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1 Einleitung und Motivation

Menschliche Bewegung ist der zentrale Forschungsgegenstand der Sportbiomechanik. Insbe-
sondere das detaillierte Verstandnis tber die Entstehung von Bewegung weckt dabei das Inte-
resse von Wissenschaftlerinnen und Wissenschaftlern.

Allgemein wird Bewegung durch die Kontraktion von Skelettmuskeln ermdglicht. Die wéh-
rend der Kontraktion entwickelte Kraft wird tber Gelenke auf die Gliedmalien tbertragen und
fihrt im Zusammenspiel mit der Schwerkraft zur Bewegung der Extremitaten. Dabei sind die
mechanischen Prozesse, die wéhrend einer Kontraktion im Inneren eines Muskels ablaufen
deutlich komplexer, als diese Aneinanderreihung von Aktionen vermuten l&sst. Insbesondere
die Muskelmechanik spielt fur die Kontraktionsdynamik und damit fir die Kraftgeneration
eine entscheidende Rolle und wird in hohem MaRe durch die Geometrie — die Lange und
Richtung der Fasern in Bezug zur Kraftwirkungsrichtung — des kontrahierenden Muskels be-
stimmt. Die kontraktilen Eigenschaften der Muskelfaser und die Muskelarchitektur bilden
somit einen Schwerpunkt des Forschungsinteresses.

Die Messung von Muskelkréften und Kontraktionsverlaufen beim Menschen an isolierten
Muskeln ist ethisch jedoch nur schwer vertretbar. Spezifische Muskelmodelle (u. a. GORDON
et al. 1966; HATzE 1977 und 1981; OTTEN 1988; ZAJAC et al. 1989; EPSTEIN & HERZOG 1989;
HUING 1995; KRAMER 2012; SIEBERT et al. 2015) bieten eine Moglichkeit, Einblick in die
im Inneren der Muskulatur ablaufenden Prozesse der Kraftentwicklung zu erhalten. Auf Basis
bestimmter Architekturparameter (Muskelldnge, Faserlange und -winkel etc.) greifen sie die
Muskelgeometrie auf, bilden das Kontraktionsverhalten ab und tragen so zum Verstandnis der
mechanischen Eigenschaften der inneren Strukturen bei. Die Parameter fiir die Modelle ent-
sprechen soweit moglich und sinnvoll muskelphysiologischen GréfRen (WANK 2000). Nach
GUNTHER (1997) ist die Modellierung der Muskulatur fir die Fragestellung nach dem Zustan-
dekommen von Bewegung und der Bewegungskontrolle biologischer Wesen fir die Biome-
chanik von zentraler Bedeutung.

Den Klassiker unter den Muskelmodellen bilden die so genannten HiLL-Modelle (HiLL 1953).
Darin wird die Kraft der kontraktilen Komponente tber die Muskelfasern bestimmt, die je
nach Muskelgeometrie in Muskelwirkungsrichtung (fusiformer Muskel) oder in einem be-
stimmten Winkel zur Muskelwirkungsrichtung (unipennater Muskel) angeordnet sind. Die
Muskelarchitektur ist fur die Leistungsfahigkeit und die funktionelle Charakteristik des Ske-
lettmuskels entscheidend. Kraftproduktion und Kontraktionsgeschwindigkeit eines Muskels
werden durch sie maligebend beeinflusst. Bei pennater Muskelstruktur wird die Kraft durch
den Winkel zwischen Kraftwirkungsrichtung der Faser und Kraftwirkungsrichtung des Mus-
kels, den so genannten Muskelfaserwinkel o, nédherungsweise um den Faktor cos(ag) redu-
ziert (NARICI 1999). In den klassischen HiLL-Modellen wird bei unipennater Muskelgeometrie
der Faserwinkel Uber den Kontraktionsverlauf hinweg als konstant angesehen. Zahlreiche
Untersuchungen zeigen jedoch, dass dies nicht der eigentlichen Kontraktionsdynamik ent-
spricht. Der Faserwinkel andert sich systematisch in Abhangigkeit von der Muskelldnge (Ge-
lenkwinkelstellung) und der Kraftproduktion (Kontraktionsintensitat) bei isometrischen und
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konzentrischen Kontraktionen (WAGEMANS & VAN LEEMPUTTE 1989). In bisherigen Untersu-
chungen konnten bei Kontraktion teilweise VergroRerungen des Faserwinkels um das 2.5-
fache des initialen Winkels festgestellt werden (z. B. NARICI et al. 1996).
Muskelverkirzungen, die bei alltaglichen Bewegungen wie dem Gehen, Laufen oder dem
Zehenstand beobachtet werden, wéren ohne einen dynamischen Verlauf des Faserwinkels
nicht realisierbar. Verkdrzt sich eine Faser und &ndert gleichzeitig ihren Ansatzwinkel, fiihren
beide Effekte gleichermaRen zu unabhédngigen, sich addierenden Langenanderungen (HUNING
1994). Die genannten Beispiele rechtfertigen, dass die Aufmerksamkeit in dieser Arbeit spe-
ziell auf die Muskelgruppe des m. triceps surae gelegt wird, da dessen drei Muskeln
m. gastrocnemius lateralis, m. gastrocnemius medialis und m. soleus, nach ARAMPATZIS et al.
(2006) und BoLSTERLEE et al. (2016) wichtige Muskeln der unteren Extremitat fir tégliche
und intensive Aktivitaten darstellen.

Trotz der nachweislichen Abhangigkeit der Faserlange und des Faserwinkels von der Ge-
lenkwinkelstellung und damit von der Ausgangslange des betrachteten Muskels, sowie von
der Kontraktionsintensitat, bemerkten bereits EPSTEIN & HERZOG (1998), dass in den meisten
Muskelmodellen der Faserwinkel in Abhéngigkeit von Kraft und Muskelldnge nicht bekannt
ist bzw. nicht berlcksichtigt wird. An dieser Tatsache hat sich nach aktuellem Wissenstand
bis heute, nicht zuletzt aufgrund fehlender zuverlassiger Parameter fur die Modellierung eines
dynamischen Muskelfaserverlaufs, kaum etwas geandert. Es gibt nur wenige Arbeiten, die
sich mit dem dynamischen Faserwinkel im Muskel befassen (WAGEMANS & VAN LEEMPUTTE
1989; KRAMER 2012; LEE et al. 2013).

Das Ziel der vorliegenden Arbeit ist deshalb einerseits die Quantifizierung der Muskelarchi-
tekturparameter Faserlange, Faserwinkel und Muskeldicke des m. gastrocnemius lateralis,
m. gastrocnemius medialis und des m. soleus in Abhéangigkeit der Gelenkwinkelstellung
(50°-130° Sohlenwinkel) und der Kontraktionsintensitat (0-100 % der maximal willkirlichen
Kontraktion (MVC)), andererseits deren Implementierung in ein komplexes Muskelmodell fur
unipennate Architektur. Dabei soll ein dynamischer Muskelfaserverlauf bei isometrischen und
konzentrischen Kontraktionen der Plantarflexoren dargestellt werden, wodurch die Verande-
rungen der Muskelgeometrie sowohl veranschaulicht als auch mathematisch beschrieben wer-
den. Auf Basis der gemessenen Architekturparameter soll der Frage nachgegangen werden, ob
sich das Kontraktionsverhalten bei isometrischen Plantarflexionen auf das Verhalten bei kon-
zentrischen Kontraktionen bertragen lasst und ob anhand isometrischer Messwerte das kon-
zentrische Kontraktionsverhalten modelliert werden kann. Die Berechnungen des Modells
liefern den Zusammenhang zwischen Muskelfaserwinkel, Muskelfaserlange und Muskelfa-
serkraft, der fur die Formulierung einer allgemeingultigen GesetzmaRigkeit zur Bestimmung
des Faserwinkels in Abhangigkeit der Faserlange und -kraft genutzt werden soll.

Simulationsergebnisse sind stark von den eingesetzten Parametern abhéngig. Zuverlassige
und realitatsnahe Parameter sind fir das Modellieren unausweichlich und stellen die Grundla-
ge fur eine erfolgreiche Abbildung der Realitat der Bewegung dar. Prézise Informationen tber
die Veranderungen der Muskelarchitekturparameter bei der Kontraktion sind essentiell fir
eine exakte und realitdtsnahe Modellierung der Kontraktionsdynamik (ZAJAc 1989). Um die
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biomechanischen und architektonischen Eigenschaften durch die im Muskelmodell enthalte-
nen Parameter bestmdglich reprasentieren zu kénnen, werden diese zunachst mittels Ultra-
schall bei kontinuierlicher Erfassung des Kontraktionsverlaufs quantifiziert. Ultraschall als
hochauflésendes, bildgebendes, aber nicht invasives Verfahren ist insbesondere bei
(uni)pennaten Muskeln bereits seit einigen Jahren ein valides und reliables Mittel zur Be-
stimmung der Veranderung von Faserlange und Faserwinkel bei willkirlichen Kontraktionen
(u.a. HENRIKSSON-LARSEN et al. 1992; KAWAKAMI et al. 1993; NARICI et al. 1996; FUKUNA-
GA et al. 1997a/b; KONGSGAARD et al. 2011; KwAH et al. 2013).

Einflussfaktoren wie die Muskelarchitektur, Sehnen und Aponeurosen machen eine Bestim-
mung der Muskeldynamik wahrend der Kontraktion bei alleiniger Betrachtung des gemesse-
nen Gelenkmoments jedoch unmdglich. Uber ein Geometriemodell des menschlichen FuRes
werden Gelenk- und Muskelmomenthebel zur Berechnung der Muskelkréfte beruicksichtigt.
Anhand der in vivo ermittelten Architekturparameter kénnen dann aus den gemessenen Zeit-
verlaufen von Kraft und Lange des Muskel-Sehnen-Komplexes die kontraktilen und serien-
elastischen Elemente Uber das Muskelmodell iterativ berechnet werden, wodurch sich Aussa-
gen Uber die Kontraktionsdynamik treffen lassen. Um die Ergebnisse der Modellierung zu
optimieren, wurden im Modell die spezifischen Eigenschaften der drei hauptsachlich an der
Plantarflexion beteiligten Muskeln des m. tricpes surae beriicksichtigt, um die fehlende In-
tegration eines dynamischen Muskelfaserwinkelverlaufs in ein Muskelmodell (u. a. GUNTHER
& RUDER 2003) nachzuholen und so die Realitdt der Muskelkontraktion besser zu beschrei-
ben.

Die vorliegende Arbeit beinhaltet die Grundlagen der Muskelphysiologie und der Biomecha-
nik der Muskelkontraktion (Kapitel 2), die fur das Verstandnis der Muskelmodellierung ent-
scheidend sind und beschreibt die wichtigsten Eigenschaften der im Muskelmodell integrier-
ten Komponenten des Muskel-Sehnen-Komplexes. Etwas ausfiihrlicher wird auf das Muscle
Gearing eingegangen, das die Fahigkeit pennater Muskulatur beschreibt, durch variable
Formveranderungen und Anpassungen der Muskelgeometrie, flexibel auf die Kontraktionsan-
forderungen zu reagieren.

In Kapitel 3 werden der Messaufbau sowie die Versuchsdurchfiihrung und -auswertung be-
schrieben und die Ergebnisse der Quantifizierung der Muskelarchitekturparameter des
m. tricpes surae bei unterschiedlichen Kontraktionsbedingungen dargestellt.

Bei der Beschreibung der Modelle in Kapitel 4 wird zwischen einem trigonometrischen Geo-
metriemodell der probandenspezifischen FulRgeometrie und dem eigentlichen Muskelmodell
fur unipennate Muskeln zur Modellierung der Plantarflexionen unterschieden.

Die Modellierungen in Kapitel 5 stellen exemplarisch isometrische und konzentrische Kon-
traktionsverldufe dar und gehen vertieft auf das Muscle Gearing ein. Dartiber hinaus bilden
sie die Grundlage fiir die Beschreibung einer Gesetzméaligkeit zur Bestimmung des Faserwin-
kels in Abhangigkeit von der Faserlange und der Faserkraft.

Die Untersuchungen der vorliegenden Arbeit ermdglichen mittels kontinuierlicher Ultraschal-
lerfassung der Anderungen von Muskelfaserlange und Muskelfaserwinkel wahrend der Kon-
traktion die Darstellung der Kontraktionsdynamik aller drei Muskeln des m. tricpes surae.



1 Einleitung und Motivation 4

Dabei werden die Architekturparameter iber das komplette Spektrum der Kontraktionsinten-
sitdt und der mdglichen Gelenkwinkelstellungen im oberen Sprunggelenk beschrieben. Die
gefundenen Zusammenhange zwischen Gelenkwinkelstellung, Kontraktionsintensitat und
Muskelgeometrie werden in ein Muskelmodell implementiert und darauf aufbauend kdnnen
erste Aussagen uber einen Vergleich der Kontraktionsdynamik bei isometrischen und kon-
zentrischen Kontraktionen und iber das Muscle Gearing getroffen werden.
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2 Muskelphysiologie und Biomechanik der Muskelkontraktion

Die maRgebliche Funktion der Skelettmuskulatur ist die Kraftproduktion und damit das Er-
zeugen von Bewegung. Neben der Muskulatur spielen auch passive Strukturen im und um den
Muskel, wie beispielsweise Bindegewebe und Sehnen, ebenso wie die Muskelaktivierung eine
entscheidende Rolle fur die Form und Funktion des Muskels (EPSTEIN & HERzOG 1998). Die
Skelettmuskulatur kann willentlich kontrolliert werden und sich bei Stimulation durch einen
Nerv verkirzen. Die Verkirzung eines Muskels und die damit verbundene Kraftproduktion
werden als Muskelkontraktion bezeichnet. Bei der Kontraktion kann der Muskel entweder
grolRe Krafte entwickeln oder sich mit hoher Geschwindigkeit bzw. tber grof3e Strecken ver-
kirzen. Dabei haben die Muskelarchitektur und die Verteilung der Muskelfasertypen ent-
scheidenden Einfluss.

Im nachfolgenden Kapitel werden die Grundlagen fiir das Verstandnis der spateren Ausfiih-
rungen zur Modellierung der Muskelkontraktionen geschaffen und die wichtigsten Eigen-
schaften der im Muskelmodell integrierten Komponenten des Muskel-Sehnen-Komplexes
beschrieben. Zum Aufbau, den physiologischen Eigenschaften der Skelettmuskulatur und zur
Entstehung von Bewegung soll im Rahmen dieser Arbeit jedoch lediglich ein kurzer Uber-
blick gegeben werden.

2.1 Aufbau der Skelettmuskulatur und Biomechanik der Muskelkontraktion

Die Skelettmuskulatur folgt einem einheitlichen, hierarchischen Aufbau (Abb. 2.1). Der ge-
samte Muskel ist vom so genannten Epimysium, einer Bindegewebeschicht, umgeben. Die
nachst Kleinere Struktur, das Muskelfaserbundel umfasst mehrere Muskelfasern und ist vom
Perimysium ummantelt. Eine andere Bezeichnung fur ein Faserbindel ist das Faszikel. Die
einzelne Muskelfaser wird vom Endomysium umgrenzt, das die Fasern mit dem Faszikel ver-
bindet. Aufgrund dieser Verbindung gelten fur die einzelnen Muskelfasern vergleichbare ar-
chitektonischen Eigenschaften wie fur die Faszikel. Muskelfasern bestehen wiederrum aus
parallel und seriell angeordneten Myofibrillen, die ihrerseits zahlreiche Sarkomere enthalten.
Diese sich wiederholenden Strukturen sind die eigentlichen kontraktilen Einheiten des Ske-
lettmuskels. Sarkomere sind durch Zwischenscheiben (Z-Scheiben) voneinander getrennt und
enthalten dicke (Myosin) und dinne (Aktin) Eiweil3filamente. Bei der Kontraktion des Mus-
kels, der Kraftproduktion, verkirzen sich die Sarkomere unter Energieverbrauch. Der moleku-
lare Mechanismus der Kraftproduktion kann durch den Querbriickenzyklus von HUXLEY
(1957) und das Filamentgleiten erklart werden. An dieser Stelle werden nur die wesentlichen
Punkte der Theorie von HUXLEY aufgegriffen. Die Myosinkdpfe binden an die Aktinfilamente
und bilden dadurch Querbricken. Das Filamentgleiten und die Krafterzeugung entstehen
durch die Rotation der Myosinkopfe, bei der die diinnen Aktinfilamente gegen die dicken
Filamente in Richtung des Sarkomerzentrums verschoben werden (Kraftschlag). Die
Z-Scheiben néhern sich einander an — das Sarkomer verkurzt sich.
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Nach der Bindung von Adenosintriphosphat (ATP) an die Myosinkdpfe 16sen sich die Quer-
briicken vom Aktin und es kénnen durch das Binden des Myosinkdpfchens an der néchsten
Bindungsstelle des Aktins neue Querbriicken entstehen. Dieser Kontraktionszyklus wird fort-
gesetzt solange ATP zur Verfligung steht. Durch die Aneinanderreihung der Sarkomere und
das sich standige Wiederholen von Verbinden, Ziehen und Ldsen der Myosinkdpfchen am
Aktinfilament, kommt es in Summe zu einer Verkirzung der Muskelfaser.

Uber die serien- und parallelelastischen Strukturen (Kapitel 2.4.1 und 2.4.2) (z. B. Sehne und
Bindegewebe) wird die bei der Kontraktion erzeugte Kraft auf das Skelettsystem ubertragen
und fuhrt letztlich zur Bewegung der einzelnen Gliedmalien.

Faszikel
(Muskelfaserbiindel)

Sehne Zellkerne

Skelettmuskel
Epimysium

Sarkomer

Zellkern = Myo-
Z-Scheibe Titinfilament Z-Scheibe fibrillen

diinnes Filament dickes Filament

. S : p I
| | ‘ g
‘ — -

-
Abb.2.1: Hierarchischer Aufbau eines Skelettmuskels und makroskopische Struktur des Sarkomers
(aus SCHMIDT et al. 2010, mit Genehmigung von SPRINGERNATURE).

2.2 Muskelarchitektur

Die Ubergeordnete Aufgabe des Skelettmuskels Kraft zu generieren, spezifiziert sich weiter in
die Produktion hoher Kréfte bzw. in die Erzeugung hoher Verkirzungsgeschwindigkeiten.
Form, Grolke und Architektur des Muskels hangen dabei maligeblich von der zu erfiillenden
Aufgabe ab. Dabei wird die makroskopische Anordnung der Muskelfasern im Muskel in An-
lehnung an BLAZEVICH (2006) als Muskelgeometrie bezeichnet und h&ufig tber die Faserlan-
ge, den Faserwinkel in Bezug zur Kraftwirkungslinie und den physiologischen Muskelquer-
schnitt (PCSA) charakterisiert (BoLSTERLEE et al. 2018). Die Muskelarchitektur driickt die
gesamte Muskelstruktur inklusive der Muskelgeometrie, der Muskellange und des Muskelvo-
lumens aus. Die entsprechende Muskelarchitektur ist fur jeden Muskel charakteristisch und
hat einen erheblichen Einfluss auf dessen Kraftproduktion (ROY & EDGERTON 1992; HUNING
1992). Der PCSA und die Architekturparameter Faserlange und Faserwinkel sind muskelspe-
zifisch und fur die jeweilige Funktion des Muskels optimiert (GANS & GAUNT 1991).


https://www.springer.com/de/book/9783642016516

2 Muskelphysiologie und Biomechanik der Muskelkontraktion 7

Den meisten Muskeln ist der grundsatzliche Aufbau durch eine bestimmte Anzahl parallel
angeordneter Muskelfasern mit einer durchschnittlichen Faserlange gemeinsam, die in eine
Aponeurose (Sehnenplatte) minden. Die Aponeurose geht jeweils in Ansatz- und Ursprungs-
sehne(n) Uber, die am Skelett fixiert sind (WANK 2000). Unterschieden wird die Skelettmus-
kulatur hauptsachlich in zwei grundlegende Formen in Bezug auf die Anordnung der Muskel-
fasern im Verhéltnis zur Sehne: Den parallelfaserigen (fusiformen) und den pennaten Archi-
tekturtypen. Bei fusiformer Muskelarchitektur liegen die Muskelfasern (nahezu) parallel zur
Wirkungslinie des Muskels (JONES et al. 1989). Sind die Muskelfasern in einem bestimmten
Winkel relativ zur Muskelwirkungslinie angeordnet, spricht man von einer pennaten Muskel-
struktur. Je nach Anzahl der unterschiedlichen Faserrichtungen wird der pennate Architektur-
typ weiter in uni-, bi- oder multipennate Muskeln differenziert.

