der Anteil der unbedenklichen Körperhaltun-
gen (OWAS-Maßnahmenklasse 1 und 2) für 
beide Tätigkeiten in der gleichen Größenord-
nung.

Bei der Pflasterer-Tätigkeit ergibt sich der 
Anteil der gesundheitsgefährdenden Körper-
haltungen (OWAS-Maßnahmenklassen 3 
und 4) hauptsächlich aus den Arbeiten in der 
Hocke mit vorgebeugtem Oberkörper 
(OWAS-Maßnahmenklasse 3, insgesamt 
11,8 %) und den Tätigkeiten mit gebeugter 
Beinhaltung bei gleichzeitig vorgebeugtem 
und tordiertem Oberkörper (OWAS-Maßnah-
menklasse 4, insgesamt 5,7 %). Der Anteil an 
der Gesamtmeßzeit, in dem beide Beine 
gebeugt sind, ist bei der Maurertätigkeit 
geringer (10,2 % gegenüber 18 %). Dafür ist 
der Zeitanteil der Arbeitshaltungen mit tordier-
tem und vorgebeugtem Oberkörper beim 
Maurer höher (40,9 % gegenüber 38,1 %), 
so daß der prozentuale Anteil der Körper-
haltungen des Maurers, die der OWAS-
Maßnahmenklasse 4 zugeordnet werden, 
über dem entsprechenden des Pflasterers liegt 
(9,1 % gegenüber 5,7 %).

Sowohl die OWAS-Maßnahmenklassen-
verteilung der Beinhaltungen als auch die 
der Oberkörperhaltungen sind für beide 

Pflasterer Maurer

Maßnahmenklasse 1 39,2 % 40,9 %

Maßnahmenklasse 2 43,0 % 47,6 %

Summe 82,2 % 88,5 %
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Tätigkeiten identisch (vgl. Abbildung 57d mit 
49b und Abbildung 57f mit Abbildung 49d).

Demnach ist beim Maurer und beim Pflaste-
rer der zeitliche Anteil der Tätigkeiten in 
gebeugter und tordierter Oberkörperhaltung 

zu hoch und stellt nach OWAS ein gesund-
heitsgefährdendes Risiko dar.

In Abschnitt 6.1 wurde bereits die für die Be-
urteilung der Belastung der Wirbelsäule sehr 
grobe OWAS-Rumpfneigungsklassifizierung 

Abbildung 57:

a): Häufigkeitverteilung der 
OWAS-Körperhaltungen für die 
Praxismessung „Maurer“

b). Häufigkeitsverteilung der 
OWAS-Maßnahmenklassen,
bezogen auf die gesamte
Körperhaltung



101

in „gerade“ und „gebeugt“ kritisiert. Daher 
wird im folgenden eine Häufigkeitsverteilung 
der Winkelbereiche des Rumpfneigungswin-
kels im Lendenwirbelsäulen(LWS)- und obe-
ren Brustwirbelsäulen(BWS)-Bereich (siehe 

Abbildungen 58a-d) für beide Tätigkeiten 
untersucht.

Die Einteilung der Winkelbereiche in 15°-
Abstufungen in den Abbildungen 58 a bis d 

Abbildung 57:

c): OWAS-Oberkörperhaltungs-
auswertung für die Praxismessung 
„Maurer“

d): zu Abbildung 57 c 
zugehörige OWAS-Maßnahmen-
klassenverteilung
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Abbildung 57:

e): OWAS-Beinhaltungsauswer-
tung für die Praxismessung
„Maurer“

f): zu Abbildung 57 e zugehörige 
OWAS-Maßnahmenklassen-
verteilung
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entspricht der in der Literatur oft verwendeten 
Einteilung (u.a. [28, 34]). 

Hier zeigt sich ein wesentlicher Unterschied 
bei der Pflasterer-Tätigkeit. Diese kann als ein 

Abbildung 58:

a): Häufigkeitsverteilung der 
Rumpfneigungswinkelbereiche 
(LWS) für Messung „Pflasterer“

b): Häufigkeitsverteilung der 
Rumpfneigungswinkelbereiche 
(BWS) für Messung „Pflasterer“
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typisches Beispiel für das „Arbeiten in extre-
mer Rumpfvorbeugehaltung“ gesehen wer-

den, da der Anteil mit stark vorgebeugtem 
Oberkörper (Flexionswinkel > 90°) sehr 