Die einzelnen Muskelarchitekturtypen unterscheiden sich wesentlich in ihren physiologischen
und biomechanischen Eigenschaften. Bei fusiformer Struktur stimmen anatomischer und phy-
siologischer Querschnitt des Muskels tberein und die Muskelkraft kann tber

I:Muskel = Z F Easer (1)

bestimmt werden. Bei Muskeln mit pennater Struktur verlduft die Faserachse und so die Wir-
kungsrichtung der Kraft, in einem deutlichen Winkel ar, dem Muskelfaserwinkel, in Bezug
zur Kraftwirkungsrichtung des Muskels (Abb. 2.2) (Anatomischer Querschnitt # physiologi-
scher Querschnitt). Die Kraft, die bei Kontraktion auf die Sehne wirkt, ist entsprechend um
den Faktor cos(ar) geringer als die Summe der Kraft der einzelnen Fasern. Fur die Berech-
nung der eigentlichen Kontraktionskraft des Muskels muss der Muskelfaserwinkel zu jedem
Zeitpunkt bekannt sein, wobei Formel (2) sicher nur eine grobe, theoretische Né&herung der
eigentlichen Muskelkraft Fuusie darstellt. Aufgrund des sigmoidalen Faserverlaufs und des
Anschmiegens der Faser an die Aponeurose wird die auf die Sehne Ubertragene Kraft durch
die Fiederung deutlich weniger reduziert, als der Faktor cos(ar) suggeriert, wodurch zu groRRe
Kraftverluste vermieden werden.

I:Muskel = Z( FFaser ’ COS(O{F )) (2)

Kraftwirkungslinie des Muskels

Kraftwirkungslinie der Faser

Abb.2.2: Pennate Muskelstruktur mit Faserwinkel or und Aponeurosenwinkel fa, Kraftwirkungslinie
des Muskels und der Faser (mit Genehmigung modifiziert nach EPSTEIN & HERZOG 1998).

In vielen Situationen ist es erforderlich zu wissen, wie sich die Geometrie des Muskels wéh-
rend der Kontraktion &ndert, da diese Veranderungen die Kraftproduktion des Muskels direkt
beeinflussen (EPSTEIN & HERzOG 1998). Im einfachsten Fall wird der Faserwinkel wéhrend
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der Kontraktion als konstant angenommen. Allerdings gibt es zahlreiche Belege dafir (u. a.
Tabellen 2.1-2.3) und auch die Ergebnisse dieser Arbeit (Kapitel 3.3) zeigen, dass der Faser-
winkel bei Kontraktion nicht konstant ist.

Zusammengefasst bestehen die wesentlichen Unterschiede der Muskelarchitekturtypen in der
Anzahl der parallel liegenden Fasern, der Lange der Muskelfasern (Anzahl der Sarkomere),
dem physiologischen Muskelquerschnitt und eben dem Faserwinkel in Bezug zur Wirkungsli-
nie des Muskels (LIEBER & FRIDEN 2000; MAIRET et al. 2006). Diese Muskelarchitekturpara-
meter spezialisieren den Muskel auf Kraft oder Geschwindigkeit (WICKIEwICZ et al. 1983),
wobei der Ubergang flieBend ist. Wahrend fusiforme Muskeln aufgrund ihrer geringen An-
zahl parallel angeordneter Muskelfasern und ihrer giinstigen Relation von Muskellange zu
Faserlange groRBe Léangenanderungen (Hub) und héhere Kontraktionsgeschwindigkeiten bei
vergleichbarer Kraft erreichen kénnen, entwickeln pennate Muskeln durch die kiirzeren Mus-
kelfasern und den grofReren physiologischen Querschnitt deutlich hdhere Kréfte bei geringe-
rem Hub und niedrigerer Verkirzungsgeschwindigkeit. Je groRer der Muskelfaserwinkel, des-
to mehr Muskelfasern kénnen parallel an den tendindsen Strukturen arrangiert werden und
desto groRer ist der physiologische Querschnitt und damit die Kraftproduktion bei der Kon-
traktion (u. a. RUTHERFORD & JONES 1992; MAGANARIS et al.1998; NARICI 1999). Trotz der
weniger effizienten Kraftlibertragung durch die Sehne auf das Skelettsystem, bedingt durch
die schrdge Anordnung der Muskelfasern, ist die entwickelte Kraft dennoch hoher als bei
fusiformer Muskelstruktur (WANK 2000). Entsprechend den obigen Ausfuhrungen unter-
scheiden sich auch die Kraft-Langen- bzw. Kraft-Geschwindigkeits-Verlaufe fusiformer und
pennater Muskeln (Abb. 2.3).
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Abb.2.3: Links Kraft-Hub-Diagramm und rechts Kraft-Geschwindigkeits-Diagramm von
fusiformen (Volllinie) und pennaten Muskeln (Strichlinie) (modifiziert nach MCARDLE et al.
2010, mit Genehmigung von WOLTERS KLUWER HEALTH).

Anhand eines Muskels mit identischem Volumen wird der Einfluss der Muskelarchitekturpa-
rameter bei Anderung der Faserlange, des Faserwinkels und des physiologischen Querschnitts
auf das Kontraktionsverhalten dargestellt. Bei doppelt so langen Fasern, jedoch nur halb so
groBem Querschnitt von Muskel A im Vergleich zu Muskel B, erreichen beide die gleiche
maximale Leistung. Langendnderung und Kontraktionsgeschwindigkeit sind bei Muskel A
deutlich groRRer als bei Muskel B, wahrend Muskel B mehr Kraft erzeugt. Beim unipennaten


https://shop.lww.com/Exercise-Physiology/p/9781451191554
https://shop.lww.com/Exercise-Physiology/p/9781451191554
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Muskel C sind die Fasern in einem konstanten Winkel von ar = 30° zur Kraftwirkungsrich-
tung angeordnet (vierfacher physiologischer Querschnitt und ein Viertel der Faserldnge).
Muskel C erreicht die mit Abstand grofite Kraft bei der geringsten Langenénderung und der
niedrigsten Kontraktionsgeschwindigkeit (WANK 2000).
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Abb.2.4: Einfluss von Muskelfaserlange, -winkel, und physiologischem
Querschnitt auf das Kontraktionsverhalten eines Muskels mit identischem
Volumen. Muskel A (fusiform): Apnys = 1 ¢M?, lraser = 4 cm; Muskel B
(fusiform): Apnys = 2 €M?, lraser = 2 cm,; Muskel C (unipennat): Apnys = 4 cm?,
lraser = 1 ¢m, ar = 30° (aus WANK 2000).

Das obige Beispiel verdeutlicht, dass insbesondere der Muskelfaserwinkel sowohl die Mus-
kelkraft als auch die Kontraktionsgeschwindigkeit und den Hub entscheidend beeinflusst.
Neben dem Verlust an Kraft in Form von auftretenden Zwangskraften, verlauft auch ein Teil
des Kontraktionsweges quer zu den Aponeurosen, so dass die Anordnung der Muskelfasern
schrdg zur Muskelwirkungslinie aus energetischer Sicht ungiinstig erscheint (WANK 2000).
Im Widerspruch dazu steht, dass die meisten Muskeln pennater Struktur sind (WARD et al.
2009; ENG et al. 2018). Zahlreiche Untersuchungen befassen sich dadurch motiviert mit der
Veranderung und der Quantifizierung des Muskelfaserwinkels (u. a. HUIING et al. 1985 und
1994; ScoTT & WINTER 1991; KAWAKAMI et al. 1993; FUKUNAGA et al. 1997a/b; MAGANARIS
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& BALTzOPOULOS 1999; HODGES et al. 2003; KAwAKAMI et al. 2006; MANAL et al. 2006;
SHIN et al. 2009; KRAMER 2012; Tabellen 2.1-2.3). Der Faserwinkel bleibt jedoch bislang in
der Muskelmodellierung noch weitestgehend unbertcksichtigt (u. a. HATzE 1977; BOBBERT et
al. 1986; GUNTHER 1997; PROCHEL 2009) oder wird haufig als konstant angenommen (u. a.
ZAJAC 1989; DELP 1990; Hov et al. 1990; HUIING 1992 und 1995; WANK 2000; ARNOLD et
al. 2010; SARAEWAT et al. 2010; Lee 2015) obwohl empirische Daten der oben genannten
Studien diese Annahme eindeutig widerlegen. WAGEMANS & VAN LEEMPUTTE (1989) erkann-
ten, dass sich der Faserwinkel systematisch in Abhangigkeit von Muskelldnge (Gelenkwin-
kelstellung) und Kraftproduktion (Kontraktionsintensitat) bei isometrischen Kontraktionen
andert. Dieser dynamische Muskelfaserwinkelverlauf wird jedoch nicht zuletzt aufgrund von
mangelnder Datenlage in den meisten Muskelmodellen falschlicherweise nur als konstante
GroRe berlcksichtigt. Die Aussage von EPSTEIN & HERZOG (1998), dass in den meisten Mus-
kel-Skelett-Modellen der Faserwinkel als Funktion von Kraft und Muskellange nicht bekannt
ist, hat bis heute Gultigkeit. Um das groRRe Forschungsinteresse in dieser Thematik besser ein-
ordnen zu kdénnen, sollen die Zusammenhange und Folgerungen eines dynamischen Faser-
winkelverlaufs Uberblicksartig zusammengefasst werden.

Aufgrund der Volumenkonstanz des Muskels und dem isovolumetrischen Verhalten der Fa-
sern (BASKIN & PAOLINI 1967) erhoht sich der Faserdurchmesser bei Verkirzung. Die Ver-
kirzung der Faser geht notwendigerweise mit einer Ausdehnung des Muskels in eine oder
mehrere Richtungen einher. Durch die Verdickung der Muskelfasern wahrend der Kontrakti-
on entstehen Querkréfte, die dazu fiihren, dass die Fasern rotieren und sich der Faserwinkel in
Abhangigkeit von der Faserlange und von der wirkenden Kraft vergroRert (Hoppe 1982), was
zu einem Kontraktionsweggewinn fiihrt. Nach den Ausfihrungen von WANK (2000) wirkt
sich der oben angesprochene Energie- und Wegverlust aufgrund der schragen Faserorientie-
rung in Realitat deutlich geringer aus. Dennoch geht Energie durch die Dehnung von Binde-
gewebe wahrend des Kontraktionsprozesses verloren, da das Gesamtvolumen des Muskels
aufgrund der geringen Komprimierbarkeit des Faserlumens nahezu konstant bleibt. Auch
wenn die schrdge Anordnung der Fasern gewisse Kraftverluste mit sich bringt, ermdglicht ein
groRerer Faserwinkel eine grolRere Anzahl an parallel liegenden kontraktilen Fasern und damit
einhergehend eine groRere Muskelkraft. Diese Annahme wird durch Studien belegt, die im
hypertrophierten Muskel gréRRere Faserwinkel bei kiirzeren Muskellangen nachweisen konn-
ten (ABE et al. 2000; AAGAARD et al. 2001; KawAKAMI et al. 2006). Faserwinkel sind zudem
sowohl muskel- als auch geschlechtsspezifisch sowie altersabhdngig (Binzoni et al. 2001;
KANEHISA et al. 2003; KAWAKAMI et al. 2006;). Ein guter Uberblick tiber die Einflussfaktoren
und Abhangigkeiten des Muskelfaserwinkels findet sich in BLAZEVICH (2006).

Der technische Fortschritt erméglicht in vivo Messungen zur Erfassung der Muskelarchitektur
mittels Ultraschall oder Magnet-Resonanz-Tomographie (MRT), wo bis in die 90er Jahre In-
formationen Uber die Muskelarchitektur ausschlieflich an Kadavern (u. a. ALEXANDER &
VERNON 1975; WICKIEWICZ et al. 1983 und 1984; FRIEDRICH & BRAND 1990; SPOOR et al.
1991) gewonnen werden konnten. Die Aussagekraft und Ubertragbarkeit der Ergebnisse von
Kadavern auf den lebenden Menschen ist allerdings mehr als fraglich und durch einige Ein-
schréankungen, wie beispielsweise den Fixierungsprozess, das Alter der Verstorbenen und der
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fehlenden Mdéglichkeit der Messung einer aktiven Kontraktion, sehr begrenzt (u. a. YAMAGU-
CHI et al. 1990; RUTHERFORD & JONES 1992; KAWAKAMI et al. 1993).

Nach diesen allgemein gehaltenen Informationen zu den Architekturtypen und ihren Eigen-
schaften wird im Folgenden die Muskelarchitektur des m. triceps surae, der Gegenstand der
vorliegenden Untersuchung ist, mit den integrierten Muskeln m. gastrocnemius lateralis
(GAL), m. gastrocnemius medialis (GAM) und m. soleus (SOL) detaillierter vorgestellt (Tab.
2.1-2.3). Die Anatomie des m. tricpes surae umfasst drei separate Teilmuskeln, die tber die
jeweilige Aponeurose in eine gemeinsame Sehne flihren (BOJSEN-M@LLER et al. 2004). Diese
einzigartige anatomische Konfiguration ermdglicht es drei Muskeln zur Kraftentwicklung an
der Achillessehne beizutragen. Die Muskeln des m. triceps surae bilden damit zusammen den
groliten Synergisten flr die Plantarflexion (MURRAY et al. 1976; FUKUNAGA et al. 1997) und
tragen aufgrund ihres groRen physiologischen Querschnitts malRgeblich zur Kraftproduktion
bei (FUKUNAGA et al. 1992). Nach WickIEwIcz et al. (1983) macht der m. tricpes surae 91 %
des physiologischen Querschnitts aller Plantarflexoren aus, dennoch ist es méglich, dass an-
dere Muskeln (bspw. m. plantaris, m. peroneus longus, m. flexor digitorum longus, m. flexor
hallucis longus und m. tibialis posterior) mit geringen Kréften zur Generierung des gemesse-
nen Gelenkmoments beitragen (ARNDT et al. 1998), was zu einer leichten Uberschatzung der
Achillessehnenkraft fihren wirde. Der relative Beitrag der zweigelenkigen m. gastrocnemii
und des eingelenkigen m. soleus wird vom jeweiligen physiologischen Querschnitt beeinflusst
(NARICI et al. 1992; MORSE et al. 2005).

Tab.2.1: Uberblick tiber die Muskelarchitekturparameter PCSA, Faserlange und -winkel von GAL.

GAL Muskelfaser- | Muskelfaser- | PCSA | Gelenkwinkel- | Studiendesign Researcher
lange [mm] winkel [°] [cm?] | stellung OSG*
Ruhe 6548; 568 12+2; 13+1 - 75°; 90° Ultraschallstudie | KAWAKAMI
51+8; 47+7 15+2; 16+2 - 105°; 120° et al. 1998
MVC 46+8; 3816 1943; 24+4 - 75°; 90°
33+5; 3046 28+5; 3146 - 105°; 120°
Ruhe 88+2.18 11.5+2.3 32.3 70° Ultraschallstudie MORSE et
MVC 55+1.1 18.0+£3.5 70° al. 2008
Ruhe 54-57 18-23 - 90° Ultraschallstudie | KAWAKAMI
50 % MVC 36-39 26-35 - 90° et al. 2000
Ruhe 44.6%8.2 12.6+2.8 - 90° Ultraschallstudie | CHow et al.
2000
Ruhe - 13.9; 10.5 - 75°; 120° Ultraschall mit RANA et al.
60 % MVC - 12.7;12.9 - 75°; 120° 3D- 2013
Positionssensoren
MVC 46; 45; 41; 20; 24; 27; - 70°; 80°; 90°; Ultraschallstudie | MAGANARIS
38; 32; 29; 31; - 100°; 110°; 2003
28 32 - 120°
Ruhe 63.2+10.7 11.2+15 - 90° Ultraschallstudie | HEROUX et
25 % MVC 58.1 10.9 - 120° al. 2016
Ruhe 47.7+7.5 14.9+2.7 - 90°
25 % MVC 53 17.5 - 120°

* OSG = oberes Sprunggelenk
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Die drei Muskeln weisen unterschiedliche Architektureigenschaften auf (u. a. WICKIEWICZ et
al. 1983; FRIEDRICH & BRAND 1990) und erfulllen damit unterschiedliche funktionale Anfor-
derungen bei Bewegung (KAWAKAMI et al. 1998). GAM besitzt aufgrund seiner kurzen Mus-
kelfasern und groRen Faserwinkel ein hohes Kraftpotential, wahrend GAL die langsten Mus-
kelfaserlangen der drei Synergisten erkennen lasst und damit pradestiniert ist fiir hohe Kon-
traktionsgeschwindigkeiten (z. B. HUIING 1985). SOL umfasst den gréRten physiologischen
Querschnitt bei groBem Faserwinkel und kurzen Faserlangen, was ihn &hnlich wie GAM fir
die Kraftproduktion qualifiziert. Die Fasertypverteilung ist bei den beiden Gastrocnemii mit
ca. 80 % Fast-Twitch (FT)-Fasern &hnlich, wohingegen SOL zu 90 % aus Slow-Twitch (ST)-
Fasern besteht (WANK 2000). Die Tabellen 2.1 bis 2.3 geben einen Uberblick tber die Mus-
kelarchitekturparameter der Muskeln von m. triceps surae bei gestrecktem Kniegelenk aus der
einschlagigen Literatur.

Tab.2.2: Uberblick tiber die Muskelarchitekturparameter PCSA, Faserlidnge und -winkel von GAM.

GAM Muskelfaser- | Muskelfaser- | PCSA | Gelenkwinkel- | Studiendesign Researcher
lange [mm] winkel [°] [cm?] | stellung OSG
Ruhe 59+45; 52+7 22+2; 2442 - 75°; 90° Ultraschallstudie KAWAKAMI et
45+7; 4045 27+3; 31+3 - 105°; 120° al. 1998
MVC 38+6; 3145 33+5; 4044 - 75°; 90°
28+5; 2614 46+6; 48+7 - 105°; 120°
Ohne 47.70+6.84 25.04+4.05 - 90° Ultraschallstudie STENROTH et
Angabe al. 2012
Ruhe 45.2+8.8 14.0+3.2 - 90° Ultraschallstudie CHow et al.
2000
Ruhe 57.0+3.0 15.8+2.0 42.1 90° Ultraschallstudie NARICI et al.
50.8+3.6 17.3+2.6 46.5 110° 1996
34.0+1.5 27.7+2.3 63.5 150°
MVC 32.9+2.6 35.3+4.1 62.5 110°
Ruhe - 14.4; 16.4 - 75°; 120° Ultraschall mit RANA et al.
60 % MVC - 14.2;17.9 - 75°; 120° 3D- 2013
Positionssensoren
Ruhe 54.6+6.6 15.8+3.3 - 80° Ultraschall BOLSTERLEE et
MVC 52.8+10.5 52.8+10.5 - 80° DTI* al. 2015
Ruhe 56.6+11.7 21.6+4.5 - 90° Ultraschallstudie | THOMAS et al.
MVC 29.9+5.9 41.6+8.4 - 90° 2015
MVC 39; 34; 33; 30; 36; 41; - 70°; 80°; 90°; Ultraschallstudie MAGANARIS
29; 28; 45; 48; - 100°; 110°; 2003
25 50 - 120°
Ruhe 76.9+2.82 21.9+2.6 - 90° (Ldaufer) Ultraschallstudie | KARAMANIDIS
63.4+0.80 18.9+2.4 - 90° (nicht & ARAMPATZIS
Aktive) 2004
Ruhe 52.248.2 16.6+2.3 - 90° Ultraschallstudie HEROUX et al.
25 % MVC 46.4 18 - 120° 2016
Ruhe 38.3+6.5 23.4+2.6 - 90°
25 % MVC 33.8 28.3 - 120°
Ruhe 54-57 18-23 - 90° Ultraschallstudie | KAWAKAMI et
MVC 36-39 26-35 - 90° al. 2000

* DTI = Diffusion Tensor Imaging: Bildgebendes Verfahren zur Messung der Diffusion der Wassermolekile im
Gewebe, welches gezielt die Richtungsabhangigkeit der Diffusion untersucht, um Informationen uber die Mikro-
struktur des Gewebes zu gewinnen.
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Tab.2.3: Uberblick tiber die Muskelarchitekturparameter PCSA, Faserlidnge und -winkel von SOL.
M. soleus | Muskelfaser- | Muskelfaser- | PCSA | Gelenkwinkel- | Studiendesign | Researcher
lange [mm] winkel [°] [cm?] | stellung OSG
Ruhe 43+4; 38+4 19+3; 21+3 - 75°; 90° Ultraschallstudie | KAWAKAMI
3315; 2945 25%3; 2943 - 105°; 120° etal. 1998
MVC 31+4; 26+3 3313; 404 - 75°; 90°
24+1; 2342 45+3; 49+3 - 105°; 120°
Ohne 40.67+94 20.92 +5.82 - 90° Ultraschallstudie | STENROTH
Angabe et al. 2012
Ruhe 29.0+6.8 24.4+6.5 - 90° Ultraschallstudie | CHow et al.
2000
Ruhe - 10.1;9.3 - 75°; 120° Ultraschall mit RANA et al.
60 % MVC - 9.1;10.8 - 75°; 120° 3D-Positions- 2013
sensoren
Ruhe 46.2+10.1 24.2+2.4 29.9 70° Magnet- BOLSTER-
35.7+7.9 34.9+4.3 40.1 110° Resonanz- LEE et al.
Tomographie 2018
(MRT)-Studie

2.3 Kontraktiles Element

Die makroskopischen Mechanismen der Muskelkontraktion wurden bereits in Kapitel 2.1
aufgezeigt und sollen nicht weiter vertieft werden. Es werden vielmehr Ubergeordnete Ein-
flussgrofien vorgestellt, die das Kontraktionsverhalten beeinflussen. Aus der Muskelarchitek-
tur jedes Muskels geht hervor, dass die einzelnen Muskeln des menschlichen Bewegungsap-
parates fir ihre Aufgaben spezialisiert und optimiert sind. Die von einem Muskel entwickelte
Kraft ist neben der Muskelarchitektur u. a. abhangig vom Aktivierungsgrad, der Fasertypver-
teilung, dem Kontraktionswiderstand, der Muskellange und der momentanen Kontraktionsge-
schwindigkeit (WANK 2000). Unabhéngig von der Muskelarchitektur oder der Fasertypvertei-
lung ist das Kontraktionsverhalten der Muskulatur von Muskelkennlinien gepragt, die das
Kraft-Zeit-Verhalten, die Kraft-Langen-Relation und die Kraft-Geschwindigkeits-Relation
abbilden. In diesen Zusammenhangen sind, bis auf die Fasertypverteilung, alle wichtigen Ein-
flussgrolRen der Muskelkontraktion enthalten. Obwohl sich die Kontraktionseigenschaften von
Muskel zu Muskel unterscheiden, behalten die Muskelkennlinien ihren charakteristischen
Verlauf (WANK 2000). Je nach Muskel erhalten die Kennlinien jedoch eine gewisse Spezifik,
die wiederrum charakteristisch fur den jeweiligen Muskel ist.

Das hier beschriebene Muskelmodell wird nicht ber die klassischen Muskelkennlinien in
Form mathematischer Funktionen gesteuert, sondern geht vielmehr von muskelphysiologi-
schen und architektonischen Parametern aus, die den Kontraktionsverlauf bestimmen. Die
Kontraktionen, die zur Ermittlung dieser Parameter analysiert wurden, unterliegen jedoch den
angesprochenen Muskelkennlinien, weswegen diese auch nicht unerwahnt bleiben sollen.
Allerdings ist ihre Beschreibung auf die grundlegenden und fiir das Verstandnis wichtigen
Zusammenhdange begrenzt.
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2.3.1 Muskelaktivierung

Bei willklrlichen Kontraktionen geht dem eigentlichen Kontraktionsprozess grundsatzlich die
Entscheidung im Motorcortex voraus, die Bewegung tatsachlich ausfilhren zu wollen. Uber
a-Motoneuronen und deren Axone gelangen die ausgelosten Aktionspotentiale zu den motori-
schen Endplatten der Zielmuskulatur. Uber chemische Transmitter wird das Aktionspotential
der Motoneurone uber Endplattenpotentiale in ein Muskelaktionspotential umgewandelt
(ECKEeRT 2002) und 16st eine Depolarisation der Muskelfasermembran aus. Die Depolarisation
wird Uber das longitudinale (sarkoplasmatisches Retikulum) und transversale (T-Tubulus)
System entlang des kompletten Muskels mit etwa 10-15 m/s bis in die Muskelfasern weiterge-
leitet (HOLLMAN & STRUDER 2009) und bewirkt die Ausschiittung von Ca?*-lonen aus dem
sarkoplasmatischen Retikulum in das Sarkoplasma. Die Ca?*-Konzentration wachst sprung-
haft von 107" mol/I auf 10°® mol/l an (HELLAM & PoboLsKy 1969) und fiihrt zu einer Offnung
der Bindungsstellen fiir Myosin. Die Myosinkopfchen kénnen so am Aktinfilament anheften
und der Kontraktionsprozess in Form des Querbrickenzyklus kann vollzogen werden,
wodurch sich die Kontraktionskraft erhoht (Kapitel 2.1).

Die Geschwindigkeit der Muskelaktivierung, sprich der Zeitversatz zwischen der Ankunft von
Aktionspotentialen und der Kraftentwicklung, hangt von der Verteilung der Muskelfasertypen
und der Temperatur ab. Langsame (ST-) Fasern bendtigen mehr als die doppelte Zeit zum
Aufbau der maximalen Muskelspannung wie schnelle (FT-) Fasern (WANK 2000). Die Aus-
fihrungen spiegeln sich in der so genannten Aktivierungskennlinie wider. Bei isometrischen
Kontraktionen stellt der Kraftanstieg des Kraft-Zeit-Diagramms ein MaR fur die Aktivie-
rungsgeschwindigkeit dar. Muskeln mit einem hohen Anteil an FT-Fasern erreichen das
Kraftmaximum deutlich friiher als Muskeln mit einem hohen Anteil an ST-Fasern. Dariiber
hinaus kommt es bei schnellen Muskelfasern zu einem steileren Kraftanstieg (Abb. 2.5).

Ca - Konzentration T

80 % FT-Fasern 90 % ST-Fasern

Stimulation

> 1 i | ]
t ' 1s ' ' 2s '
Abb.2.5: Links: Zeitliche Abfolge von Stimulation (Aktionspotential), Anstieg der Kalzium-
Konzentration und Kraftentwicklung. Mitte und rechts: Kraft-Zeit-Diagramm einer isometrischen
Kontraktion nach einem supramaximalen elektrischen Reiz an Muskeln mit unterschiedlicher Faser-
typverteilung: M. tibialis anterior etwa 80 % FT-Faser und m. soleus etwa 90 % ST-Fasern (modifi-
ziert nach WANK 2000).

2.3.2 Kiraft-Langen-Relation

Die Kraft-Langen-Relation resultiert aus der Querbriickentheorie von HUXLEY (1957) (Kapi-
tel 2.1). Die vom Sarkomer entwickelte kontraktile Kraft ist proportional zur Anzahl der akti-
ven Querbriicken zwischen den Eiwei3filamenten Aktin und Myosin. Demnach ist die Kraft-
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entwicklung vom Uberlappungsgrad der Aktin- und Myosinfilamente abhingig. Um eine
Kraft-Langen-Kennlinie fir eine Muskelfaser zu bestimmen, wird die isometrische Maximal-
kraft bei verschiedenen Muskelfaserausgangslangen (Sarkomerlangen) gemessen. Abbildung
2.6 (links) gibt einen Uberblick tiber den Zusammenhang von maximal méglicher Faserkraft
und dem Uberlappungsgrad von Aktin und Myosin.

Kraft-Langen-Kennlinien ganzer Muskeln weisen im Vergleich zu isolierten Muskelfasern
deutliche Abweichungen auf (WANK 2000). Dies liegt insbesondere an der unterschiedlichen
Muskelarchitektur, die zum einen den Arbeitslangenbereich des Muskels und zum anderen die
Muskelléange, bei der die passiven parallelelastischen Krafte zu wirken beginnen, determiniert.
Die Kraft, die der ganze Muskel in unterschiedlichen Ausgangsldngen aufbringen kann, setzt
sich also aus einer aktiven und einer passiven Komponente zusammen. Die passive (Deh-
nungs-)Kraft wird bei verschiedenen Muskelldngen gemessen. Die passive Kraft-Langen-
Kennlinie ist entsprechend das Ergebnis der Dehnung des parallelelastischen Elements. Wie
in Abbildung 2.6 (rechts) zu erkennen ist, gewinnt die passive Komponente dabei bei grofer
werdender Muskellange immer mehr an Bedeutung. Vergleichbar mit der Messung der passi-
ven Komponente, wird auch die isometrische Maximalkraft (passive und aktive Komponente)
bei unterschiedlichen Muskellangen gemessen. Um die aktive Kraft eines Muskels zu ermit-
teln, muss von der isometrisch gemessenen Kraft die passive Kraft abgezogen werden.
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100

. = TEE T
60
Normalbereich der Muskelaktion
40 L > 4
Summe der aktiven ,/,
20 und passiven Elemente /
0 y

________
g .
3 2

Spannung

Sarkomerlange [um
1,65 um

1 _|M“_

|e———— 220-225n m4-\

| Am——
I I

Passive /. _ Akfive
Komponente *_ Komponente
N,

\ g e
e
%
%
L

| Gl I 50 100 150
1 | Sarkomerenldnge (% von 1)

Abb.2.6: Links: Zusammenhang zwischen der Sarkomerlédnge und der maximal entwickelten Kraft in
Abhangigkeit des Uberlappungsgrads von Aktin und Myosin. 1: Sehr kurze Faserausgangslange. Ak-
tinfilamente (griin) behindern einander durch Uberlappung, Myosin wird komprimiert. Viel Beriih-
rungsflache wird verschenkt. 2: Optimale Ausgangslédnge (Ruhelédnge) und Aktivierung aller Querbri-
cken. 3: Keine oder nur wenig aktive Querbriicken bei Dehnung der Faser. (aus SPECKMANN et al.
2019, mit Genehmigung von ELSEVIER). Rechts: Zusammenhang der aktiven, passiven und isomet-
risch gemessenen Kraft (aus HOLLMANN & HETTINGER 2000, mit Genehmigung von THIEME).

3

Abbildung 2.6 veranschaulicht das Zusammenspiel von aktiver und passiver Komponente in
Abhangigkeit des Uberlappungsgrads der Filamente. Es kann davon ausgegangen werden,
dass Muskelldngen bei denen weniger als 50 % Filamentiiberlappung vorliegt, unékonomisch
sind und nur bei extremen, nicht alltdglichen Gelenkwinkelstellungen auftreten (WANK 2000).
Wie unterschiedlich die Kraft-Langen-Relation bei unterschiedlicher Muskelarchitektur aus-
geprégt ist, zeigt Abbildung 2.7 anhand zweier Dorsalflexoren des Kaninchens mit ahnlicher
Muskelldange und Muskelmasse. Die Kraft-Ldngen-Diagramme machen deutlich, dass der
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verfiigbare Arbeitslangenbereich eines Muskels weniger von der Muskellange als vielmehr
von der Lange der Muskelfasern und ihrem Anstellwinkel zur Kraftwirkungslinie abhangt
(WANK 2000).

M.tibialis anterior M.extensor digitorum longus
F (N) F (N)
40+ 40+
30+ 30+
20+ 20
10 104
g ,
OAV T T T T T 0‘7/ T T T T
0.8 1.0 1.2 09 1.01.1 1.2

Abb.2.7: Kraft-Ldngen-Diagramm von m. tibialis anterior und m. exten-
sor digitorum longus des Kaninchens bei unterschiedlicher Muskelarchi-
tektur. F©E kontraktile Kraft und FPE passive Kraft (aus WANK 1996).

2.3.3 Kraft-Geschwindigkeits-Relation

Obwohl es vermutlich FENN & MARSH (1935) waren, die als erste den nichtlinearen Zusam-
menhang zwischen Last und Kontraktionsgeschwindigkeit erwéhnten, wird mit dieser Thema-
tik grundsétzlich die Arbeit von HiLL (1938) in Verbindung gebracht. Eher zuféllig stie HiLL
bei Messungen der Wéarmefreisetzung bei verschiedenen Kontraktionsbedingungen am
Froschmuskel auf die Kraft-Geschwindigkeits-Relation und konnte daraus die bekannte
HiLL’sche Gleichung (3) ableiten. Durch Messung der maximalen Kontraktionsgeschwindig-
keit bei konzentrischen Kontraktionen mit unterschiedlichen Lasten erkannte er die hyperboli-
sche Beziehung zwischen Kraft und Geschwindigkeit, wie sie in Abbildung 2.8 dargestellt ist.

(Flg +@)(V+b)=(Fy, +a)b=konst. mit v= % (3)
Die beiden Parameter a und b sind muskelspezifische Konstanten (WANK 1996), die experi-
mentell bestimmt werden missen. Parameter a ist vom physiologischen Muskelquerschnitt
abhangig und beschreibt die Kraftkomponente der Gleichung, die direkt mit der isometrischen
Maximalkraft Fyac in Relation gesetzt werden kann. Parameter b steht fiir die Geschwindig-
keitskomponente der Gleichung und ist abhéngig von der Temperatur und der Muskell&dnge.
Trotz ihrer grofRen Popularitdt zur Beschreibung der Kraft-Geschwindigkeits-Relation von
Muskelkontraktionen offenbart die HiLL’sche Gleichung vor allem im exzentrischen Bereich
der Muskelkontraktion Schwéchen. Unter exzentrischen Bedingungen kénnen durch die Mus-
keldehnung hohere Krafte als Fwax realisiert werden. Abbildung 2.8 zeigt den Kraft-
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Geschwindigkeits-Verlauf der drei klassischen Kontraktionsformen konzentrisch (v > 0), iso-
metrisch (v = 0 bei Fua) und exzentrisch (v < 0).

F/FMax

T15

1.0

0.5

V/IVMax

I T T T
-0.5 0.0 0.5 1.0

Abb.2.8: Auf Maximalkraft bzw. Maximalge-
schwindigkeit normierter Kraft-Geschwindigkeits-
Verlauf (aus WANK 2000).

Uber den Parameter b wird der Beziehung zwischen Kraft und Geschwindigkeit noch die zu-
satzliche Komponente der Muskelldnge hinzugefugt. Die bei einer bestimmten Last erreichte
Kontraktionsgeschwindigkeit ist abhéngig von der Muskelausgangsldnge. Je geringer die
Muskellédnge, desto weniger Kontraktionsweg steht dem Muskel zur Verfigung und desto
geringer ist die maximale Verklrzungsgeschwindigkeit. Dieser Zusammenhang wird in einer
dreidimensionalen Funktion (4) und Abbildung 2.9 ausgedriickt, die die Muskelkraft in Ab-
hangigkeit der Muskellange und der Kontraktionsgeschwindigkeit beschreiben (WANK 2000).

F(v,l):b(l)(FMax(l)_a(l))_aU) (4)

Abb.2.9: Kraft-Geschwindigkeits-Langen-Relation der Plant-
arflexorengruppe (aus WANK 2000).
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2.4 Viskoelastische Eigenschaften

Der Muskel-Sehnen-Komplex (MTC), als Hauptbestandteil der vorliegenden Untersuchung,
besitzt neben der Kontraktionsfahigkeit und damit der Generierung von Kraft, auch die Fé&-
higkeit, diese Kraft iber tendindses Gewebe auf das Skelettsystem zu tbertragen und dadurch
Bewegung hervorzurufen sowie Energie zu speichern und zu absorbieren. Entsprechend der
verschiedenen Eigenschaften des MTC wird er im Sinne einer funktionellen Strukturierung in
vier Elemente unterteilt (Abb. 2.10): Kontraktiles (CE), serienelastisches (SE), parallelelasti-
sches (PE) und Dampfungselement (D) (WANK 2000). Dabei umfasst das kontraktile Element
die Muskelfasern und den eigentlichen Kontraktionsvorgang. Die weiteren Elemente werden
im Folgenden kurz erléutert.

| Muskelfaser Aponeurose ISehnt—) KSU
I 105 33 217 28

l mm mm

P—W\*

kontraktiles Element

—g g— Aponeurose  Sehne

serienelastisches Element _}Wmm)_

parallelelastisches Element

Abb.2.10: Schema des MTC mit den drei Elementen CE, SE und
PE. KSU = Knochen-Sehnen-Ubergang (aus WANK 2000).

2.4.1 Serienelastisches Element

Das serienelastische Element steht in dieser Arbeit stellvertretend fiir die Existenz von Seh-
nen, Aponeurosen und den Knochen-Sehnen-Ubergang (KSU). Weitere elastische Elemente
wie sie bei WANK (2000) beschrieben werden, werden aufgrund der makroskopischen Model-
lierung des Kontraktionsverhaltens nicht berlcksichtigt. Sehnen wirken in Verlangerung des
Muskelbauches und verbinden Muskel und Knochen. Aponeurosen sind plattenartige, elasti-
sche Sehnenstrukturen, in die sich die Muskelfasern einftigen und die einen Teil des Muskel-
bauchs bedecken (RAITERI 2018). Wahrend der Kontraktion werden die Sehnen durch die in
Wirkungsrichtung des Muskels wirkende Kraft gedehnt. Im Gegensatz dazu kdnnen sich
Aponeurosen in mehrere Richtungen, entlang und orthogonal zur Kraftwirkungsrichtung,
strecken (SCOTT & LOEB 1995; VAN DONKELAAR et al. 1999; AzizI & ROBERTS 2009). Die
Muskelfasern dehnen sich aufgrund ihrer Volumenkonstanz bei Kontraktion in radialer Rich-
tung aus und generieren eine potentielle Kraft, die dazu flhrt, dass sich die Aponeurose in
Abhéngigkeit der Kontraktionskraft auch in ihrer Breite ausdehnt (ARELLANO et al. 2016).
Aponeurosen weisen damit deutlich komplexere elastische Eigenschaften auf als Sehnen. Zu
den elastischen Eigenschaften von Sehnen und Aponeurosen existieren eine Vielzahl von Un-
tersuchungen, die sich mit dem Dehnungsverhalten bei Kontraktion beschéftigt haben. Bei der
Bestimmung der Elastizitat und der Langenénderung von Sehnen und Aponeurosen werden in
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der einschldgigen Literatur jedoch sehr unterschiedliche Werte angegeben. Die Angaben fir
den so genannten Strain-Wert, differieren fur Sehnen, insbesondere jedoch fiir Aponeurosen.
Der Strain-Wert beschreibt die relative Langenanderung der Sehne bzw. der Aponeurose, be-
zogen auf ihre Ausgangs- bzw. Ruhel&nge |, bei gegebener Kontraktionskraft.