Abbildung 58:

c): Häufigkeitsverteilung der 
Rumpfneigungswinkelbereiche 
(LWS) für Messung „Maurer“

d): Häufigkeitsverteilung der 
Rumpfneigungswinkelbereiche 
(BWS) für Messung „Maurer“
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hoch ist. Mit einem Anteil an der Gesamt-
meßzeit von 17,6 % (LWS-Flexion) und 
31,3 % (BWS-Flexion) liegt dieser um ein 
Vielfaches höher als bei der Messung der 
Maurer-Tätigkeit (2,8 % bzw. 13,1 %), so 
daß die Messung der Pflasterer-Tätigkeit im 
Sinne der BK 2108 (siehe Anhang A, [7]) 
als gesundheitsgefährdender eingestuft 
werden kann. In der Anlage G sind zum 
Vergleich die Histogramme der Rumpfnei-
gungswinkel einer Körperhaltungsbeob-
achtungsstudie bei einem Maurer von 
Jäger [23] dargestellt. Die Häufigkeitsver-
teilungen der Rumpfflexionswinkel stimmen 
gut mit den Messungen des BIA-Systems 
überein. Eine Ausnahme bildet der Winkel-
bereich „> 90°“, bei dem in der BIA-Mes-
sung ein höherer prozentualer Anteil regi-
striert wurde. Dieser liegt wahrscheinlich 
darin begründet, daß die BIA-Messung 
die Vorbereitungen der eigentlichen Maurer-
tätigkeit (Vermessungen etc.), welche in extre-
mer Rumpfbeugehaltung ausgeführt wurden, 
beinhaltet.

Die Ergebnisse der OWAS-Analyse der 
achtstündigen Körperhaltungsmessung des 
Waldarbeiters sind in Anlage H zusammen-
gestellt. Im Gegensatz zur Pflasterer- und 
Maurer-Tätigkeit ergeben sich bei dieser 
Auswertung keine gravierenden OWAS-
Änderungsempfehlungen für die untersuch-
ten Arbeitshaltungen. In der Häufigkeitsver-
teilung der OWAS-Maßnahmenklassen, 

bezogen auf die gesamte Körperhaltung, 
sind über 90 % der Körperhaltungen den 
unbedenklichen Maßnahmenklassen 1 und 2 
zugeordnet (Maßnahmenklasse 1: 65,4 %, 
Maßnahmenklasse 2: 28,4 %). Die zeitlichen 
Anteile der Tätigkeiten mit vorgebeugtem 
bzw. tordiertem und vorgebeugtem Ober-
körper sind verhältnismäßig gering (12,8 % 
bzw. 10,1).

Da beim Waldarbeiter die Messung auch in 
den Arbeitspausen nicht unterbrochen wurde, 
enthält die OWAS-Matrix und -Beinhaltungs-
verteilung einen Anteil von ca. 14 % an der 
Gesamtmeßzeit, in dem die Beinstellung „Sit-
zen“ bzw. „Sitzen auf dem Boden“ registriert 
wurde.

Die Häufigkeitsverteilungen der Rumpfnei-
gungswinkel (siehe Abbildungen H g/h, 
Anlage H) zeigen, daß die Anteile der Arbei-
ten in extremer Rumpfvorbeugehaltung ver-
nachlässigbar klein sind.

Zur Bewertung der Tätigkeit sollten aber kei-
nesfalls die extern auf den Waldarbeiter ein-
wirkenden Kräfte, die bei dieser Messung 
nicht registriert wurden, vernachlässigt wer-
den. Insbesondere Bäume, die sich nach 
dem Fällen in anderen umstehenden Bäumen 
verhaken, erfordern einen sehr hohen Kraft-
einsatz vom Waldarbeiter, der bei der Be-
lastungsbewertung berücksichtigt werden 
muß.
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7.2.2 Ergebnisse der OWAS-Analyse 
und der biomechanischen Berech-
nungen für die Messungen der 
Tätigkeit im Getränkelager

Da bei der Praxismessung im Getränkelager 
sowohl Körperhaltungen als auch Boden-
reaktionskräfte gemessen wurden, konnte in 
diesem Fall eine OWAS-Auswertung unter 
Berücksichtigung des gehandhabten Lastge-
wichtes und die in Abschnitt 6.2 beschrie-
bene Modellrechnung zur Vorhersage der 
Bandscheiben-Kompressionskräfte durch-
geführt werden. Die Meßdaten von zwei 
ca. einstündigen Messungen, die im folgen-
den mit „Lager 1“ und „Lager 2“ bezeich-
net werden, wurden nach beiden Verfahren 
ausgewertet. Die Ergebnisse der OWAS-
Auswertung sind in der Anlage I grafisch dar-
gestellt.

Bei beiden Messungen ist der prozentuale 
Anteil der Körperhaltungen mit gebeugtem 
Oberkörper sehr gering (Lager 1: 6,9 %, 
Lager 2: 6,6 %), während der Anteil mit 
tordiertem oder seitlich geneigtem Ober-
körper hoch ist (Lager 1: 25,1 %, Lager 2: 
30,4 %). Ein gebeugter und tordierter Ober-
körper wurde zu 11,7 % bzw. 6,1 % der 
Gesamtmeßzeit detektiert. 