Strain = ?—I 100 = -100 [%] (5)

0 0

Da die Werte vom untersuchten Muskel abh&ngig sind, konzentrieren sich die folgenden Aus-
fihrungen auf die betrachteten Plantarflexoren. Fir die Steifigkeit beider serienelastischen
Strukturen werden Strain-Werte von 1-12 % angegeben. Unterschiedliche Angaben sind auf
Unterschiede in der Untersuchungsmethodik, der Messtechnik und den untersuchten Bereich
der Sehne und Aponeurose zurlickzufiihren. Daruber hinaus gehen die Berticksichtigung und
Korrektur der Gelenkbewegung und FuRdeformation (ARAMPATZIS et al. 2006), die Koakti-
vierung der Antagonisten (MAGNUSSON et al. 2003) und die Kontraktionsintensitat mit ein.
Fur die freie, externe Sehne (Sehnenansatz Calcaneus bis zur distalen Einmindung der Mus-
kelfasern von SOL) (u. a. FINNI et al. 2003a/b; KuBo et al. 2005; KONGSGAARD et al. 2011;
FARRIS et al. 2013) und die Sehne fur GAL/GAM (u. a. MAGNUSSON et al. 2001; MURAM-
ATSU et al. 2001; ROSAGER et al. 2002; ARAMPATZIS et al. 2005; Kugo et al. 2005; ARAM-
PATZIS et al. 2007a/b; STENROTH et al. 2012) liegen die Strain-Werte Uberwiegend in einem
Bereich von 4-6 %, wahrend MAGNUSSON et al. (2003) bei 87 % MVC sogar Werte von bis zu
8 % beschreibt. Uber die Ausdehnung und Langenanderung der Aponeurose im Vergleich zur
Sehne herrscht in Fachkreisen Uneinigkeit. Es gibt noch keinen gemeinsamen Konsens dar-
uber, ob Sehne und Aponeurose mit vergleichbaren elastischen Eigenschaften an der Kontrak-
tionsdynamik beteiligt sind oder ob diese stark voneinander abweichen. Kugo et al. (1999),
MAGNUSSON et al. (2001), MURAMATSU et al. (2001), FUKUNAGA et al. (2002), ARAMPATZIS
et al. (2005) und KuBo et al. (2005) berichten von gleichen elastischen Eigenschaften bei
Sehnen und Aponeurosen und einer homogenen Dehnung entlang der jeweiligen Struktur.
Hingegen gehen FINNI et al. (2003a), MAGNUSSON et al. (2003), MAGNUSSON et al. (2008)
und FARRIS et al. (2013) von unterschiedlichen Strain-Werten der beiden serienelastischen
Elemente aus. Diese Studien implizieren, dass Sehne und Aponeurose unterschiedliche Auf-
gaben bei der menschlichen Bewegung haben. MAGNUSSON et al. (2003) geben an, dass die
Achillessehne vornehmlich Energie speichert und abgibt, wéahrend die Aponeurose der effek-
tiven Ubertragung der kontraktilen Kraft dient. In Studien mit geringeren Strain-Werten fiir
die Aponeurose als fiir die Sehne werden diese haufig durch die bei Aponeurosen auftretende
Ausdehnung in orthogonaler Richtung zur Kraftwirkung begrindet (z. B. FARRIS et al. 2013).
Nicht nur der Vergleich zwischen Sehne und Aponeurose, sondern auch die Homogenitat der
Belastung innerhalb der Aponeurose wurde in Frage gestellt. KINUGASA et al. (2008), LEE et
al. (2006) und FINNI et al. (2003a) stellten sowohl Verlangerungen als auch Verkirzungen der
Aponeurose je nach betrachteter Region und in Abhangigkeit der Kontraktionskraft fest. Sie
begrunden dieses Verhalten durch die unterschiedliche Aktivitat der motorischen Einheiten
und die unterschiedliche Orientierung in der Faserarchitektur in Bezug zur Aponeurose. Da-
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gegen berichten MURAMATSU et al. (2001), MURAMATSU et al. (2002a) und MAGANARIS
(1998) von einer homogenen Dehnung der Aponeurose bei Werten zwischen 4-6 %.

Das Wissen und die Kenntnis Uber die Elastizitdtsparameter der menschlichen Sehnen und
Aponeurosen sind nach ANDERSON & PANDY (1993) und BoBBERT (2001) fiir die Modellie-
rung von Kontraktionen notwendig, um préazise Modelle des MTC erstellen zu kénnen. Die
Interaktion zwischen kontraktilen und elastischen Komponenten ist insbesondere in Muskeln
mit langen Sehnen wie den m. gastrocnemii bedeutend.

Die fiir die Modellrechnungen in dieser Arbeit verwendeten Werte stammen aus der Untersu-
chung von ARAMPATZIS et al. (2005). ARAMPATZIS und Kollegen bestimmten die Langenén-
derung und damit die Elastizitat der Achillessehne und der Aponeurose von GAM simultan
im gleichen Versuch bei maximaler Intensitat der Plantarflexion. Zudem wurden einige
Schwachen der vorausgegangenen Studien vermieden. Es wurden keine Unterschiede im elas-
tischen Verhalten zwischen Sehne und Aponeurose gefunden. Die ermittelten Strain-Werte
von Sehne (4.72 %) und Aponeurose (5.12 %) stimmen mit den Werten aus vergleichbaren
Studien (MAGNUSSON et al. 2001; MURAMATSU et al. 2001; ROSAGER et al. 2002) uberein.
KONGSGAARD et al. (2011) haben speziell die Léngendnderung der freien Achillessehne
(SOL) bestimmt, indem sie die Verschiebung zwischen dem Ansatz der Sehne am Calcaneus
und der myotendindsen Verbindungsstelle von Sehne und dem distalen Ende des m. soleus
gemessen haben, ohne dabei die Deformation der Soleus-Aponeurose in die Kalkulation mit
einzubeziehen. Mithilfe eines sehr langen Ultraschallkopfes waren sie die Ersten, die die Lén-
genanderung bei Kontraktion der gesamten Sehne in einem Bild sichtbar machen konnten.
Der so bestimmte Strain-Wert betrug bei maximal willkirlicher Kontraktion 4.5 % und
stimmt damit mit den Werten, die fur die Achillessehne inklusive der Soleus-Aponeurose
(GAL/GAM) bestimmt wurden, Uberein. VVon einer vergleichbaren Charakteristik innerhalb
des m. tricpes surae gehen auch Kugo et al. (2005), MAGNUSSON et al. (2001) und FARRIS et
al. (2013) aus. Bei der Beschreibung des Muskelmodells (Kapitel 4.2) wird vertieft darauf
eingegangen, wie das serienelastische Element in das Muskelmodell integriert ist.

2.4.2 Parallelelastisches Element

Unter dem parallelelastischen Element versteht man sdémtliche Bindegewebsstrukturen, die
parallel zu den kontraktilen Einheiten (Sarkomeren) angeordnet sind. Dazu z&hlen beispiels-
weise Membranen der Myofilamente, Titin, Faser- und Faserbiindelmembranen sowie Faszien
von Muskelkompartimenten und des gesamten Muskels (Kapitel 2.1) (WANK 2000). Der Ein-
fluss der parallelelastischen Strukturen auf die Kontraktion wird in dieser Arbeit lediglich bei
extremer Muskeldehnung berticksichtigt. Bei starker Dehnung und damit grofen Muskelaus-
gangslangen unterstiitzen sie die Kontraktionskraft, da sie Widerstand gegen die Dehnungs-
kraft aufbringen (KRAMER 2012). Fur die Beriicksichtigung des parallelelastischen Elements
in der Muskelmodellierung sind vor allem die Startlange lpeo, bei der die passiven Krafte zu
wirken beginnen und der Elastizitatsparameter des parallelelastischen Elements kee zur Be-
rechnung der passiven Kraft, entscheidend. Ahnlich wie beim serienelastischen Element wer-
den die Zusammenhénge in Kapitel 4.2 ndher betrachtet.
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2.4.3 Dampfungselement

Da bei den Untersuchungen in dieser Arbeit keine hohen Dehnungsgeschwindigkeiten er-
bracht wurden, spielen die Dd&mpfungselemente nur eine untergeordnete Rolle und werden
lediglich aus Grunden der Vollstdndigkeit erwéhnt. Aufgrund der bereits angedeuteten Féhig-
keit des Muskels Energie zu absorbieren, steht die Existenz von Dampfungseigenschaften
auller Frage. lhre Aufgabe besteht vor allem in der Stabilisierung des Kontraktionsvorgangs
und darin, den MTC vor Uberlastungen bei hohen Dehnungsgeschwindigkeiten zu schiitzen
(KRAMER 2012). Die Dampfungswiderstdnde entstehen groBtenteils durch Reibung beim
Gleiten der Myofilamente und nehmen mit steigender Geschwindigkeit zu. Bei der Muskel-
verkurzung werden aufgrund der geringen Gleitgeschwindigkeit der Filamente keine hohen
Energieverluste erwartet (WANK 2000). Aufgrund des geringen Einflusses bei isometrischen
und konzentrischen Kontraktionen, wie sie in dieser Untersuchung vorliegen, wird in diesem
Muskelmodell kein Dampfungselement implementiert.

2.5 Muscle Gearing

Wie bereits in den vorausgehenden Kapiteln dargestellt, stellt die Muskelarchitektur einen
wichtigen Einflussfaktor flr die mechanischen Eigenschaften der Muskulatur dar. Die dyna-
mischen Veranderungen der Geometrie, die wahrend der Kontraktion auftreten, beeinflussen
direkt Kraft und Geschwindigkeit der Kontraktion. Eine grundlegende Eigenschaft pennater
Muskulatur ist, dass die Muskelfasern aufgrund ihres konstanten Muskelvolumens (BASKIN &
PAOLINI 1967), bei Verkirzung zu einem groReren Faserwinkel rotieren (Azizi & ROBERTS
2013). Durch diese Anderung der Faserorientierung ist die Verkiirzung der einzelnen Fasern
geringer als die Verkiirzung des gesamten Muskels. Die VergroRerung des Faserwinkels tragt
demnach zu einer Verkirzung des Muskels bei (Abb. 2.10) und flhrt dazu, dass die Ge-
schwindigkeit der Kontraktion des Muskelbauchs die Kontraktionsgeschwindigkeit der Faser
Ubersteigt (Azizi et al. 2008; RANDHAWA et al. 2013; AzizI & ROBERTS 2014; ENG et al.
2018). Der Geschwindigkeitsvorteil, der aus den dynamischen Anderungen des Faserwinkels
resultiert, wird Uber das Verhaltnis von Muskelgeschwindigkeit zu Fasergeschwindigkeit, der
so genannten ,,Architectural Gear Ratio (AGR)“ (BRAINERD & AzizI 2005), charakterisiert.

V
AGR = -tuset (6)

Faser

Das Muscle Gearing beschreibt entsprechend das Verhalten des Muskels wahrend der Kon-
traktion in Abhangigkeit von der erforderlichen Kontraktionskraft und der Geschwindigkeit.
Muskelgeometrieveranderungen zu grofieren Faserwinkeln beglnstigen die Verkiirzungsge-
schwindigkeit des Muskels und bedeuten hohe AGR-Werte (> 1.2), wohingegen niedrige
Werte (< 1.2) mit hoher Kraftproduktion einhergehen (Azizi et al. 2008). Der Wert der AGR
hat einen substantiellen Effekt auf die Verkurzungsgeschwindigkeit des Muskels relativ zur
Verkirzungsgeschwindigkeit der Faser. Ein Wert von 1.4, wie er fir Kontraktionen mit ge-
ringer Kontraktionskraft bestimmt wurde, bedeutet, dass die Muskelgeschwindigkeit um 40 %
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groRer ist als die Fasergeschwindigkeit, wohingegen bei hohem Kraftlevel die Geschwindig-
keiten in etwa gleich sind (AGR = 1) (Azizi et al. 2008). Azizi et al. (2008) haben gezeigt,
dass bei Kontraktionen mit niedriger Kraft und hoher Geschwindigkeit die Muskelfasern stér-
ker rotieren und groRere Faserwinkel hervorgerufen werden, wobei Kontraktionen mit hoher
Kraft und geringer Geschwindigkeit Faserrotationen eher verhindern. Die Veranderung der
Muskelgeometrie variiert entsprechend mit der Kontraktionsintensitét, um entweder die Kon-
traktionsgeschwindigkeit zu begunstigen oder die Kraftproduktion zu unterstlitzen. Dement-
sprechend ist auch die AGR fiir einen bestimmten Muskel nicht konstant.
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Abb.2.11: A: Eine Komponente der Faserkraft (Friner) fihrt
zu einer Kompression der Muskeldicke (Finickness Weille
Pfeile). B: Querschnitt des Muskels und einer einzelnen
Faser, der die Interaktion der Kraftkomponenten Fradia
(schwarze Pfeile) und Fickness bei der Formverénderung
des Muskels wahrend der Kontraktion (oben entspannt;
unten kontrahiert) verdeutlicht (aus ENG et al. 2018, mit
Genehmigung von OXFORD UNIVERSITY PRESS).

Die Anderungen der Muskelgeometrie bedingen Formveranderungen des gesamten Muskels.
Die Muskelkontraktion fuihrt zu einer Kompression der Myofilamente (WILLIAMS et al. 2013).
Aufgrund der Volumenkonstanz der Muskelfasern (BASKIN & PAOLINI 1967) und unkompri-
mierbarer Flussigkeit innerhalb des Muskels (ENG et al. 2018), entstehen Zwangskrafte, die
bei Faserverkiirzung gleichzeitig eine radiale Ausdehnung der Fasern in ihre Querrichtung
bewirken (NAMBURETE et al. 2011; ENG et al. 2018) und in variablen Formveranderungen
resultieren. Der Muskel nimmt in der Dicke (Abstand zwischen den beiden Aponeurosen), der
Breite (Abstand orthogonal zur Dicke) oder auch in beide Richtungen zu.

In Abbildung 2.11 ist diese Ausdehnung der Fasern in radialer Richtung wéhrend der Kon-
traktion dargestellt. Diese Ausdehnung erfordert die Rotation der Fasern zu grélReren Faser-
winkeln, um auch das VVolumen des Muskels (nahezu) konstant zu halten (DICK & WAKELING
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2017). Eine weitere wirkende Kraft ist die Komponente der Faserkraft in pennater Muskula-
tur, die den Muskel in Richtung der Muskeldicke komprimiert (ENG et al. 2018). Diese Kraft
steigt mit zunehmender Kontraktionskraft an (Abnahme der Muskeldicke/niedrige AGR).
Den Zusammenhang zwischen der Anderung der Muskelgeometrie, der Formveranderung des
Muskels und der AGR je nach Kontraktionsanforderung zeigt Abbildung 2.12.
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Abb.2.12: Unterschiedliche Muskelformveranderung bei gleicher Faserver-
kirzung. Al: Mittlere AGR: Gleichbleibende Muskeldicke bei grofierem
Faserwinkel @; A2: Hohe AGR: GroRe Faserrotation fiihrt zu groem Fa-
serwinkel und groRer Kontraktionsgeschwindigkeit mit zunehmender Mus-
keldicke und grolier Muskelldngendnderung ALm; A3: Niedrige AGR: Mus-
keldicke verringert sich bei kleinem Faserwinkel, geringer Kontraktionsge-
schwindigkeit und geringer Muskelldngenanderung. B: Faserwinkel- und C:
Muskellangenanderung in Abhéangigkeit der Faserlange L und der variablen
Muskelgeometrie (Faserausgangslange (L)) (aus ENG et al. 2018, mit Ge-
nehmigung von OXFORD UNIVERSITY PRESS).

Entscheidend fir die AGR ist das Ausmal’ der Veranderung des Faserwinkels wéhrend der
Kontraktion (BRAINERD & Azizi 2005). Bei einer moderaten AGR bleibt die Muskeldicke
nahezu konstant aufgrund einer geringen VergréRerung des Faserwinkels (Abb. 2.12 Al). Die
Muskeldicke nimmt bei hoher AGR hingegen deutlich zu, da die Fasern stark rotieren und
sich der Faserwinkel erheblich vergroRert. Dies beginstigt eine hohe Muskelverkiirzungsge-
schwindigkeit und eine grolRe Muskelverkirzung (Abb. 2.12 A2). Bei niedriger AGR (Abb.
2.12 A3) hingegen nimmt die Muskeldicke ab und der Muskel verkurzt sich nur in einem sehr
geringen Ausmal3. Dafiir steht die Kraftproduktion im Fokus (ENG et al. 2018).

Die Ausdehnung von Muskel und Fasern hangt auch mit den Eigenschaften des sie umgeben-
den Bindegewebes zusammen. Nach ENG et al. (2018) wird das Gearing der Muskulatur
durch die dynamische Interaktion von kontraktilen Elementen und dem elastischen Verhalten
des intramuskuldren Bindegewebes bestimmt. Bei der Faserverkirzung fuhrt das Zusammen-
spiel aus komprimierenden Faserkraften und dem Widerstand des Bindegewebes und der



2 Muskelphysiologie und Biomechanik der Muskelkontraktion 24

Aponeurosen zu dynamischen Formveranderungen innerhalb des Muskels (Azizi et al. 2008;
NAMBURETE et al. 2011; HoLT et al. 2016; ENG & ROBERTS 2018).

Zusammengefasst ist pennate Muskulatur in der Lage zwischen schnellen Kontraktionen und
hoher AGR und kraftvollen, langsamen Kontraktionen bei niedriger AGR zu variieren (Azizl
et al. 2008), um so einen sehr breiten Bereich an Einsatzmdoglichkeiten flir Bewegung abzude-
cken. Verénderungen von Faserwinkel- und Muskeldicke sind die Haupteinflussfaktoren des
Muscle Gearings und bedingen die Verkiirzung des Muskels und damit die Kontraktionsge-
schwindigkeit (Azizi et al. 2008; WAKELING et al. 2011). Dabei spielt insbesondere die Ver-
anderung der Muskelform eine entscheidende Rolle. Durch die Kombination aus Faserverkdir-
zung und Faserrotation wéhrend der Kontraktion arbeiten die meisten pennaten Muskeln mit
einer AGR groRer 1 (Azizi et al. 2008; WAKELING et al. 2011; RANDHAWA et al. 2013; Azizi
& ROBERTS 2014; HOLT et al. 2016; DICK & WAKELING 2017).

Die obigen Ausfuhrungen und zahlreiche Untersuchungsergebnisse (u.a. ZUURBIER & HUNING
1992; HERBERT & GANDEVIA 1995; MAGANARIS et al. 1998; HODGSON et al. 2006; Azizi et
al. 2008; SHIN et al. 2009; WAKELING et al. 2011; RANDHAWA et al. 2013; DICK & WAKELING
2017) dokumentieren die Veranderungen in der Muskeldicke bei Kontraktion und widerlegen
die weitreichende Annahme in Muskelmodellierungen, dass die Muskeldicke wahrend der
Kontraktion konstant bleibt (u. a. OTTEN 1988; ZAJAC 1989; DELP & LOAN 1995; MAGANARIS
et al. 1998; MAGANARIS & BALTZOPOULOS 1999; VAN DEN BOGERT et al. 2011).

Daruber hinaus zeigen die Untersuchungen zum Muscle Gearing, dass auch die Annahme
eines konstanten Muskelfaserwinkels in Muskelmodellen tberholt ist (Kapitel 2.2).
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3 Quantifizierung der Muskelarchitekturparameter

Die folgenden Abschnitte widmen sich der Methodik der Untersuchungen zur Quantifizierung
der Architekturparameter Muskelfaserlange, Muskelfaserwinkel und Muskeldicke von m.
gastrocnemius lateralis und medialis sowie m. soleus und der Darstellung der Ergebnisse. Die
Messungen konnten alle im Biomechaniklabor des Sportinstituts der Universitat Tubingen
durchgefuhrt werden. Die Architekturparameter wurden bei unterschiedlicher Kontraktionsin-
tensitat, von der Ruhe bis zur maximalen willkirlichen Kontraktion (MVC) und bei Gelenk-
winkelstellungen von 50°-130° Sohlenwinkel (Winkel zwischen Fuf3sohle und Tibia) mittels
Ultraschall bestimmt. Die Messungen wurden an den drei Muskeln m. gastrocnemius lateralis,
m. gastrocnemius medialis und m. soleus vorgenommen?. Damit liegt ein kompletter Daten-
satz der Muskeln des m. triceps surae vor. Der Versuchsablauf und die Versuchsauswertung
sind bei allen drei Muskeln identisch.

3.1 Material und Methoden

An den Messungen zur Quantifizierung der Architekturparameter nahmen zehn ménnliche,
sportlich aktive Probanden teil (27.1+1.8 Jahre, 79.22+13 kg und 1.81+£0.1 m). Alle Proban-
den wurden vor Beginn der Messungen Uber den Versuchsablauf, die Intention und Risiken
der Studie, die Verarbeitung der Daten und die Freiwilligkeit der Teilnahme aufgeklart und
hatten die Mdglichkeit Rickfragen zu stellen. Alle gaben ihr schriftliches Einverstandnis zur
Teilnahme an der Studie. Die Messungen wurden an einer vom Arbeitsbereich Biomechanik
des Sportinstituts angefertigten, instrumentierten Beinstreckermaschine durchgefuhrt (Abb.
3.1). Durch die spezielle Konstruktion des Testgerates kann der auf einer Schiene angebrach-
te, kugelgelagerte Lastschlitten stufenlos verschoben und der berechnete Schlittenabstand fiir
den vorgegebenen Sohlenwinkel (Kapitel 4.1) eingestellt werden. Der Schlitten wurde fiir die
isometrischen Versuche arretiert, fir die dynamischen Messungen kénnen Gewichtscheiben
aufgeladen und die Arretierung geldst werden. Um Messungenauigkeiten durch ungewollte
Verschiebungen zu vermeiden, wurde nach Moglichkeit auf Polsterungen verzichtet. Hier galt
es einen Kompromiss zwischen der Schmerzbelastung der Probanden und einer moglichen
Deformation zu finden. Trotz der moglichst steifen Konstruktion der Beinstreckermaschine
konnten Deformationen an der Maschine und Weichteilverschiebungen am Probanden nicht
vollstandig vermieden werden. Aufgrund grolRer Momente, die am FuBgelenk bei maximaler
Kontraktion wirken, wurden wahrend der Messungen Gelenkbewegungen beobachtet, die sich
nicht verhindern lieBen. Weichteilverschiebungen am Ful3 und insbesondere die Bewegung
zwischen Vor- und Ruckfu® wie sie auch von ARAMPATZIS et al. (2008), ARAMPATZIS et al.
(2006), ARAMPATZIS et al. (2005), KARAMANIDIS et al. (2005), ROSAGER et al. (2002), MAG-
NUSSON et al. (2001), MURAMATSU et al. (2001) und IwANUMA et al. (2011) beschrieben wur-
den, fuhren zu einer Gelenkrotation und beeinflussen die L&nge des MTC des m. triceps
surae. Beim beschriebenen Versuchsaufbau werden im Vergleich zu Untersuchungen am Iso-

kineten jedoch wesentlich geringere Verschiebungen beobachtet. Uber héhenverstellbare

1 Es wird auf vorliegende Daten des Arbeitsbereichs fiir GAL/SOL zuriickgegriffen. Fir GAL/SOL wurden keine Ultra-
schallmessungen bei 100 % MVC durchgefiihrt. Fir GAM wurde die Untersuchung dahingehend verbessert.
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Schulterpolster konnen Bewegungen des Oberkdrpers nahezu ausgeschlossen und ein kon-
stanter Hiftwinkel garantiert werden. Durch die Auflage der Oberschenkelrlickseite oberhalb
der Kniekehle auf einem Holzbalken, kann gewahrleistet werden, dass die Oberschenkelmus-
kulatur keinen Beitrag zur Kraftmessung leistet und die Beine gestreckt sind. Die Streckung
der Beine ist entscheidend, um das Kontraktionsverhalten aller Plantarflexoren zielgerichtet
untersuchen zu konnen, da die Gastrocnemii als zweigelenkige Muskeln sowohl das FulRge-
lenk als auch das Kniegelenk tberspannen. Den groRten Beitrag zur Plantarflexion leisten die
Gastrocnemii bei gestrecktem Knie. (u. a. HERzOG et al. 1991; CRESSWELL et al. 1995;
ARNDT et al. 1998). Die Bewegung im Kniegelenk wurde nachtraglich tber eine 2D-
Videoanalyse gemessen. Wahrend der Plantarflexion wurden keine Anderungen im Kniewin-
kel beobachtet, sodass hier bei der Plantarflexion von einer eingelenkigen Bewegung ausge-
gangen werden kann und die Muskellange ausschlieBlich iber den Winkel im OSG determi-
niert ist. Der zur Kontrolle mittels 2D-Videoanalyse bestimmte Sohlenwinkel entspricht, bis
auf geringe Abweichungen speziell bei grofRen Sohlenwinkeln, dem vorgegebenen Winkel.

Abb.3.1; Messaufbau an der instrumentierten Beinstreckermaschine mit
Lastschlitten und integrierter Kraftmessplatte und dem Feedbackmonitor.

Fur die dynamische und kinematische Analyse der Plantarflexionen wurden die Daten der in
den Lastschlitten integrierten Kraftmessplatte (KMP) und eines magnetostriktiven Linearauf-
nehmers vom Typ Posichron (PCQA21) der Firma ASM (Moosinning) ausgewertet. Uber
einen Holzbalken tbten die Probanden Kraft auf die Kraftmessplatte aus. Die Reaktionskréfte
werden mittels Dehnungsmessstreifen (DMS) Sensoren vom Typ 85041 der Firma Burster
(Gernsbach) in horizontaler Richtung gemessen. Orthogonal wirkende Krafte werden Uber
DMS-Sensoren vom Typ S9 der Firma HBM (Darmstadt) aufgezeichnet. Die analogen Signa-
le der KMP werden uber einen Verstérker (0...5 V, Typ AE101, HBM, Darmstadt) und einen
16 Bit AD-Wandler (Data Translation 9032, 1000 Hz Abtastrate) aufbereitet, bevor sie Gber
die Mess- und Analysesoftware DiaMess aufgezeichnet werden. Der Positionssensor erfasst
die Position des Schlittens zu jedem Messzeitpunkt. Die kontinuierlichen Kraft-Zeit- (F; (t))
und Positions-Zeit- (hz (t)) Verlaufe stellen fir die spatere Auswertung und Modellierung der
Plantarflexionen wichtige Grundlagen dar. Zur Bewegungskontrolle und zur Uberpriifung des
tatsachlichen Sohlenwinkels wurde bei jeder Gelenkwinkelstellung eine Highspeed-Kamera-
Aufnahme mit 100 Hz aufgezeichnet. Die Aufnahmen fir die 2D-Videoanalyse wurden mit



3 Quantifizierung der Muskelarchitekturparameter 27

der Bewegungsanalysesoftware SIMI Motion 9.2.0 (Simi Reality Motion Systems GmbH,
UnterschleiBheim) ausgewertet. Die Ultraschallaufnahmen zur Bestimmung des Muskelfa-
serwinkels und der Muskelfaserlange wurden mit einem Ultraschallgerét der Firma Siemens
(25 Hz, Sonoline G 50, Minchen) und einer Linearsonde (7.5 MHz L70) im Brightness (B)-
Mode durchgefihrt.
Vor Beginn der Ultraschallmessungen an der Beinstreckermaschine wurden anatomische
GroRen als Parameter zur Rekonstruktion der FuRgeometrie des Probanden ermittelt, um an-
hand der anthropometrischen Daten den entsprechenden Schlittenbstand (hz) fiir den vorgege-
benen Sohlenwinkel Uber ein trigonometrisches Geometriemodell (Kapitel 4.1) berechnen zu
kdnnen (Formel (15)). Nach einer kurzen Erwérmung und einer Eingew6hnungsphase an der
Messapparatur wurden die Messungen ausgehend von einem 90° Sohlenwinkel in 10° Ab-
stdnden zunéchst bis zur minimal mdglichen Gelenkwinkelstellung (Dorsalflexion) vorge-
nommen. Daran anschlieend erfolgte eine Kontrolimessung bei 90° zur Validierung der Ult-
raschallmessungen, bevor wiederum in 10° Abstéanden die Aufnahmen bis zum maximal még-
lichen Gelenkwinkel (Plantarflexion) fortgeflihrt wurden.
Bei jeder Gelenkwinkelstellung wurden drei isometrische Willkirkontraktionen ausgefihrt:

1. MVC mit Aufnahme der Highspeed-Kamera zur Uberpriifung der Gelenkwinkelstellung

mittels 2D-Videoanalyse
2. MVC zur Bestimmung der maximalen Kontraktionsintensitét (Fuax)
3. Kontinuierliche Steigerung der Kontraktionsintensitat aus der Ruhe bis 90 % Fuax und
wieder Losen der Kontraktion

Bei den Kontraktionen zwei? und drei erfolgten parallel die Ultraschallaufnahmen am zu un-
tersuchenden Muskel des linken Beines. Nach CHow et al. (2000) und MANAL et al. (2006)
unterscheiden sich Faserwinkel und Faserlange im Seitenvergleich nicht signifikant. Die Mes-
sungen wurden fir GAL und GAM an der Stelle des groten anatomischen Querschnitts auf-
genommen (FUKUNAGA et al. 1992; NARICI et al. 1992; KAwAKAMI et al. 1998) und bei SOL
wurde der posterior Anteil untersucht. Die Genauigkeit der 2D-Ultraschallaufnahmen hangt
nach BENARD et al. (2009) und RANA & WAKELING (2011) an der Ausrichtung der Bildebene.
Es wurde darauf geachtet, dass die einzelnen Muskelfaszikel gut sichtbar waren und sich nach
Madglichkeit Gber die ganze Lange von der oberflachlichen (proximalen) bis zur tiefliegenden
(distalen) Aponeurose erstreckten. So kann gewéhrleistet werden, dass das Ultraschallbild die
Ebene der Faszikel abbildet und Messfehler minimiert werden (KwaAH et al. 2013; KLIMSTRA
et al. 2007; BOLSTERLEE et al. 2015 und 2016). Beide Aponeurosen mussten im Bild erkenn-
bar sein und moglichst parallel zueinander liegen. Die optimale Stelle fiir die Ultraschallauf-
nahmen wurde markiert, um die Messungen bei anderen Gelenkwinkelstellungen reproduzie-
ren und standardisieren zu kénnen. Der Aufsatz des Ultraschallkopfes erfolgte senkrecht zur
Hautoberflache und mit méglichst wenig Druck, um die Kontraktionsdynamik und die Mus-
kelgeometrie nicht durch externen Druck zu beeinflussen (SIEBERT et al. 2014; BOLSTERLEE
et al. 2016; SIEBERT et al. 2016; RYAN et al. 2019). Eine geringfiigige Kompression durch den
Ultraschallkopf konnte aufgrund der notwendigen Fixierung der Sonde fir qualitativ hoch-
wertige Ultraschallbilder jedoch nicht vermieden werden. In Anbetracht des sehr geringen
Drucks kann die Beeinflussung jedoch vernachldssigt werden (RYAN et al. 2019;

2 Gilt nur fiir GAM (siehe FuRnote 1 auf Seite 25).
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WAKELING et al. 2013). Um Schallreflexionen zu vermeiden wurde ein wasserlosliches Gel
auf den Schallkopf aufgetragen. Die Ultraschallmessungen begleiten kontinuierlich den ge-
samten Kontraktionsverlauf, sodass der Ultraschallkopf pro Messung nur einmal platziert
werden muss. Dies stellt einen entscheidenden Vorteil im Vergleich zu anderen Studien (u. a.
NARICI et al. 1996; FUKUNAGA et al. 1997a/b; KAwAKAMI et al. 1998; MAGANARIS et al. 1998
und 2003; HODGES et al. 2003; MAIRET et al. 2006; KRAMER 2012; CHAUHAN et al. 2013) dar,
in denen die Quantifizierung der Muskelparameter fur einzelne Kontraktionsintensitéten stu-
fenweise erfolgte. Dies hat zur Folge, dass der Ultraschallkopf immer neu positioniert werden
muss und sich dadurch die Schallposition andert. Die prazise Reproduktion der Orientierung
des Ultraschallgerétes bei wiederholten Messungen ist schwierig und fuhrt oft zu groRer Vari-
ation in den Daten der Muskelarchitektur (AGGELOUSSIS et al. 2010). Durch das Design dieser
Studie konnte diese Fehlerquelle umgangen und die Ultraschallbilder fur jeden Gelenkwinkel
mit kontinuierlicher Steigerung der Kontraktionsintensitat parallel erfasst werden.

Auf Basis des MVC-Versuchs wurde fiir die dritte isometrische Kontraktion der 90 %-Wert
von Fuax bestimmt, der bei der Kontraktion erreicht werden sollte. Die Probanden (bten lang-
sam und kontinuierlich Kraft bis zu diesem Wert aus, wahrend der Kontraktionsverlauf per
Ultraschall aufgezeichnet wurde. Uber ein optisches Feedback wurde dem Probanden die ak-
tuell erzeugte Kraft und die 90 %-Marke angezeigt. Bei der Durchfuhrung der Versuche wur-
de darauf geachtet, dass die Probanden zwischen den Kontraktionen ausreichend Pause ein-
hielten, um Ermidungseffekte zu vermeiden.

Im Anschluss an die isometrischen Kontraktionen fuhrte jeder Proband konzentrische Kon-
traktionen mit steigenden Zusatzlasten (25 kg, 75 kg und 125 kg) aus. Dafur wurde die Arre-
tierung des Lastschlittens geldst, sodass dieser frei beweglich war. Der Lastschlitten wurde
ausgehend von einem Sohlenwinkel von etwa 80° aus der Ruhe beschleunigt. Vergleichbar zu
den isometrischen Kontraktionen wurde auch bei den dynamischen Versuchen der F; (t)- und
der hz (t)-Verlauf gemessen und Ultraschallaufnahmen kontinuierlich aufgezeichnet.

Die Auswertung und Digitalisierung der Versuche erfolgte bei allen Probanden von derselben
Person. Bei den isometrischen Kontraktionen wurden die Versuche ausgewdhlt, die die vor-
gegebenen Kontraktionsbedingungen (90 % Fua) am besten erfillten bzw. bei den dynami-
schen Versuchen die hochste Kontraktionskraft aufwiesen. Bei den isometrischen Kontraktio-
nen wurde das Zeitintervall kurz vor Beginn der Kontraktion bis zum Erreichen der Maximal-
kraft gewahlt. Die konzentrischen Kontraktionen wurden bis zum Zeitpunkt kurz vor dem
Ldsen des Schlittens vom Ful analysiert. Die Erfassung der Muskelfaserlangen und -winkel
erfolgte UGber die Software DiaMess des Arbeitsbereichs Biomechanik, in der neben der Mess-
routine auch der Auswerteprozess der Muskelarchitekturparameter implementiert ist. Die Ult-
raschallaufnahmen wurden kalibriert und der Kraft-Zeit-Verlauf vor der Auswertung Uber
einen Spline-Algorithmus nach REINSCH (1967) geglattet. Die Ultraschallbilder und die
Kraftdaten wurden iber einen externen Trigger synchronisiert (Abb. 3.3), wodurch eine exak-
te Zuordnung der Kontraktionsintensitat (% Fwma) aus dem Kraft-Zeit-Verlauf zum Ultra-
schallbild ermdglicht wird (Abb. 3.2). Unter Beriicksichtigung der Schwerkraft und der An-
fangskraft Fo (entspricht der passiven Kraft zu Beginn der Kontraktion) und der aus dem
MVC-Versuch ermittelten Maximalkraft Fvac konnte jedem Kraftwert des 90 %-Versuchs
eine Kontraktionsintensitit zwischen 0 % und 90 % Fua und der Zeitpunkt im Kraft-Zeit-
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Verlauf zugewiesen und einem Ultraschallbild zugeordnet werden (Abb. 3.2). Die Muskelar-
chitekturparameter wurden bei kontinuierlicher Zunahme der Kontraktionsintensitét in 10 %-
Schritten von 0 % bis 90 % quantifiziert.
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Abb.:3.2 Zeitsynchrone Zuordnung von Ultraschallbild (GAL) und der Kontraktionskraft (% Fwmax).
Der gesetzten Zeitmarke im Kraft-Zeit-Verlauf (links) bei ca. 44.25 s wird die Ultraschallaufhahme
zugewiesen. Verdnderungen des Muskels bei der Kontraktion kénnen parallel zum Kraftverlauf veran-
schaulicht werden.

Die Quantifizierung der Muskelarchitekturparameter konnte bei allen Probanden in einem
Gelenkwinkelbereich von 50°-130° Sohlenwinkel fir GAL und SOL sowie fir 50°-120° fur
GAM durchgefiihrt werden. Extremere Gelenkwinkelstellungen waren teilweise aufgrund der
eingeschrankten Beweglichkeit der Probanden nicht mdglich. Die Bildqualitdt der Ultra-
schallaufnahmen war bei allen drei Muskeln flr sehr grof3e Sohlenwinkel bei hoher Kontrak-
tionsintensitat etwas diffuser. Insbesondere bei SOL war die Qualitat der Ultraschallaufnah-
men teilweise nicht ausreichend, um zuverl&ssig die Architekturparameter bestimmen zu kon-
nen. SOL neigt dazu, sich bei Kontraktion aus der Ultraschallebene ,,herauszudrehen®, was
die Erfassung erschwert. Die Aufnahmen waren bei den dynamischen Versuchen qualitativ
etwas schlechter als bei den isometrischen.

Im Ultraschallbild wurde eine reprasentative Faser hinsichtlich ihrer Lange und Orientierung
manuell digitalisiert und die Lage der Aponeurosen bestimmt. Dabei wurde jeweils ein linea-
rer Verlauf angenommen. Die Faserldnge ergibt sich aus dem Schnittpunkt der Faszikel mit
der proximalen und distalen Aponeurose (Abb. 3.3 links). Bei sehr langen Fasern, die aus dem
Bild herausragten, wurde die Faserlange unter Annahme der Linearitat von Faser und Apon-
eurosen extrapoliert. Je nach Krimmung der Faser geht diese Anndherung mit einem Fehler
von maximal 2.4 % (ReEeves & NARICI 2003) einher. Bei auftretender Krimmung von Faser
oder Aponeurose wurde der Krummungsverlauf tangential approximiert. Bei zu starker
Krimmung konnten die Daten nicht verwertet werden. Die Muskeldicke beschreibt den Ab-
stand zwischen den beiden Aponeurosen. Der gemessene Faserwinkel oewvess ist als Winkel
zwischen der oberflachlichen Aponeurose und der Faszikel definiert. Nach KAwWAKAMI et al.
(1993), MAGANARIS et al. (1998) und MAIRET et al. (2006) unterscheidet sich der Winkel
zwischen Faszikel und Aponeurose innerhalb eines Bildausschnittes nur um etwa 0.5°-1.0°,
wodurch die Auswertung nur einer Faser pro Bild zur Beurteilung der Muskelgeometrie ge-
rechtfertigt ist. Der Winkel zwischen der globalen Richtung der Faszikel und der Aponeurose
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eignet sich gut, um das Aufstellen der Fasern zu beschreiben. Aussagen Uber die Kraftiiber-
tragung der Fasern auf die Sehne lassen sich jedoch nur eingeschrankt treffen, da durch den
sigmoidalen Verlauf und das Anschmiegen der Faser an die Aponeurose (Kapitel 2.2) der
reale Winkel sehr klein wird und die Berechnung der Muskelkraft Gber Formel (2) zwar geo-
metrisch plausibel, aber mit vermutlich gréReren Abweichungen zur Realitat verbunden ist.

MUSKEL
750 90
BiSek 265

Position z [m]

Strecikraft F-z [N]

Abb.3.3: Links: Ultraschallbild mit digitalisierter proximalen (rot) und distalen (griin) Aponeurose
sowie einer reprasentativen Muskelfaser (blau) unter Annahme eines linearen Verlaufs. Rechts: Ultra-
schalltrigger im oberen Kanal zur Synchronisation von Kraft-, Position- und Bilddaten.

Um den Effekt des Faserwinkels auf die Kraftiibertragung auf die Sehne zu beschreiben, muss
neben dem Winkel zwischen Faszikel und Aponeurose auch der Aponeurosenwinkel Sa be-
ricksichtigt werden. Die Aponeurose ist ebenso in einem bestimmten Winkel zur Kraftwir-
kungsrichtung des Muskels angeordnet, wie in Abbildung 2.2 zu sehen ist. Um die Kraftiiber-
tragung auf die Sehne untersuchen zu kénnen, missen auch Informationen tber den Aponeu-
rosenwinkel vorliegen (KAWAKAMI et al. 1993; FUKUNAGA et al. 1997b), die jedoch nur
schwer mittels Ultraschall ermittelt werden kdnnen. Mit Hilfe der gemessenen anthropometri-
schen FuBdaten des Probanden und des Geometriemodells (Kapitel 4.1) kann der Aponeuro-
senwinkel rechnerisch bestimmt werden (Formel (41)) und wird in der vorliegenden Arbeit
bei den Modellrechnungen grundsatzlich beriicksichtigt. In die Modellierung des Kontrakti-
onsverlaufs fliel3t also der eigentliche Faserwinkel ar zwischen den Faszikeln und der Kraft-
wirkungsrichtung des Muskels ein.