Bei den Beinhaltungen überwiegt bei beiden 
Messungen der Anteil der OWAS-Klassifi-
kation „Gehen“ mit 67,6 % (Lager 1) bzw. 
70,4 % (Lager 2). Die Häufigkeitsverteilun-

gen für die OWAS-Maßnahmenklassen 
der Körperteilhaltungen sind für beide 
Messungen identisch und enthalten nur 
die Maßnahmenklassen 1 und 2, so daß 
nach OWAS kein akutes Gesundheitsrisiko 
in bezug auf die untersuchte Tätigkeit be-
steht.

Mit Hilfe des Lastgewicht-Algorithmus (siehe 
Abschnitt 5.4) wurde eine Häufigkeitsver-
teilung der gehandhabten Lastgewichte er-
mittelt. Diese ist in Abbildung 59 dargestellt.

Bei der Messung Lager 1 überwiegt der pro-
zentuale Anteil an der Gesamtmeßzeit, in 
dem ein Lastgewicht ≥ 10 kg detektiert wur-
de. Ansonsten ähneln beide Häufigkeits-
verteilungen einander. Die Masse einer Ge-
tränkekiste liegt im Lastgewichtbereich von 
10 bis 15 kg, so daß diese Lastgewichts-
klasse, abgesehen vom „<10-kg“-Bereich, 
überwiegt (Lager 1: 40,6 %, Lager 2: 35,6 
%). Die Lastgewichtbereiche „15 bis 20 kg“ 
und „> 20 kg“ entsprechen den Tätigkeiten, 
bei denen mehrere Kisten gleichzeitig be-
wegt bzw. Fässer transportiert wurden (siehe 
Foto der Abbildung 56e).

Zur Illustration der Rolle des Lastgewichtes bei 
der OWAS-Beurteilung der Tätigkeit ist in 
Abbildung 60  (siehe Seite 108) die OWAS-
Maßnahmenklassenverteilung, bezogen auf 
die gesamte Körperhaltung, unter Berücksich-
tigung (Abbildung 60a) und bei Vernachläs-
sigung (Abbildung 60b) der gehandhabten 
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Lastgewichte für die Lager-1-Messung dar-
gestellt.

Wie erwartet ist in Abbildung 60a der Anteil 
der Maßnahmenklassen 3 und 4 höher als 

Abbildung 59:

a): Häufigkeitsverteilung der
gehandhabten Lastgewichte 
für Messung „Lager 1“

b): Häufigkeitsverteilung der 
gehandhabten Lastgewichte für 
Messung „Lager 2“
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der von Abbildung 60b [(10,9 + 5,9 %) 
gegenüber (5,4 + 4,9 %)].

Zur Bestimmung der am lumbosakralen Über-
gang L5/S1 wirkenden Kompressionskräfte 

Abbildung 60:

a): Häufigkeitsverteilung der 
OWAS-Maßnahmenklassen, 
bezogen auf die gesamte Körper-
haltung, unter Berücksichtigung der 
gehandhabten Lastgewichte für 
Messung „Lager 1“

b): Häufigkeitsverteilung der 
OWAS-Maßnahmenklassen, 
bezogen auf die gesamte Körper-
haltung, bei Vernachlässigung der 
gehandhabten Lastgewichte für 
Messung „Lager 1“
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wurden für beide Messungen die in Ab-
schnitt 6.2 vorgestellten biomechanischen Be-
rechnungen durchgeführt. In Abbildung 61 

sind die entsprechenden Häufigkeitsverteilun-
gen der Bandscheiben-Kompressionskräfte 
dargestellt.

Abbildung 61:

a):  Häufigkeitsverteilung der 
berechneten L5/S1-Band-
scheiben-Kompressionskräfte für 
Messung „Lager 1“

b): Häufigkeitsverteilung der
berechneten L5/S1-Band-
scheiben-Kompressionskräfte 
für Messung „Lager 2“
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Der Zeitanteil, für den die L5/S1-Bandschei-
ben-Kompressionskraft einen Wert von 3 kN 
überschreitet, ist bei der Lager-1-Messung 
höher als bei der Lager-2-Messung (3,8 % 
gegenüber 1,5 %). Dies kann auf den erhöh-
ten Lastenumsatz der Lager-1-Messung zu-
rückgeführt werden (siehe Abbildung 59). 
Der vom amerikanischen „National Insti-
tute for Occupational Safety and Health“ 
(NIOSH) vorgegebene Grenzwert der 
Bandscheiben-Kompressionskraft von 3,4 kN 
für Männer [32] wird zu Anteilen von 1,7 % 
(Lager 1) bzw. 0,7 % (Lager 2) überschritten. 
Dieses sogenannte „Action Limit“ wird von 
NIOSH als noch akzeptabel für die meisten 
jungen und gesunden Personen angesehen.