Die Modellierung der Dynamik der Muskelkontraktion (Kapitel 5) auf Basis der quantifizier-
ten Muskelarchitekturparameter erfolgte tiber die Software Matlab (R2017a, MathWorks).
Ultraschall ist mittlerweile die hdufigste Untersuchungsmethode, um in vivo das Kontrakti-
onsverhalten und die Muskelarchitekturparameter zu bestimmen (CRONIN & LICHTWARK
2013) und bietet insbesondere fiir isometrische Kontraktionen ein valides und reliables Mittel
(u.a. HENRIKSSON-LARSEN et al. 1992; RUTHERFORD & JONES 1992; KAWAKAMI et al. 1993;
ITo et al. 1998; KwAH et al. 2013) zur Bestimmung der Anderung von Muskelfaserlange und
Muskelfaserwinkel. Aufgrund der kollagenreichen Strukturen (Bindegewebe und Fett) zwi-
schen den Faszikeln werden die Ultraschallwellen reflektiert und es entsteht die gestreifte
Struktur zwischen dem Bindegewebe mit hoher Echogenitat (Hyperechogenitat weiR) und den
Faszikeln mit geringer Echogenitdt (Hypoechogenitdat dunkel), die eine Abgrenzung der
Strukturen ermdglicht. Mit der Entwicklung der Sonographie wurden erste nicht invasive Stu-
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dien der menschlichen Muskelgeometrie maglich (HENRIKSSON-LARSEN 1992; RUTHERFORD
& JONES 1992), die teilweise bereits die Muskeldynamik untersuchten (HERBERT & GANDE-
VIA 1995; KUNO & FUKUNAGA 1995; NARICI et al. 1996). Die Bestimmung des Faserwinkels
und der Faserlange und deren Verdnderung bei unterschiedlichen Kontraktionsbedingungen
stellt seither ein zentrales Forschungsinteresse in der Biomechanik dar (u. a. HENRIKSSON-
LARSEN 1992; RUTHERFORD & JONES 1992; HERBERT & GANDEVIA 1995; FUKUNAGA et al.
1997a/b; 1TO et al. 1998; KAwAKAMI et al. 1998; MAGANARIS et al. 1998; LIEBER & FRIDEN
2000; ARAMPATZIS et al. 2006; BLAZEVICH et al. 2006; KLIMSTRA et al. 2007; KRAMER et al.
2012; CHAUHAN et al. 2013 und Tabellen 2.1-2.3). Ultraschallmessungen bieten gegentber
weiteren bildgebenden Verfahren einige Vorteile, die sie fur Forschungszwecke aulerst at-
traktiv machen. Insbesondere die Erfassung der Kontraktionsdynamik der Muskelarchitektur
bei isometrischen und dynamischen Kontraktionen kann durch die hohe Auflésung und Fre-
quenz der Schallwellen in Echtzeit abgebildet werden (ZHou et al. 2012; BOLSTERLEE et al.
2016). Zudem stellt Ultraschall eine vergleichsweise kostengunstige, nicht invasive, strah-
lungsfreie und in der Handhabung einfache Technik dar (KONGSGAARD et al. 2011). Aller-
dings bilden die klassischen 2D-Ultraschallaufnahmen nur eine Ebene ab, wahrend sich die
Veranderungen in der Muskelgeometrie und die Faserrotationen im dreidimensionalen Raum
vollziehen. Eine 2D-Analyse gekrimmter Oberflachen verursacht nach ARAMPATZIS et al.
(2005) Projektionsfehler, die tber weitere Forschung mit dreidimensionalen Messmethoden
behoben werden kénnten. Zum jetzigen Zeitpunkt gibt es bereits einige Verfahren, die Ultra-
schall in Verbindung mit 3D-Positionssensoren anwenden (FRY et al. 2003; RANA et al. 2009;
RANA & WAKELING 2011; RANA et al. 2013; RAITERI et al. 2016) und Uber eine Transforma-
tion der 2D-Bildinformationen die Muskelarchitektur dreidimensional darstellen. Teilweise
differieren die gefunden Werte flr die Architekturparameter stark im Vergleich zu 2D-
Verfahren. Daruber hinaus werden zunehmend (semi)automatische Tracking-Verfahren ent-
wickelt, die das zeitaufwéndige, manuelle und teils subjektive Digitalisieren der Ultraschall-
bilder zur Erfassung der Architekturparameter ersetzen und gleichzeitig die Faserkrimmung
bertcksichtigen. (u. a. LORAM et al. 2004; LORAM et al. 2006; BARBER et al. 2009; MiYOSHI et
al. 2009; RANA et al. 2009; CRONIN et al. 2011; NAMBURETE et al. 2011; RANA & WAKELING
2011; ZHou et al. 2012; ZHou et al. 2015; FARRIS & LICHTWARK 2016; YUAN et al. 2020).
Mittlerweile steht sogar automatische Tracking-Software (ImageJ/Fiji) der Arbeitsgruppe um
NEIL CRONIN zum kostenfreien Download zur Verfligung. Unabhéngig vom Tracking Verfah-
ren (u. a. Multiscale Vessel Enancement Filtering, Radon Transform, Wavelet Transform),
konnen automatische Methoden die Faser- und Aponeurosenorientierung in Ultraschallbildern
nur bei gutem Kontrast erkennen. Sie sind alle stark von sehr guter Bildqualitat abhangig, die
insbesondere bei aktiver Muskelkontraktion nicht immer gewahrleistet werden kann. Bei der
Vielzahl an Alternativen fur automatische Tracking-Verfahren kann zurzeit noch keine zuver-
lassige Aussage hinsichtlich der Qualitat und der Anwendung in der Praxis getroffen werden
(CRONIN & LICHTWARK 2013).

Neben den Ultraschalluntersuchungen ermdglichen auch Magnet-Resonanz-Tomographie-
(MRT-)Aufnahmen die Muskelarchitektur abzubilden. MRT-Aufnahmen haben jedoch teil-
weise einen zu geringen Kontrast um die Faserrichtung abzeichnen zu kénnen und den Faser-
winkel zu diagnostizieren (v. a. bei Sportlern mit geringem Korperfettgehalt) (WANK 2000).
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Speziell das so genannte Diffusion Tensor Imaging (DTI) ist eine Methode, die zur Bestim-
mung von Faserlangen und Faserwinkel in Ruhe verwendet wird (SCHENK et al. 2013; BoLs-
TERLEE et al. 2015). Dem Vorteil des MRT, groRe Muskelareale gleichzeitig in einem Bild
aufnehmen zu kdénnen (FINNI et al. 2003b; SHIN et al. 2009) und dadurch rdumliche Rekon-
struktionen der Muskulatur zu erstellen, steht die Einschrankung gegenuber, dass Aufnahmen
nicht bei aktiver Muskelkontraktion oder Bewegung gemacht werden kénnen (SINHA et al.
2006; RANA & WAKELING 2011; RANA et al. 2013; WAKELING & RANDHAWA 2014). Die
Darstellung von Muskelfasern und die Abschatzung von Faserlangen und Faserwinkeln unter-
liegt daher noch immer einigen Limitationen (TIMMINS et al. 2016). Neben den hohen Kosten
bringen auch lange Scanzeiten (NARICI 1999) und die Anbindung an die rdumlichen Gege-
benheiten erhebliche Nachteile in der Versuchsdurchfiihrung mit sich. Dies trifft auch auf
weitere Techniken, wie die Verwendung von Extended-Field of View Images (NOORKOIV et
al. 2010) oder den 3D-Ultraschall zu, die zwar die Betrachtung groRerer Regionen des Mus-
kel-Sehnen-Komplexes erlauben, aber mit Scanzeiten von mehreren Minuten eine Untersu-
chung bei dynamischer Muskelkontraktion unmoglich machen. AbschlieRend ist die Fahigkeit
der gangigen Ultraschalluntersuchungen Muskelfaserlangen und -winkel wéhrend der aktiven
Kontraktion in variablen Positionen und Bewegungen zu erfassen eine der groRten Starken im
Vergleich zu anderen VVorgehensweisen (NOORKOIV et al. 2010; KwAH et al. 2013)

3.2 Statistische Auswertung

Bei vielen Messungen in Sport, Medizin und Naturwissenschaften wird die Messgenauigkeit
durch den Variationskoeffizienten ausgedriickt. Um die Reproduzierbarkeit von Ergebnissen
unter gleichen Bedingungen (Reliabilitat) der vorliegenden Messungen zu bestimmen, wurde
bei einem Sohlenwinkel von 90° eine zweite Messung als Kontrollmessung durchgefihrt. Fir
die beiden Messergebnisse der Muskelarchitekturparameter Faserwinkel und Faserlange wur-
de Uber die jeweiligen Kontraktionsintensitaten der Variationskoeffizient (VK) bestimmt. Der
VK stellt Uber das Verhaltnis von Standardabweichung (SD) zu Mittelwert (Mean) ein Mal3
fir die Genauigkeit bei wiederholten Messungen dar und ist nach ATKINSON & NEVILL
(1998), HOPKINS & HAWLEY (1999) und HoPKINS (2000) die gangigste und beste Methode,
Reliabilitat zu analysieren. Da sich die vorliegenden Messergebnisse auf zweifach wiederhol-
te Messungen bei einer Gelenkwinkelstellung beziehen, somit pro Proband und Kontraktions-
intensitét je zwei Messergebnisse vorliegen und n>>1, erfolgte die Berechnung des VK mit-
tels subjektinterner Standardabweichung Uber die Formel (JONES & PAYNE 1997; SYNEK
2008; ARMISHAW 2003).

VK = —2_ 100 [%] mit (7)
Mean

n 2 n
SD=\/Zi1(Xil_xi2) und Meanzm

2(2n-1) 2n ®)




3 Quantifizierung der Muskelarchitekturparameter 33

wobei xi1 und xi, flr die beiden Messergebnisse der jeweiligen Muskelarchitekturparameter
Faserwinkel und Faserldnge tber die Kontraktionsintensitaten i stehen und n die Anzahl der
Messwertpaare beschreibt. Fur den Faserwinkel wurden VKen von 4.99% (GAM), 4.64%
(GAL) und 4.71% (SOL) und fur die Faserlange 4.32% (GAM), 4.94% (GAL) und 4.52%
(SOL) ermittelt. Die niedrigen VKen (alle <5 %) indizieren eine geringe Abweichung in den
Messergebnissen bei wiederholter Messung und lassen auf eine hohe Reliabilitat der Messun-
gen schlieBen (ATKINSON & NEVILL 1998). Nach HorkiNs (2000) stellt neben dem VK der
Standardfehler (typical error of measurement) eine weitere wichtige Angabe bei der Reliabili-
tatsmessung dar. Dieser berechnet sich aus der Standardabweichung der Differenzen der
Messwertpaare geteilt durch 2 (HoPKINS 2000; WiLLIMCZzIK 1999). Die Standardfehler fir
den Architekturparameter Faserwinkel liegen bei 1.59° (GAM), 0.94° (GAL) und 1.65°
(SOL) und fiir die Faserléange bei 3.01 mm (GAM), 4.46 mm (GAL) und 2.71 mm (SOL).

3.3 Ergebnisse und Diskussion

Nachfolgend werden die Ergebnisse der Ultraschallmessungen sowohl fir die isometrischen
als auch fur die konzentrischen Plantarflexionen vorgestellt. Da die Messwertpaare von Mus-
kelfaserwinkel o vess und Muskelfaserlange lraser der isometrischen Kontraktionen bei unter-
schiedlichen Gelenkwinkelstellungen und Kontraktionsintensitaten als Grundlage und Daten-
basis fir das Muskelmodell fungieren (Kapitel 4.2), werden sie ausfihrlich besprochen. Fur
die gesamte Arbeit ist ein Farbkonzept gewahlt, das den jeweiligen Muskeln des m. tricpes
surae — m. gastrocnemius lateralis (blau), m. gastrocnemius medialis (rot) und m. soleus
(griin) — eine Farbe zuordnet, um dem Leser die Orientierung zu erleichtern.

3.3.1 Isometrische Kontraktionen

Die isometrischen Kontraktionen wurden, wie in Kapitel 3.1 erlautert, bei unterschiedlichen
Gelenkwinkelstellungen und Kontraktionsintensitaten durchgefiihrt. Die hier dargestellten
Ergebnisse bilden die Gelenkwinkelstellungen ab, die von den meisten Probanden erreicht
wurden. Aufgrund unterschiedlicher Beweglichkeit im FufRgelenk und des Muskel-Sehnen-
Komplexes des m. triceps surae waren extreme Sohlenwinkel < 60° und > 120° nicht bei allen
Probanden realisierbar (50°: n = 8; 60°-120°: n = 10; 130°: n = 9). Teilweise wurde bei diesen
Winkelstellungen auch die geforderte Intensitat von 90 % MVC nicht mehr erreicht und ent-
sprechend nicht ausgewertet. Die in den Tabellen 3.2 bis 3.7 aufgelisteten Mittelwerte der
einzelnen Muskeln bei allen Gelenkwinkelstellungen und Kontraktionsintensitaten stellen
dennoch eine reprasentative Zusammenstellung (n immer > 8) der gemessenen Muskelarchi-
tekturparameter Muskelfaserlange und Muskelfaserwinkel dar. Die Muskeldicke wird nur bei
ausgewdhlten Sohlenwinkeln veranschaulicht. Dabei soll nochmal betont werden, dass die
Parameter kontinuierlich wahrend derselben Kontraktion bei zunehmender Kontraktionsinten-
sitat von 0-90 % gemessen werden (Kapitel 3.1). Die 100 % MVC Werte von GAM stammen
aus der zuvor durchgefuhrten MVVC Messung zur Ermittlung des Kraftmaximums bei der je-
weiligen Gelenkwinkelstellung. Das allgemeine Muster der Veranderung von Muskelfaser-
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lange und -winkel war fir alle Probanden identisch, sodass die angegebenen Mittelwerte das
Verhalten der Muskelgeometrieveranderung der einzelnen Probanden gut widerspiegeln.

Aufgrund der recht groRen Datenmenge beschrénkt sich die Veranschaulichung der Architek-
turparameter darauf, den Verlauf von Faserwinkel, Faserlange und Muskeldicke zum einen in
Bezug zur Kontraktionsintensitét bei 0 % (Ruhewert), 30 %, 60 % und 90 % darzustellen und
zum anderen in Bezug zur Gelenkwinkelstellung bei 30°, 60° und 90° Sohlenwinkel. Fir die
spater in der Arbeit beschriebene Modellierung ist insbesondere das Verhéltnis von Faserlén-
ge zu Faserwinkel von groRer Bedeutung, das wiederrum bei 0 %, 30 %, 60 % und 90 %
MVC sowie in einem Scatterplot (Punktewolke) aller Messwertepaare und deren Mittelwerte
mit zugehoriger Ausgleichsfunktion abgebildet ist. Um eine Vorstellung Uber die isometri-
schen Kontraktionen dieser Studie zu erlangen, gibt Tabelle 3.1 einen Uberblick tiber die ge-
messenen Maximalkraftwerte Fuess bei unterschiedlichen Gelenkwinkelstellungen. Bei (nahe-
zu) fixiertem Kniegelenk héngt die Muskelldnge der Plantarflexoren unmittelbar von der
Winkelstellung im oberen Sprunggelenk ab. Der angegebene Sohlenwinkel ist je nach Anth-
ropometrie des Probanden um 20°-30° geringer als der Spannwinkel. Die isometrische Maxi-
malkraft ist, basierend auf der Kraft-Langen-Relation (Kapitel 2.3.2), vom Gelenkwinkel und
damit der Muskelausgangslange abhangig. Vor allem die Dehnung der parallelelastischen
Elemente des Muskels flhrt bei kleinen Sohlenwinkeln zu einer hohen Anfangskraft Fo.

Tab.3.1: Gemessene Maximalkraft Fuvess und Anfangskraft Fo bei unterschiedlichen Sohlenwinkeln
und zugehdriges Kraft-Sohlenwinkel-Diagramm. Volllinie aktive und passive Kraft, Strichlinie passi-
ve Kraft und Punkt-Strich-Linie aktive Kraft.

Sohlen- 5000
winkel I:Mess [N] I:0 [N] FMess - FO [N]
52.0° 3948.36 1347.40 2600.66 4000
61.0° 4169.96 791.04 3378.92 _
70.8° | 424424 | 45861 | 378563 g3
79.8° 4181.06 334.35 3846.71 E 2000
90.3° 3808.53 233.62 357491 -
99.5° 3343.86 160.05 3183.81 1000 - ] <
107.7° 2885.11 133.88 2751.23 e --®—" o7
117'6: 2516.89 126.49 2390.40 ’ 12:.u-l-11.7.6-l-1|.].7.7l 095 93 798 708 610 520
126.0 2090.80 138.70 1952.10 Sohlenwinkel [°]

Muskelarchitekturparameter flir m. gastrocnemius lateralis

In den Tabellen 3.2 und 3.3 sind die Mittelwerte und Standardabweichungen fiir GAL aufge-
listet. Es zeigt sich sowohl bei Steigerung der Kontraktionsintensitat als auch bei Vergrolie-
rung des Sohlenwinkels eine deutliche Verkiirzung der Muskelfaserlange und eine Zunahme
des Muskelfaserwinkels. Die Verkiirzung der Faserléange fallt bei der Steigerung der Kontrak-
tionsintensitat bei gleichem Sohlenwinkel deutlicher aus als durch die Anderung des Sohlen-
winkels bei gleicher Intensitat. Bei Steigerung der Intensitat verringert sich die Faserldnge auf
etwa 60 % ihrer Ausgangslange. Der Faserwinkel andert sich ebenfalls mit zunehmender
Kontraktionsintensitat. Hier sind VergroRerungen des Faserwinkels vom 2.5-fachen des Aus-
gangswinkels maoglich. Auffallend ist, dass der Faserwinkel mit groRer werdendem Sohlen-
winkel und damit abnehmender Muskellange wéhrend der Kontraktion starker zunimmt, als
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bei groller Muskelldange. Der Faserwinkel in Ruhe (0 % MVC) ist nahezu unabhéngig von der
Muskelldnge und vergréRert sich um nur 2° von 50° zu 130° Sohlenwinkel.

Am Ende der Ubersicht werden die der Quantifizierung zu Grunde liegenden Ultraschallauf-
nahmen bei Sohlenwinkeln von 60°, 90° und 120° mit digitalisiertem Faserverlauf in Ruhe
(0 % MVC) und bei 90 % dargestellt (Abb. 3.7).

Tab.3.2: Mittelwerte und Standardabweichung der Faserlange (FL) von GAL in Abhén-
gigkeit des Sohlenwinkels (Zeilen) und der Kontraktionsintensitét (Spalten).

[2;] 0% | 10% | 20% | 30% | 40% | 50% | 60% | 70% | 80% | 90 %
50° 87.73+| 83.61+ | 77.95+| 75.77+| 71.86+ | 68.84+ | 67.43+ | 65.68+ | 64.51+| 60.26%
141 15.6 15.7 15.8 14.8 154 14.2 14.0 14.9 14.6

60° 81.48+| 77.84+ | 75.11+| 72.49+| 68.70+ | 66.64+ | 64.10% | 63.25+ | 60.77+| 57.59+
15.3 17.9 17.4 16.3 14.5 14.6 13.3 14.8 141 13.1

70° 84.73+| 80.05% | 77.43+| 73.19+| 70.29+ | 67.70% | 65.46% | 61.62+ | 59.67+| 57.94+
13.3 145 13.9 13.2 12.5 11.9 114 114 115 10.1

80° 78.65+| 74.88+ | 70.61+ | 67.75+ | 64.54+| 62.03+ | 58.87+ | 56.31+ | 54.98+ | 53.02+
9.3 12.2 11.8 12.2 10.2 10.8 115 9.9 8.9 8.5

90° 77.35%| 71.84+ | 68.28+ | 64.64+ | 62.30+| 60.24+ | 58.22+ | 55.96+ | 54.10+| 51.79%
16.2 15.6 14.0 12.0 12.0 11.0 11.9 11.9 11.3 10.3

100° 73.82+ | 71.72+| 70.00% | 67.24+ | 62.10+ | 58.16+ | 54.33+ | 51.74+ | 50.15+ | 44.68+
14.3 18.3 18.8 15.9 10.5 7.2 7.0 8.1 8.2 6.3

110° 72.74+ | 68.61+ | 64.36+ | 64.46+ | 57.28+ | 54.01+ | 52.46+ | 50.12+ | 47.34+ | 44.39+
12.7 12.3 13.3| 127 10.9 9.5 9.6 9.6 9.2 7.9

120° 71.46% | 69.08+| 66.49+ | 61.96+ | 58.71+ | 54.49+ | 51.53+ | 49.21+ | 47.58+ | 42.01+
12.8 13.3 12.1 12.3 9.6 8.6 8.8 8.9 9.2 8.1

130° 66.62+ | 64.11+| 59.51+ | 57.40+ | 54.51+ | 51.10+ | 49.00+ | 45.89+ | 44.53+ | 35.00+
12.9 13.7 11.6 10.7 9.4 9.6 10.2 10.1 10.4 8.6

Tab.3.3: Mittelwerte und Standardabweichung des Faserwinkels (FW) von GAL in Ab-
héngigkeit des Sohlenwinkels (Zeilen) und der Kontraktionsintensitét (Spalten).

FWI[]| 0% | 10% | 20% | 30% | 40% | 50% | 60% | 70% | 80% | 90 %
50° 10.83+| 11.60+ | 12.36+| 12.78+ | 13.41+| 14.18+| 14.63+ | 15.19+| 15.49+ | 16.70+
2.1 2.6 2.7 2.8 2.8 3.0 2.8 3.0 3.1 3.3
60° 11.43+| 11.86+ | 12.24+| 12.66+ | 13.34+ | 14.01+| 14.58+ | 15.23+| 16.04+ | 17.10+
2.0 2.3 2.6 2.6 2.5 2.4 2.4 2.8 2.9 3.2
70° 11.35+| 11.75+ | 12.04+| 12.55+ | 13.04+ | 13.63+| 14.15+ | 15.23+| 16.29+ | 17.41+
1.8 2.0 1.9 2.0 2.1 1.9 1.9 2.4 2.7 2.9
80° 11.28+| 11.68+ | 12.29+| 12.95+ | 13.60+ | 14.35+| 15.18+ | 15.99+ | 16.90+ | 17.85+
1.1 1.1 1.2 1.5 1.6 2.1 2.6 2.6 2.6 2.6
90° 11.75+| 12,20+ | 12.71+| 13.28+ | 14.24+| 15.10+| 16.23+ | 17.30+ | 18.25+ | 19.73+
2.7 2.6 2.8 2.8 3.1 3.0 3.2 3.4 3.3 3.5
100° 11.53+| 11.90+| 12.21+ | 12.66+ | 14.09+ | 15.59+| 17.59+ | 19.19+ | 20.50+ | 22.91+
2.4 3.0 3.3 3.2 2.8 25 2.8 3.2 4.5 4.1
110° 12.25+| 12.69+| 13.48+ | 14.33+| 16.01+| 17.86%| 19.01+ | 20.53+ | 21.96+ | 23.96+
2.9 3.5 4.2 4.1 4.2 4.3 4.5 4.5 4.9 5.0
120° 12.14+| 12.66+ | 13.51+ | 14.46+ | 16.65+ | 18.85+ | 20.95+ | 22.45+ | 24.29+ | 26.70+
2.8 3.0 3.3 3.7 3.4 3.0 3.1 3.3 4.7 6.5
130° 12.98+| 13.28+| 14.91+ | 16.55+ | 17.99+ | 20.06+ | 21.71+ | 23.48+ | 24.59+ | 32.53+
4.1 4.5 4.6 4.5 4.7 5.2 6.4 7.1 7.8 7.0

Wie bereits eingangs erwahnt, werden exemplarisch einige Verlaufe der durchschnittlichen
Muskelfaserlange und des Muskelfaserwinkels in Diagrammen veranschaulicht, um dem Le-
ser einen Eindruck der Dynamik bei der Muskelkontraktion zu vermitteln (Abb. 3.4).
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Bei der Darstellung der Abhédngigkeit von Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlange zeigt
sich ein quadratischer Zusammenhang. Mit zunehmender Kontraktionsintensitat erhéht sich
der Koeffizient des quadratischen Teils des Polynoms. Lediglich die Ausgleichsfunktion bei
90 % MVC weist hier eine Abweichung auf. Besonders eindriicklich zeigt sich der quadrati-
sche Zusammenhang der beiden Muskelarchitekturparameter in der Ausgleichsfunktion in
Abbildung 3.5, in der sdmtliche Messwertpaare (grau) und die zugehorigen Mittelwerte (blau)
aus den Tabellen 3.2 und 3.3 veranschaulicht sind.
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Abb.3.4: Links: Verlauf von Muskelfaserlange (Volllinie) und -winkel (Strichlinie) in Abhangigkeit
des Gelenkwinkels bei isometrischen Kontraktionen von GAL verschiedener Kontraktionsintensitaten.
Rechts: Zusammenhang zwischen Faserlange und Faserwinkel mit quadratischer Ausgleichsfunktion.
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Abb. 3.5: Scatterplot aller Messwerte (grau) und
der Mittelwerte (blau) von FL und FW bei isomet-
rischen Kontraktionen von GAL und zugehérige
quadratische Ausgleichsfunktion.
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ADbDb.3.6: Links: Verlauf von Muskelfaserlange (\Volllinie) und Muskelfaserwinkel (Strichlinie) in
Abhéangigkeit der Kontraktionsintensitat bei isometrischen Kontraktionen von GAL bei 60°, 90° und
120° Sohlenwinkel. Rechts: Verlauf der Muskeldicke in Abhangigkeit der Kontraktionsintensitét.
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Zum Abschluss des Uberblicks der Architekturparameter von GAL sind die Anderungen von
Faserldnge, Faserwinkel und Muskeldicke bei drei Sohlenwinkel in Abhéngigkeit der Kon-
traktionsintensitat abgebildet (Abb. 3.6). Bei den gewahlten Sohlenwinkeln flieRen jeweils die
Werte aller Probanden ein, sodass die Verlaufe einerseits die komplette Stichprobe widerspie-
geln, andererseits das ganze Bewegungsausmald der gemessenen Plantarflexionen verkérpern.

MUSKEL = = — e, : MUSKEL
B0 90 e : e poave 770 90
BrSe—20s = 8

MUSKEL % : p— - — MUSKEL
7570 90 L e 2 om— 7570 90
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Abb.3.7: Ultraschallbilder isometrischer Kontraktionen von GAL mit digitalisiertem Verlauf einer
représentativen Faser in Ruhe (0 % MVC) links und bei 90 % MVC rechts. Oben: 60°, Mitte: 90° und
unten: 120° Sohlenwinkel.

Muskelarchitekturparameter fiir m. gastrocnemius medialis

Die Tabellen 3.4 und 3.5 geben fir GAM einen Uberblick tiber die Mittelwerte und Stan-
dardabweichungen der Messwerte. Bei den Messungen an GAM wurden im Unterschied zu
den Messungen an GAL und SOL lediglich Sohlenwinkel bis 120° erreicht. Daflir konnten
alle zehn Probanden die Gelenkwinkelstellungen von 50° bis 120° Sohlenwinkel realisieren
und auch die vorgegebenen Kontraktionsintensitaten erfiillen. Auch hier zeigen Faserléange
und Faserwinkel ein vergleichbares Kontraktionsverhalten, wie es bereits bei GAL beschrie-
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ben wurde. Ausgehend von deutlich kirzeren initialen Faserlangen und gréReren Faserwin-
keln im Vergleich zu GAL verédndern sich die Parameter entsprechend bei Zunahme der Kon-
traktionsintensitat und der Gelenkwinkelstellung. Der Faserwinkel vergroRert sich merklich
wahrend der Kontraktion, bei 110° Sohlenwinkel ebenfalls um beinahe das 2.5-fache des
Ausgangswinkels. Die Faserlange verkirzt sich um bis zu 54 % bezogen auf die Ausgangs-
lange. Anderungen in der Gelenkwinkelstellung bei gleicher Kontraktionsintensitit sind bei
GAM deutlich ausgepragter als bei GAL. Auch hier werden exemplarisch einzelne Ergebnisse
bildlich dargestellt.

Tab.3.4: Mittelwerte und Standardabweichung der Faserlange (FL) von GAM in Abhangigkeit
des Sohlenwinkels (Zeilen) und der Kontraktionsintensitét (Spalten).

[rih] 0% | 10% | 20% | 30% | 40% | 50% | 60% | 70% | 80% | 90% | 100 %
50° 75.55+| 70.57+ | 67.52+ | 64.80+ | 62.81+| 60.36% | 55.83+ | 54.53+ | 53.80+ | 52.10+| 55.74%
10.1 8.1 7.6 7.1 7.0 6.8 5.8 7.3 7.2 6.7 8.1

60° 70.86% | 66.06+ | 62.61+ | 60.75+ | 58.40+ | 55.77+ | 53.46+ | 50.36+ | 48.44+ | 44.44+| 43.91+
7.6 9.0 9.0 8.4 7.8 7.2 5.9 4.7 4.4 2.5 6.2

70° 64.09% | 61.98+ | 59.80+ | 56.90+ | 54.15+ | 51.73+ | 48.00+ | 44.93+ | 41.76+| 40.90+| 37.37%
3.7 4.4 3.6 5.2 5.2 6.0 8.0 8.1 8.8 7.9 6.0

80° 63.43+| 60.47+ | 58.36+ | 55.64+ | 52.24+ | 47.97+ | 45.25+ | 42.38+ | 38.78+ | 36.51+ | 34.06%
8.6 8.5 7.8 8.2 8.4 8.4 8.0 8.1 7.8 5.4 4.6

90° 62.01+ | 57.76+ | 55.24+ | 51.26+ | 47.69+ | 43.44+ | 40.88+| 38.04+ | 32.92+| 30.19+| 29.60+
10.2 8.4 8.0 9.7 8.5 8.0 8.3 7.8 5.7 5.1 3.7

100° 54.36+ | 51.75+ | 46.81+ | 42.84+ | 39.34+ | 36.82+ | 34.19+| 31.95+| 29.79+ | 28.02+| 26.93+
6.4 6.1 6.5 6.6 51 5.0 4.5 3.6 3.6 3.4 3.2

110° 52.85+ | 48.76+ | 43.54+ | 38.75+ | 34.02+ | 30.95+ | 28.26+ | 26.94+ | 25.78+ | 24.74+| 24.07+
9.8 7.5 7.0 7.1 6.1 4.5 3.3 2.6 2.6 2.1 2.0

120° 47.40+ | 42.46%| 37.73+| 35.18+| 32.09+ | 29.91+| 27.60+ | 26.56+ | 25.71+| 25.30+ | 23.92+
6.8 6.8 52 45 53 4.2 3.6 3.2 2.9 2.6 3.0

Tab.3.5: Mittelwerte und Standardabweichung des Faserwinkels (FW) von GAM in Abhéngig-
keit des Sohlenwinkels (Zeilen) und der Kontraktionsintensitét (Spalten).

FWI[]| 0% | 10% | 20% | 30% | 40% | 50% | 60% | 70% | 80% | 90 % | 100 %
50° 15.13+| 15.90+| 16.60+ | 17.55+ | 18.53+ | 19.45+| 20.88+| 21.38+ | 21.68+ | 22.30+ | 20.90+
1.4 1.6 1.9 2.1 2.3 2.1 1.7 1.8 1.8 1.9 2.6

60° 1546+ | 16.34+ | 17.38+| 18.06+ | 19.05+ | 20.01+ | 20.90+ | 22.20+ | 22.98+ | 23.75+ | 25.48+
2.3 2.2 3.2 3.1 3.2 3.5 3.4 3.4 3.3 3.3 4.9

70° 16.32+| 16.90+ | 17.47+| 18.33+ | 19.36+ | 20.51+ | 22.42+ | 24.23+| 26.59+ | 27.00+ | 28.40+
1.1 1.4 1.3 1.1 0.8 1.7 3.4 3.8 5.1 6.0 3.8

80° 17.38+| 18.06+ | 18.79+| 20.05+ | 21.48+ | 23.55+ | 24.98+ | 26.96+ | 29.46+ | 30.81+ | 33.08%
29 3.1 3.4 3.7 3.7 4.8 45 4.8 5.6 51 6.2

90° 17.17+| 18.07+| 19.23+| 21.59+ | 23.32+ | 25.86+ | 27.98+ | 30.18+ | 34.84+ | 38.55+ | 39.12+
1.9 1.7 1.9 3.2 2.8 3.9 4.6 4.7 4.2 4.7 2.9

100° 18.35+ | 19.41+ | 22.76+| 25.63+ | 28.45+ | 31.00+ | 33.78+ | 36.37+| 38.99+ | 42,16+ | 43.12+
2.1 2.2 3.7 4.1 3.7 4.6 5.2 51 4.1 4.6 4.8

110° 19.78+ | 21.87+| 25.21+ | 29.22+ | 34.30+ | 37.79+ | 41.65+ | 43.85% | 45.85+ | 48.09+ | 49.72+
3.3 3.8 4.3 5.9 6.1 5.7 6.2 6.0 5.7 5.2 4.4

120° 21.48+| 25.23+ | 29.20+ | 31.68+ | 35.78+ | 38.43+ | 42.25+ | 44.27+ | 46.33+| 55.10+| 48.10%
25 3.3 3.3 3.6 4.9 4.8 4.8 4.4 4.9 4.5 4.0

Auf Basis der Muskelarchitekturparameter zeigt sich erneut ein quadratischer Zusammenhang
zwischen Muskelfaserlange und Muskelfaserwinkel Uber alle Gelenkwinkelstellungen und
Kontraktionsintensitdten, der hier eindeutiger erkennbar ist als bei GAL. Die Tendenz des
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wachsenden Koeffizienten des quadratischen Monoms bei steigender Kontraktionsintensitat
ist hier offensichtlich. Die Ausgleichsfunktion des Muskelfaserwinkel-Muskelfaserlangen-
Verlaufs aller Messwerte im Scatterplot in Abbildung 3.9 bestatigt den quadratischen Zu-
sammenhang. Den Abschluss bilden die Winkel- und Langen-Verlaufe in Abhangigkeit der
Kontraktionsintensitat, sowie die Anderung der Muskeldicke bei ausgewahlten Sohlenwin-
keln (Abb. 3.10). Vergleichbar mit GAL wéchst die Muskeldicke bei Kontraktion an, wobei
die Zunahme fur GAM etwas geringer ausfallt als fur GAL.
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ADbDb.3.8: Links: Verlauf von Muskelfaserlange (Volllinie) und -winkel (Strichlinie) in Abhangigkeit
des Gelenkwinkels bei isometrischen Kontraktionen von GAM verschiedener Kontraktionsintensita-
ten. Rechts: Zusammenhang zwischen Faserlange und Faserwinkel mit quadratischer Ausgleichsfunk-
tion.
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Abb. 3.9: Scatterplot aller Messwerte (grau) und
der Mittelwerte (rot) von FL und FW bei isometri-
schen Kontraktionen von GAM und zugehorige
quadratische Ausgleichsfunktion.
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Abb.3.10: Links: Verlauf von Muskelfaserlange (Volllinie) und Muskelfaserwinkel (Strichlinie) in

Abhéngigkeit der Kontraktionsintensitéat bei isometrischen Kontraktionen von GAM bei 60°, 90° und
120° Sohlenwinkel. Rechts: Verlauf der Muskeldicke in Abhéngigkeit der Kontraktionsintensitat.



3 Quantifizierung der Muskelarchitekturparameter 42

Die Ultraschallaufnahmen am Ende der Ergebnistubersicht von GAM geben einen Einblick in
das manuelle Digitalisieren zur Quantifizierung der Architekturparameter. Vergleichbar zu
GAL reprasentieren sie exemplarisch Sohlenwinkel von 60°, 90° und 120° bei einer Kontrak-
tionsintensitat von je 0 % MVC und 90 % MVC. Auffallend ist neben der Kontraktionsdyna-
mik auch die Veranderung der Bildqualitat hinsichtlich der Sichtbarkeit des Faserverlaufs mit
zunehmendem Sohlenwinkel und groRerer Kontraktionsintensitét.
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Abb.3.11: Ultraschallbilder isometrischer Kontraktionen von GAM mit digitalisiertem Verlauf einer
représentativen Faser in Ruhe (0 % MVC) links und bei 90 % MVC rechts. Oben: 60°, Mitte: 90° und
unten: 120° Sohlenwinkel.

Muskelarchitekturparameter fir m. soleus

Den Mittelwerten der Tabellen 3.6 und 3.7 ist zu entnehmen, dass SOL bei dhnlichen Faser-
winkeln noch kirzere Faserldngen aufweist als GAM und damit erheblich kiirzere Fasern vor-
liegen als bei GAL. Dabei zeigt SOL ein vergleichbares Kontraktionsverhalten in Bezug auf
die Faserlangen- und Faserwinkelanderung bei den gegebenen Kontraktionsintensitaten und
Gelenkwinkelstellungen. Uber alle Gelenkwinkelstellungen hinweg verringert sich die Faser-
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ldnge auf etwa 60 % der Ausgangsléange bei steigender Kontraktionsintensitat. Dies ist ver-
gleichbar mit den prozentualen Anderungen von GAL und GAM. Der Faserwinkel vergroRert
sich jedoch ,,nur um das maximal 1.9-fache des initialen Winkels bei einem Sohlenwinkel
von 100°. Auch bei SOL sind gréRRere Langen- und Winkeldnderungen bei kirzeren Muskel-
ldngen zu erkennen. Abbildung 3.12 stellt die Werte der Tabellen 3.6 und 3.7 dar.

Tab.3.6: Mittelwerte und Standardabweichung der Faserlange (FL) von SOL in Abhén-
gigkeit des Sohlenwinkels (Zeilen) und der Kontraktionsintensitét (Spalten).

0% | 10% | 20% | 30% | 40% | 50% | 60% | 70% | 80% | 90 %

50° 67.07+| 62.03+ | 58.27+ | 54.87+| 53.30+| 50.70+ | 48.81+ | 47.88+ | 46.58+ | 41.21+
10.1 9.5 9.3 9.5 10.4 10.4 10.6 10.2 10.6 10.4

60° 62.17+| 57.57+ | 54.36+ | 54.23+ | 48.29+ | 45.90+ | 43.82+ | 41.34+ | 39.25+ | 37.73%
10.1 9.7 9.2 8.7 8.6 8.4 8.3 7.6 6.5 6.3

70° 60.56+ | 57.29+ | 55.79+ | 50.23+ | 50.17+| 45.86+ | 43.79+ | 41.06+ | 39.76+ | 37.81+
8.0 7.6 7.4 7.0 6.7 6.8 6.6 6.8 6.8 7.9

80° 54.78+| 51.86% | 49.12+ | 45.93+ | 43.12+| 41.62+| 39.74+ | 37.81+ | 35.61+| 33.15%
4.7 45 4.3 4.4 55 5.0 5.3 4.8 4.4 4.9

90° 47.56% | 44.58+ | 40.85+ | 38.13+| 35.99+ | 33.75+ | 31.99+| 30.67+| 29.04% | 27.24+
7.0 5.7 3.6 3.1 3.0 2.8 2.4 2.6 1.9 1.8

100° 45.44+ | 43.74+| 41.43+ | 39.74+| 36.51+ | 34.56+ | 34.12+ | 33.05+ | 32.49+| 26.63+
5.7 4.8 3.6 3.2 2.7 2.8 3.0 3.0 3.0 1.9

110° 39.65+ | 37.65+| 35.32+ | 35.78+ | 31.18+| 29.96+ | 29.01+ | 27.28+ | 26.43+ | 26.32+
4.2 6.2 4.3 3.5 2.7 2.1 1.8 1.6 1.7 1.3

120° 42.63+ | 40.19+| 37.93+ | 33.01+| 34.66% | 33.35+ | 32.64+ | 31.72+ | 26.85+ | 24.18+
13.1 12.7 11.0 13.1 11.8 11.3 11.4 11.3 11.9 3.4

130° 39.13+ | 36.81+| 34.12+ | 32.44+ | 30.90+ | 28.78+ | 27.49+| 26.39+ | 25.71+ | 24.40+
174 16.3 15.7 15.1 154 13.8 14.0 14.0 15.9 3.2

Tab.3.7: Mittelwerte und Standardabweichung des Faserwinkels (FW) von SOL in Ab-
héngigkeit des Sohlenwinkels (Zeilen) und der Kontraktionsintensitét (Spalten).