Um den Einfluß des gehandhabten Lastge-
wichtes auf die Bandscheiben-Kompressions-
kraftverteilung zu untersuchen, wurden 
anstelle der gemessenen die mittels Modell 
vorhergesagten Bodenreaktionskräfte, wel-
che keine extern auf den Probanden einwir-
kenden Kräfte enthalten (siehe Abschnitt 5.3), 
in der biomechanischen Berechnung berück-
sichtigt. Die Häufigkeitsverteilung der Band-
scheiben-Kompressionskräfte dieser Simula-
tion sind in Abbildung 62 für die Lager-1-
Messungen dargestellt.

Bei dieser Verteilung ist der Zeitanteil, bei 
dem die Bandscheiben-Kompressionskräfte 
3,5 kN überschreiten, verschwindend ge-

Abbildung 62:
Häufigkeitsverteilung der 
berechneten L5/S1-Bandschei-
ben-Kompressionskräfte (Simula-
tion ohne Lastgewichte) für 
Messung „Lager 1“
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ring. Dies entspricht den Ergebnissen der
OWAS-Beurteilung, nach der die Gesund-
heitsgefährdung durch die eingenommenen 
Körperhaltungen als gering eingestuft wurde.

Die Ermittlung der in diesem Kapitel vor-
gestellten Auswertungsergebnisse erfolgte 
vollständig automatisiert. Im Gegensatz 
zu Videofilmanalysen, deren Auswertung 

für eine Arbeitsschicht oft mehrere Monate 
in Anspruch nimmt, liegen hier die Ergebnisse 
innerhalb von wenigen Stunden (abhängig 
von der Datenmenge und der Computer-
Rechenleistung) nach Messungsende vor. 
Dies verdeutlicht den entscheidenden Vor-
teil der hier entwickelten Methode gegen-
über den herkömmlichen Beobachtungs-
methoden.
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Bei den Messungen in der Praxis hat sich das 
entwickelte Meßsystem als robust und praxis-
tauglich bewährt. Darüber hinaus wurden 
alle an das System gestellten Anforderungen, 
welche in Abschnitt 3.3 zusammengefaßt 
sind, realisiert, so daß die mit der Mach-
barkeitsstudie verbundenen Ziele erreicht 
wurden. Zur Meßdatenauswertung wurde so-
wohl ein bekanntes arbeitswissenschaftliches 
Verfahren (OWAS) automatisiert als auch ein 
an die Meßgrößen des Systems adaptiertes 
biomechanisches Modell zur Vorhersage der 
Bandscheibenkompressionskräfte des lumbo-
sakralen Übergangs entwickelt.

Auf der internationalen Messe für Arbeits-
schutz und Arbeitsmedizin (A+A’97 in Düssel-
dorf) stieß das Meßsystem bei den Besuchern 
auf großes Interesse. Dabei ergaben sich 
auch neue Anregungen für alternative Einsatz-
gebiete des Meßsystems wie z.B. in der
Rehabilitation.

Derzeit laufen die Bestrebungen dahin, eine 
Firma dafür zu gewinnen, den praxistaug-
lichen Prototyp des Meßsystems zur Serien-
reife zu führen und das System später her-
zustellen und zu vermarkten. In einem kom-
merziellen System sollten die bisher getrenn-
ten Steuerungs- und Datenspeichereinheiten 
des Fußdruckmeßsystems und des Körperwin-
kelmeßsystems zusammengefaßt werden, um 
Gewicht einzusparen und den Energiever-

brauch des Gesamtsystems zu reduzieren. 
Für den Einsatz der Fußdruckmeßsohlen unter 
rauhen Praxisbedingungen sollten insbeson-
dere deren Kabelverbindungen überarbeitet 
werden.

Die bisherigen Messungen hatten in erster 
Linie die Erprobung der Funktionstüchtigkeit 
des Meßsystems zum Ziel. Um repräsentative 
Aussagen über die Belastungen einer be-
stimmten Berufsgruppe machen zu können, 
müssen breit angelegte Studien mit entspre-
chend hoher Probandenzahl durchgeführt 
werden. Die so gewonnenen Belastungspro-
file der verschiedenen wirbelsäulengefähr-
denden Tätigkeiten können in einer Daten-
bank abgelegt und für epidemiologische 
Studien, Berufskrankheiten-Feststellungsver-
fahren sowie für die Prävention genutzt wer-
den.

Bei Berufskrankheiten-Feststellungsverfahren 
kann das Meßsystem zur effizienteren Ermitt-
lung wesentlicher physischer Belastungsgrö-
ßen herangezogen werden. Diese stellen 
jedoch nur einen Teil der für die Berufskrank-
heiten-Beurteilung notwendigen Informatio-
nen dar. So bleibt die Begutachtung der 
individuellen physischen Konstitution des An-
tragstellers durch einen Arzt unverzichtbar. 
Ferner sollte der Einfluß der eingangs erwähn-
ten psycho-sozialen Faktoren ebenfalls Be-
rücksichtigung finden.
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Anlage A:
Berufsbedingte Erkrankungen der Wirbelsäule 
nach der Berufskrankheiten-Verordnung [7]
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BK Nr. 2108:

Bandscheibenbedingte Erkrankungen der 
Lendenwirbelsäule durch langjähriges Heben 
oder Tragen schwerer Lasten oder langjäh-
rige Tätigkeiten in extremer Rumpfbeugehal-
tung, die zur Unterlassung aller Tätigkeiten 
gezwungen haben, die für die Entstehung, 
die Verschlimmerung oder das Wiederauf-
leben der Krankheit ursächlich waren oder 
sein könnten.

BK Nr. 2109:

Bandscheibenbedingte Erkrankungen der 
Halswirbelsäule durch langjähriges Tragen 
schwerer Lasten auf der Schulter, die zur 

Unterlassung aller Tätigkeiten gezwungen 
haben, die für die Entstehung, die Verschlim-
merung oder das Wiederaufleben der 
Krankheit ursächlich waren oder sein könn-
ten.

BK Nr. 2110:

Bandscheibenbedingte Erkrankungen der 
Lendenwirbelsäule durch langjährige, vor-
wiegend vertikale Einwirkung von Ganzkör-
perschwingungen im Sitzen, die zur Unter-
lassung aller Tätigkeiten gezwungen haben, 
die für die Entstehung, die Verschlimmerung 
oder das Wiederaufleben der Krankheit ur-
sächlich waren oder sein könnten.
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Anlage B:
Beispiel eines Erhebungsbogen
der Wirbelsäulenbelastung, aus  [84]
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Anlage C:
Vergleich personenbezogener Meßsysteme zur Erfassung
von biomechanischen Belastungsgrößen, aus  [29]
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Vergleich personenbezogener Systeme
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allge-
meine 
An-
gaben

Sensoren auf der Kleidung x x x x x x x x x

Feldmessungen ohne 
Schleppkabel

x x x x x x x

Abtastrate ≥ 20 Hz x x x x x x

Meßzeit ≥ 8 h x x x x x

Meß-
größen

Fußgelenk x x

Kniewinkel x x x x

Hüftgelenk x x x x x x

Rumpf – Flexion (LWS) x x x x x x x x

Rumpf – Flexion (BWS) x x x x x x x

Rumpf – Lateralflexion x x x x x x x x x

Rumpf – Torsion x x x x x x x

Oberarmstellung x

Ellenbogengelenk

Fußreaktionskraft x x x x

EMG bereits einbezogen x x x x x x

Entwickler: Literatur
Ellegast/Kupfer [85]; Seo [86]; Fa. Premed as [87]; Brüggemann [62]; van Riel [28]; Morlock [18]; Anderson [88];
Marras [26]; Boocock [89]; Asterland [90]; Janik [27]; BTE [91]; Noromed [92]
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Anlage D:
Ebenen der räumlichen Ordnung des menschlichen Körpers
Ausgewählte Oberkörperhaltungen und deren Bezeichnungen
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Abbildung D 1:
Darstellungen der Ebenen
und Richtungen am 
menschlichen Körper, aus [13]
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Abbildung D 2:
Schematische Darstellung
ausgewählter Oberkörperhaltun-
gen, aus [93], zitiert nach [23]
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Tabelle E 1:
Meßergebnisse der Vergleichmessungen BIA- und VICON-Meßsystem

Proband/in Messung 1
mittlere 

Abweichung [%]

Messung 2
mittlere 

Abweichung [%]

Messung 3
mittlere 

Abweichung [%]

Mittelwert
[%]

1. Stéphanie

Knie rechts (  3,2 ±    0,8) (  4,1 ±    1,2) (  3,7 ±    0,5) (  3,7 ±    0,9)

Hüfte rechts (  2,7 ±    0,4) (  3,2 ±    0,7) (  2,8 ±    0,6) (  2,9 ±    0,6)

OK-Flexion (LWS) (  5,2 ±    1,0) (  4,2 ±    0,8) (  3,7 ±    0,9) (  4,4 ±    1,2)

OK-Flexion (BWS) (  3,5 ±    0,4) (  4,1 ±    0,8) (  4,2 ±    0,8) (  3,9 ±    0,7)

OK-Torsion (35,4 ± 21,3) (38,9 ± 17,0) (42,2 ± 22,5) (38,8 ± 20,5)

OK-Lateralflexion (24,2 ± 10,8) (25,2 ± 10,7) (29,6 ±   8,3) (26,3 ± 10,3)

2. Christoph

Knie rechts (  2,4 ±    0,3) (  2,7 ±    0,7) (  3,5 ±    0,4) (  2,9 ±    0,7)

Hüfte rechts (  4,2 ±    0,8) (  3,2 ±    0,7) (  3,9 ±    0,9) (  3,8 ±    0,9)

OK-Flexion (LWS) (  2,7 ±    1,2) (  2,6 ±    0,7) (  3,0 ±    1,0) (  2,8 ±    1,0)

OK-Flexion (BWS) (  3,2 ±    0,5) (  4,4 ±    0,5) (  4,7 ±    0,9) (  4,1 ±    1,0)

OK-Torsion (40,7 ± 17,2) (42,2 ± 20,8) (42,2 ± 23,4) (41,7 ± 20,5)

OK-Lateralflexion (27,6 ± 11,6) (24,2 ± 10,8) (32,9 ± 17,4) (28,2 ± 14,0)

3. André

Knie rechts (  7,2 ±    0,9) (  6,8 ±   1,2) (  5,9 ±    0,9) (  6,6 ±    1,2)

Hüfte rechts (  5,4 ±    0,6) (  6,7 ±   0,9) (  6,3 ±    1,0) (  6,1 ±    1,1)

OK-Flexion ( LWS) (  3,2 ±    0,8) (  4,2 ±   0,8) (  3,6 ±    0,8) (  3,7 ±    1,0)
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Proband/in Messung 1
mittlere 

Abweichung [%]

Messung 2
mittlere 

Abweichung [%]

Messung 3
mittlere 

Abweichung [%]

Mittelwert
[%]

OK-Flexion (BWS) (  3,0 ±    1,0) (  3,4 ±    1,2) (  2,7 ±    0,7) (  3,0 ±   1,0)

OK-Torsion (52,4 ± 14,2) (45,7 ± 19,4) (43,6 ± 21,2) (47,2 ± 21,1)

OK-Lateralflexion (18,1 ± 14,8) (22,2 ± 10,6) (21,7 ± 13,6) (20,7 ± 13,2)

4. Cu

Knie rechts (  2,2 ±    0,4) (  2,4 ±    0,3) (  2,7 ±    0,5) (  2,4 ±    0,5)

Hüfte rechts (  3,0 ±    0,7) (  3,1 ±    0,6) (  3,0 ±    0,7) (  3,0 ±    0,7)

OK-Flexion (LWS) (  4,2 ±    0,6) (  2,7 ±    0,7) (  3,8 ±    0,6) (  3,6 ±    1,0)

OK-Flexion (BWS) (  3,5 ±    1,0) (  2,9 ±    1,2) (  2,9 ±    0,8) (  3,1 ±    1,1)

OK-Torsion (34,5 ± 14,3) (37,2 ± 22,4) (34,8 ± 19,4) (35,5 ± 18,8)

OK-Lateralflexion (18,0 ± 12,1) (16,8 ± 14,9) (22,3 ± 14,0) (19,0 ± 14,0)

5. Laurent

Knie rechts (  3,7 ±    1,2) (  2,9 ±    0,8) (  3,6 ±    0,9) (  3,4 ±    1,1)

Hüfte rechts (  3,6 ±    0,7) (  3,6 ±    0,6) (  4,0 ±    0,9) (  3,7 ±    0,8)

OK-Flexion (LWS) (  2,3 ±    0,6) (  2,6 ±    0,6) (  3,0 ±    0,6) (  2,6 ±    0,7)

OK-Flexion (BWS) (  3,4 ±    0,8) (  3,9 ±    0,7) (  4,2 ±    0,8) (  3,8 ±    0,9)

OK-Torsion (29,7 ± 22,8) (38,2 ± 21,3) (39,6 ± 20,6) (35,8 ± 22,2)

OK-Lateralflexion (20,0 ±   9,8) (26,5 ± 13,7) (23,8 ± 17,4) (23,4 ± 14,0)

Tabelle E 1:
Meßergebnisse der Vergleichmessungen BIA- und VICON-Meßsystem
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berücksichtigten Körpergelenke (Tabelle F 1) und
Schwerpunkte der Körpersegmente (Tabelle F 2),
aus [94], zitiert nach [54]
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Tabelle F 1:
Koordinaten der Körpergelenke*)

 Körpergelenke
(Person stehend)

  x–Koordinate
in

  y–Koordinate
in

  z–Koordinate
in

  mm  % KH  mm  % KH  mm  % KH

 Bein Ferse  rechts  0  0,0  0  0,0  0  0,0

 links  0  0,0  331  19,1  0 0,0

 Fuß-
spitze

 rechts  263  15,2  0  0,0  0  0,0

 links  263  15,2  331  19,1  0  0,0

 Fuß-
 knöchel

 rechts  81  4,7  0  0,0  68  3,9

 links  81  4,7  331  19,1  68  3,9

 Knie  rechts  81  4,7  0  0,0  494  28,5

 links  81  4,7  331  19,1 494 28,5

Hüft-
gelenk

 rechts  81  4,7  0  0,0  918  53,0

 links  81  4,7  331  19,1  918  53,0

 Rumpf  LWS  L5/S1  25  1,5  166  9,5  1016  58,6

 L4/L5  37  2,1  166  9,5  1054  60,8

 L3/L4  41  2,4  166  9,5  1095  63,2

 L2/L3  40  2,3  166  9,5  1134  65,4

*) Die Tabellenwerte sind für eine Person mittlerer Körperhöhe in Prozent der Körperhöhe unter Voraussetzung eines
kartesischen Koordinatensystems, dessen Ursprung in der rechten Ferse liegt (x-Achse zur Fußspitze, y-Achse nach links
und z-Achse in Richtung Kopf), zusammengestellt.
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 L1/L2  34  2,0  166  9,5  1171  67,6

Hals  81  4,7  166  9,5  1418  81,8

Schulter  rechts  81  4,7  –59  –3,4  1418  81,8

 links  81  4,7  390  22,5  1418  81,8

 Arm Ellen-bo-
gen

 rechts  81  4,7  –59  –3,4  1092  63,0

 links  81  4,7  390  22,5  1092  63,0

Hand-
gelenk

 rechts  81  4,7  –59  –3,4  841  48,5

 links  81  4,7  390  22,5  841  48,5

Arm Hand-
spitze

rechts 81 4,7 –5,9 –3,4 653 37,7

 links  81  4,7  390  22,5  653  37,7

 Kopf Scheitel  81  4,7  166  9,5  1733  100,0

Tabelle F 1:
Koordinaten der Körpergelenke*)

 Körpergelenke
(Person stehend)

  x–Koordinate
in

  y–Koordinate
in

  z–Koordinate
in

  mm  % KH  mm  % KH  mm  % KH

*) Die Tabellenwerte sind für eine Person mittlerer Körperhöhe in Prozent der Körperhöhe unter Voraussetzung eines
kartesischen Koordinatensystems, dessen Ursprung in der rechten Ferse liegt (x-Achse zur Fußspitze, y-Achse nach links
und z-Achse in Richtung Kopf), zusammengestellt.
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Tabelle F 2:
Koordinaten der Schwerpunkte der Körpersegmente*)

Körperteilschwer–
punkte

(Person stehend)

 x–Koordinate
 in

 y–Koordinate
 in

z–Koordinate
in 

 mm  % KH  mm  % KH  mm  % KH

 Bein Fuß  rechts  123  7,1  0  0,0  23  1,3

 links  123  7,1  331  19,1  23  1,3

Unter-
schenkel

 rechts  81  4,7  0  0,0  309  17,8

 links  81  4,7  331  19,1  309  17,8

Ober-
schenkel

 rechts  81  4,7  0  0,0  735  42,4

 links  81  4,7  331  19,1  735  42,4

Becken  81  4,7  166  9,5  962  55,5

 Rumpf Bauch-
raum

L5/S1–
L4/L5

 81  4,7  166  9,5  1035  59,7

L4/L5–
L3/L4

 81  4,7  166  9,5  1074  62,0

L3/L4–
L2/L3

 81  4,7  166  9,5  1114  64,3

L2/L3–
L1/L2

 81  4,7  166  9,5  1153  66,5

Brust–
raum

 81  4,7  166  9,5  1282  74,0

*) Die Tabellenwerte sind für eine Person mittlerer Körperhöhe in Prozent der Körperhöhe unter Voraussetzung eines
kartesischen Koordinatensystems, dessen Ursprung in der rechten Ferse liegt (x-Achse zur Fußspitze, y-Achse nach links
und z-Achse in Richtung Kopf), zusammengestellt.
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 Arm Ober-
arm

rechts  81  4,7  –59  –3,4  1276  73,6

 links  81  4,7  390  22,5  1276  73,6

Unter-
arm

rechts
links

81
 81

 4,7
4,7

 –59
390

–3,4
22,5

982
 982

56,7
 56,7

Hand rechts  81  4,7  –59  –3,4  747  43,1

links  81  4,7  390  22,5  747  43,1

 Kopf Hals  81  4,7  166  9,5  1575 90,9

Tabelle F 2:
Koordinaten der Schwerpunkte der Körpersegmente*)

Körperteilschwer–
punkte

(Person stehend)

 x–Koordinate
 in

 y–Koordinate
 in

z–Koordinate
in 

 mm  % KH  mm  % KH  mm  % KH

*) Die Tabellenwerte sind für eine Person mittlerer Körperhöhe in Prozent der Körperhöhe unter Voraussetzung eines
kartesischen Koordinatensystems, dessen Ursprung in der rechten Ferse liegt (x-Achse zur Fußspitze, y-Achse nach links
und z-Achse in Richtung Kopf), zusammengestellt.
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Abbildung G a:
Häufigkeitsverteilung der 
Rumpfneigungswinkelbereiche 
eines Maurers über eine 
Arbeitsschicht, aus [23]

Abbildung G b:
Häufigkeitsverteilung der 
sagittalen Wirbelsäulenkrümmung 
der zu Abbildung G a 
zugehörigen Messung, aus [23]
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Abbildung H a:
Häufigkeitsverteilung der 
OWAS-Körperhaltungen für
Praxismessung „Waldarbeiter“

Abbildung H b:
Häufigkeitsverteilung der 
zugehörigen OWAS-
Maßnahmenklassen,
bezogen auf die gesamte
Körperhaltung
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Abbildung H c:
Häufigkeitsverteilung der 
OWAS-Oberkörperhaltungen 
für Praxismessung „Waldarbeiter“

Abbildung H d:
Häufigkeitsverteilung der 
zugehörigen OWAS-
Oberkörper-Maßnahmenklassen
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Abbildung H e:
Häufigkeitsverteilung der 
OWAS-Beinhaltungen für 
Praxismessung „Waldarbeiter“

Abbildung H f:
Häufigkeitsverteilung der 
zugehörigen OWAS-
Beinhaltungs-Maßnahmenklassen
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Abbildung H g:
Häufigkeitsverteilung der 
Rumpfneigungswinkelklassen
(Lendenwirbelsäule)
für Praxismessung „Waldarbeiter“

Abbildung H h:
Häufigkeitsverteilung der
Rumpfneigungswinkelklassen 
(Brustwirbelsäule)
für Praxismessung „Waldarbeiter“



Anlage I:
Ergebnisse der OWAS-Auswertung der Praxismessung „Getränkelagerist“
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Abbildung I 1a:
Häufigkeitsverteilung der 
OWAS-Körperhaltungen 
für Praxismessung „Lager 1“

Abbildung I 1b:
Häufigkeitsverteilung der 
zugehörigen OWAS-
Maßnahmenklassen, bezogen 
auf die gesamte Körperhaltung



Anlage I:
Ergebnisse der OWAS-Auswertung der Praxismessung „Getränkelagerist“
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Abbildung I 1c:
Häufigkeitsverteilung der 
OWAS-Oberkörperhaltungen 
für Praxismessung „Lager 1“

Abbildung I 1d:
Häufigkeitsverteilung der 
zugehörigen OWAS-
Oberkörper-Maßnahmenklassen
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Abbildung I 1e:
Häufigkeitsverteilung der 
OWAS-Beinhaltungen für 
Praxismessung „Lager 1“

Abbildung I 1f:
Häufigkeitsverteilung der 
zugehörigen OWAS-
Beinhaltungs-Maßnahmenklassen



Anlage I:
Ergebnisse der OWAS-Auswertung der Praxismessung „Getränkelagerist“
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Abbildung I 1g:
Häufigkeitsverteilung der 
Rumpfneigungswinkelklassen 
(Lendenwirbelsäule) 
für Praxismessung „Lager 1“

Abbildung I 1h:
Häufigkeitsverteilung der 
Rumpfneigungswinkelklassen 
(Brustwirbelsäule)
für Praxismessung „Lager 1“
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Abbildung I 2a:
Häufigkeitsverteilung der 
OWAS-Körperhaltungen für 
Praxismessung „Lager 2“

Abbildung I 2b:
Häufigkeitsverteilung der 
zugehörigen OWAS-
Maßnahmenklassen, 
bezogen auf die gesamte
Körperhaltung



Anlage I:
Ergebnisse der OWAS-Auswertung der Praxismessung „Getränkelagerist“
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Abbildung I 2c:
Häufigkeitsverteilung der 
OWAS-Oberkörperhaltungen 
für Praxismessung „Lager 2“

Abbildung I 2d:
Häufigkeitsverteilung der 
zugehörigen OWAS-
Oberkörper-Maßnahmenklassen
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Abbildung I 2e:
Häufigkeitsverteilung der
OWAS-Beinhaltungen 
für Praxismessung „Lager 2“

Abbildung I 2f:
Häufigkeitsverteilung der 
zugehörigen OWAS-
Beinhaltungs-Maßnahmenklassen



Anlage I:
Ergebnisse der OWAS-Auswertung der Praxismessung „Getränkelagerist“
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Abbildung I 2g:
Häufigkeitsverteilung der 
Rumpfneigungswinkelklassen 
(Lendenwirbelsäule)
für Praxismessung „Lager 2“

Abbildung I 2h:
Häufigkeitsverteilung der 
Rumpfneigungswinkelklassen 
(Brustwirbelsäule)
für Praxismessung „Lager 2“