0% | 10% | 20% | 30% | 40% | 50% | 60% | 70% | 80% | 90 %
50° 13.66+ | 14.81+ | 15.71+| 16.90+ | 17.65+ | 18.74+| 19.76+ | 20.19+ | 21.01+ | 24.28+
3.4 3.4 3.4 3.5 4.0 4.2 4.8 4.7 5.2 5.5
60° 14.75+| 15.86+ | 16.85+| 16.44+ | 18.98+ | 20.41+| 21.85+ | 22.79+ | 24.10+ | 24.94+
1.9 2.4 2.3 2.7 2.7 3.1 3.8 4.5 5.2 5.6
70° 14.61+| 15.36+ | 15.81+| 18.18+ | 17.76+ | 19.69+| 20.88+ | 22.60+ | 23.71+ | 24.98+
2.6 3.0 3.0 2.8 3.3 3.5 3.8 44 4.7 53
80° 16.14+| 17.23+| 18.01+| 19.45+ | 20.91+ | 22.06+ | 23.45+ | 24.70+ | 26.30+ | 28.86+
2.0 2.1 1.9 2.6 2.9 3.0 3.3 3.5 3.7 4.7
90° 20.31+ | 21.68+| 23.54+ | 25.13+ | 27.15+| 29.10+ | 30.89+ | 32.13+ | 34.06+ | 37.39+
4.4 4.1 3.4 3.7 3.7 3.6 3.5 3.7 3.8 3.5
100° 20.87+| 22.37+ | 24.27+| 26.93+| 29.28+ | 31.07+ | 32.55% | 34.17+| 35.38+| 39.70+
5.6 6.0 5.6 5.0 51 4.5 4.8 5.3 5.9 4.2
110° 2449+ | 25.69% | 27.64+ | 29.74+ | 32.26% | 34.36% | 35.94+ | 37.85+ | 39.51+| 40.44+
4.7 4.0 3.3 3.2 3.1 4.0 4.2 4.6 4.9 4.4
120° 25.00%| 26.96% | 29.03+ | 30.63+ | 32.27+| 34.04+| 35.19+ | 36.36+ | 40.84+ | 44.90+
7.8 8.1 8.0 9.1 10.0 10.3 10.9 114 11.7 9.3
130° 25.70%| 27.76% | 30.09+ | 32.04+ | 33.73+| 35.94% | 37.98+ | 39.91+ | 41.69+| 46.38+
7.5 8.5 9.3 9.9 9.9 9.9 10.3 111 12.8 11.0

Den quadratischen Zusammenhang zwischen Faserlange und Faserwinkel findet man auch bei
SOL. Mit wachsender Kontraktionsintensitat weicht der Zusammenhang starker von der Line-
aritat ab. Auch der Scatterplot (Abb. 3.13) veranschaulicht diese Erkenntnis. Der Verlauf der
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Architekturparameter Faserlange, Faserwinkel und Muskeldicke beziiglich der Kontraktions-
intensitét rundet auch fiir SOL die Darstellung der Messergebnisse ab (Abb.3.14). SOL weist
nur eine leichte Zunahme in der Muskeldicke bei steigender Kontraktionsintensitat auf.
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Abb.3.12: Links: Verlauf von Muskelfaserlange (Volllinie) und -winkel (Strichlinie) in Abhangigkeit
des Gelenkwinkels bei isometrischen Kontraktionen von SOL verschiedener Kontraktionsintensitéten.
Rechts: Zusammenhang zwischen Faserlange und Faserwinkel mit quadratischer Ausgleichsfunktion.

Wiéhrend es bei GAL kaum mdglich war, einen Muskelausschnitt zu finden, in dem eine Faser
vollstandig dargestellt werden kann, liel3 sich dies bei GAM und SOL aufgrund der kiirzeren
Faserldnge fast immer realisieren. Problematisch ist bei SOL die schlechtere Bildqualitat der
Ultraschallaufnahmen, insbesondere bei geringen Muskelldngen, die die Quantifizierung der
Muskelarchitekturparameter erschwert.
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Abb. 3.13: Scatterplot aller Messwerte (grau) und
der Mittelwerte (griin) von FL und FW bei isomet-
rischen Kontraktionen von SOL und zugehdrige
quadratische Ausgleichsfunktion.
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ADbDb.3.14: Links: Verlauf von Muskelfaserlange (Volllinie) und Muskelfaserwinkel (Strichlinie) in
Abhangigkeit der Kontraktionsintensitéit bei isometrischen Kontraktionen von SOL bei 60°, 90° und
120° Sohlenwinkel. Rechts: Verlauf der Muskeldicke in Abhangigkeit der Kontraktionsintensitét.
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Abb.3.15: Ultraschallbilder isometrischer Kontraktionen von SOL mit digitalisiertem Verlauf einer
reprasentativen Faser in Ruhe (0 % MVC) links und bei 90 % MVC rechts. Oben: 60°, Mitte: 90° und
unten: 120° Sohlenwinkel.

Zusammenfassend betrachtet sind bei allen Teilmuskeln des m. tricpes surae deutliche Ande-
rungen der Architekturparameter Muskelfaserlange und Muskelfaserwinkel im Kontraktions-
verlauf von 0-90 % MVC festzustellen. Die Ergebnisse zeigen den Einfluss der aktiven Kon-
traktion auf die Muskelgeometrie unabhéngig von der Gelenkwinkelstellung in eindeutiger
Art und Weise. Der Faserwinkel vergrofert sich wahrend der Kontraktion deutlich um etwa
das Doppelte, wahrend sich die Faserlange um etwa die Hélfte ihrer Ausgangslange verkurzt.
Kontraktionen bei kirzeren Muskelausgangsldngen fiihrten zu gréReren Verénderungen in
den Muskelarchitekturparametern in Ubereinstimmung mit HERBERT & GANDEVIA (1995) und
FUKUNAGA et al. (1997) und im Widerspruch zu Kawakawmi et al. (1998). Des Weiteren sind
Faserldnge und -winkel abhéngig von der Muskelausgangslange und resultieren in Verénde-
rungen, die nicht mit der Kontraktion zusammenhangen. Konform mit FUKUNAGA (1999),
MAGANARIS et al. (1999) und HERBERT et al. (2002) steigt der Faserwinkel in Ruhe von der
Dorsal- zur Plantarflexion an, wahrend sich die Faserlange verringert. Die Schlussfolgerung
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liegt nahe, dass somit die Gelenkwinkelstellung und die Kontraktionsintensitat einen additi-
ven Effekt auf die Veranderung der Muskelarchitekturparameter haben. Das Aufstellen bzw.
Rotieren und Verkirzen der Fasern bei steigender Kraft und zunehmendem Sohlenwinkel sind
deutlich erkennbar. Schon friihere Studien konnten nachweisen, dass sich der Faserwinkel mit
Verkilrzung der Muskelfasern vergrofRert (u.a. 1To et al. 1998; MAGANARIS et al. 1998; FINNI
2006; MANAL et al. 2006; Kapitel 2.1) und proportional mit zunehmender Kontraktionskraft
zunimmt. Die vorliegenden Ergebnisse liegen in guter Deckung zu den genannten Studien
zum Kontraktionsverhalten des m. triceps surae (Tabellen 2.1-2.3).

Dabei besteht ein quadratischer Zusammenhang zwischen Faserlange und Faserwinkel, der
nicht nur in den Mittelwerten, sondern fir alle Probanden gefunden wurde. Die enge Korrela-
tion zwischen den beiden Parametern kann durch ihre gegenseitige Wechselbeziehung be-
grindet werden. Dieser Zusammenhang fallt bei GAM und SOL wesentlich deutlicher aus als
bei GAL. Dies kann auf die abweichende Muskelarchitektur von GAL im Vergleich zu GAM
und SOL zuriickgefuihrt werden. GAL weist gegeniiber GAM und SOL langere Fasern und
kleinere Faserwinkel auf (Ubereinstimmend mit KAwWAKAMI et al. 1998 und RANDHAWA et al.
2013). SOL besitzt bei vergleichbarem Faserwinkel kirzere Muskelfasern als GAM. Somit
trifft die Feststellung von LIEBER & FRIDEN (2000), dass Muskeln mit synergistischer Funkti-
on unterschiedliche Charakteristika in ihrer Architektur aufweisen, um ein breites Spektrum
und spezifische Anforderungen an Kraft und Geschwindigkeit abzudecken, auch auf den
m. triceps surae zu. Die Beobachtungen von HODGES et al. (2003), dass sich die Architektur-
parameter nur bis zu einer Kontraktionsintensitat von 30 % &andern, kénnen nicht bestatigt
werden. Vielmehr wurde eine stetige Anderung bei allen Gelenkwinkeln bis hin zu hohen
Intensitaten festgestellt. Auch die Aussage von RANA et al. (2013), dass bei Gelenkwinkelstel-
lungen der Dorsalflexion keine FaserwinkelvergroRerung eintritt, kann nicht unterstitzt wer-
den. Die Zunahme der Muskeldicke in allen betrachteten Muskeln ist Gbereinstimmend mit
Ergebnissen fir GAL und SOL (MAGANARIS et al. 1998; Azizi et al. 2008; WAKELING et al.
2011; RANDHAWA et al. 2013), wohingegen fiir GAM in der Literatur keine konsistente Zu-
nahme beobachtet wurde (NARICI et al. 1996; MAGANARIS et al. 1998; RANDHAWA et al.
2013; RANDHAWA & WAKELING 2015). Die Veranderungen der Muskeldicke sind Beleg fur
die Formveranderungen des Muskels bei Kontraktion (Kapitel 2.5), die sich u. a. nach SIE-
BERT et al. (2012) und BOL et al. (2013) sowohl in der Dicke als auch in der Tiefe des Mus-
kels aufgrund der Faszikeldeformation ergeben. Aufgrund der Tatsache, dass einzelne Mus-
keln eng von anderen Muskelstrangen, Bindegewebe und Knochen umgeben sind, kann sich
durch die Ausdehnung des Muskels Kraft transversal auf das Muskelgewebe (ibertragen und
dieses komprimieren (SIEBERT et al. 2014). Durch das synergistische Wirken von GAL, GAM
und SOL bei der Plantarflexion fihrt die Ausdehnung eines Muskels zur Kompression der
anderen Plantarflexoren (RYAN et al. 2019) und das Ausbauchen eines Muskels resultiert in
transversaler, multidirektionaler Belastung der anderen Muskeln (REINHARDT et al. 2016).
Diese Kraft der muskelumgebenden Strukturen hat Auswirkungen auf die Kontraktionsdyna-
mik und die Verénderung der Muskelarchitektur. WAKELING et al. (2013), SIEBERT et al.
(2014), SIEBERT et al. (2016) und RYAN et al. (2019) konnten zeigen, dass es durch externe
Kompression zu einer geringeren Kraftproduktion, reduzierter Muskeldicke, kleineren Faser-
winkeln sowie einer geringeren Faserverkirzung und dadurch zu eingeschranktem Gearing-
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verhalten bei Muskelkontraktion kommt. Die Analyse und die Quantifizierung des intramus-
kuldren Drucks in Relation zur Muskelarchitektur kann in dieser Arbeit nicht vollzogen wer-
den. Durch die in vivo Messung sind die Auswirkungen der Formveranderung des Muskels
aufgrund seiner Volumenkonstanz bei Kontraktion in den Ergebnissen der Muskelarchitektur-
parameter jedoch mit inbegriffen.

Bei der Auswertung der Ultraschallbilder fiel die Krimmung der Aponeurosen insbesondere
bei kleinen Sohlenwinkeln und hohen Kontraktionsintensitaten auf. Die Muskelfasern wiesen
eine Krimmung vor allem beziiglich der distalen Aponeurose auf, welche mit steigender Kon-
traktionsintensitat zunahm. Die zunehmende Krimmung der Faszikel, die wahrend der Auf-
nahmen beobachtet wurde, kann auf den angesprochenen intramuskuldren Druck, der bei
Muskelkontraktionen ansteigt und die Dehnung der Aponeurosen zurlckgefuhrt werden
(SEJERSTED et al. 1984; OTTEN 1988; VAN LEEUWEN & SPOOR 1992). Aus der Tatsache, dass
ubereinstimmend fur alle Muskeln bei kirzerer Muskelldnge eine groRere Faserkriimmung
beobachtet und GAM unter den untersuchten Muskeln die grote Krimmung aufwies, folger-
ten KAWAKAMI et al. (1998), dass die Faserkrimmung in engem Zusammenhang mit dem
Faserwinkel steht. Ein groRerer Faserwinkel resultiert in grofieren Kréften quer zu den Apon-
eurosen, welche dadurch groReren intramuskuldren Druck entwickeln. Im Gegensatz dazu
beobachteten MAIRET et al. (2006) und FINNI (2006) bei groeren Gelenkwinkeln und gerin-
ger Kontraktionsintensitat eine weniger starke Krimmung der Fasern.

Nach REeVES & NARICI (2003) haben sehr viele Arbeiten beschrieben, dass sich die Muskel-
geometrie unter isometrischen Kontraktionsbedingungen andert. Allerdings gibt es nur weni-
ge Studien, die sich mit der Anderung bei dynamischen Kontraktionen beschéaftigt haben
(FUKUNAGA et al. 2001), wie sie im Folgenden aufgezeigt werden.

3.3.2 Konzentrische Kontraktionen

Neben den isometrischen Kontraktionen bei unterschiedlichen Gelenkwinkelstellungen und
Kontraktionsintensitaten (Kapitel 3.3.1) wurden in einer vergleichbaren Versuchsanordnung
auch konzentrische Plantarflexionen durchgefuhrt. Dazu wurde die Fixierung des Schlittens
der Beinstreckermaschine geldst, sodass dieser frei beweglich war. Ausgehend von einer ru-
higen Position bei einem Sohlenwinkel von ca. 80° fiihrten die Probanden nacheinander kon-
zentrische Plantarflexionen mit verschiedenen Lasten aus. Der Schlitten (Leergewicht 25 kQ)
wurde daflr mit Zusatzgewichten von 0 kg, 50 kg und 100 kg beladen. Der durchlaufene Soh-
lenwinkel reicht von ca. 80°-125° und liegt damit im Bereich der Messungen bei isometri-
schen Kontraktionen. Die Abbildungen 3.16-3.18 zeigen die Auswertung der Ultraschallmes-
sungen fir den Faserwinkel und die Faserlange der Muskeln GAL, GAM und SOL. Bei der
Auswertung der Ultraschallbilder konnte analog zu den isometrischen Kontraktionen festge-
stellt werden, dass sich mit zunehmender Verkirzung der Faserlange der Faserwinkel erhoht.
Allerdings findet eine deutliche Verdnderung der Muskelgeometrie und ein Rotieren der Fa-
sern erst nach Uberschreiten des Kraftmaximums der jeweiligen Kontraktion statt. Dieser
Effekt wird spater in den Kapiteln 5.1.2 und 5.1.3 noch ausfiihrlich betrachtet und steht in
Zusammenhang mit dem Muscle Gearing, der Fahigkeit des Muskels seine Geometrie und



3 Quantifizierung der Muskelarchitekturparameter 49

Form variabel an die Anforderungen der Kontraktion anzupassen. Bis zum Erreichen des
Kraftmaximums kann von einer quasi isometrischen Kontraktion gesprochen werden, ohne
nennenswerte Anderung von Faserlange und Faserwinkel. Die geringen Anderungen zu Be-
ginn der Kontraktion spiegeln sich auch in der Kinematik und Dynamik der Kontraktion wie-
der. Obwohl die Kontraktionskraft deutlich zunimmt, erhéhen sich Geschwindigkeit und Posi-
tion des Schlittens nur sehr langsam (Abb. 3.16-3.18). Welche Auswirkungen das auf die Me-
chanik der Muskelkontraktion hat, wird ebenfalls in den Kapitel 5.1.2 und 5.1.3 noch disku-
tiert. An dieser Stelle sollen lediglich die Messergebnisse vorgestellt werden. Diese lassen
sich aufgrund der geringen Aufnahmefrequenz des Ultraschallgerétes (25 Hz) und der kurzen
Kontraktionszeit nicht so Ubersichtlich kategorisieren wie die Ergebnisse der isometrischen
Kontraktionen. Vielmehr liegen Messwertepaare der Faserlange und des Faserwinkels bei
vollkommen unterschiedlichen Intensitaten und Gelenkwinkelstellungen vor. Die Ergebnisse
werden deshalb Uber die bekannten Scatterplots visualisiert.
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Abb.3.16: Zusammenhang von Faserwinkel und Faserlange mit quadratischer Ausgleichsfunktion der
isometrischen (Strichlinie) und konzentrischen (Punktlinie) Kontraktionen. Grau: Messwertpaare der
isometrischen Kontraktionen. Blau: Messwerte von GAL (8 Probanden; 112 Werte), rot: Messwerte
von GAM (10 Probanden; 138 Werte) und griin: Messwerte von SOL (3 Probanden; 46 Werte) bei
konzentrischen Kontraktionen mit 25 kg Last. Oben links: Exemplarischer Kraft-, Positions- und
Geschwindigkeits-Zeit-Verlauf des Lastschlittens bei einer konzentrischen Plantarflexion mit einer
Last von 25 kg mit gesetzter Zeitmarke zum Zeitpunkt des Kraftmaximums (dt = 0.001).

Bei der Darstellung der Scatterplots wurden die Ergebnisse der isometrischen in Verbindung
mit den dynamischen Messungen gesetzt. Die Ergebnisse der isometrischen und konzentri-
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schen Kontraktionen zeigen abweichende Werte in den erreichten Absolutwerten von Faser-
winkel und Faserlange und unterschiedliche Anderungen in der Muskelgeometrie. Auffallend
bei der Betrachtung der Scatterplots ist, dass bei konzentrischen Kontraktionen geringere An-
derungen des Faserwinkels und der Faserlange und damit kleinere Faserwinkel bei langeren
Faserlangen gemessen wurden, als bei isometrischen. Dabei muss zwischen den einzelnen
Muskeln unterschieden werden. Die grofite Diskrepanz liegt hier bei SOL. Wahrend bei iso-
metrischen Kontraktionen in Einzelfallen Faserwinkel von mehr als 50° und Faserldangen um
die 20 mm gemessen wurden, liegen die Werte bei dynamischen Kontraktionen fiir den Fa-
serwinkel im Bereich von 10° bis 30° und fiir die Faserlange bei 40 mm bis 100 mm. Dazu
muss angemerkt werden, dass eine zuverlassige Auswertung der Ultraschallaufnahmen der
dynamischen Kontraktionen bei SOL leider nur bei drei Probanden mdglich war. Bereits bei
den isometrischen Versuchen war die Qualitat der Ultraschallbilder von SOL schlechter als
bei GAL und GAM, was sich in der Auswertung der dynamischen Versuche verstérkte. Die
grolRe Diskrepanz in den Messwerten muss demnach hinsichtlich der geringen Stichproben-
grolRe relativiert werden.
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Abb.3.17: Zusammenhang von Faserwinkel und Faserlange mit quadratischer Ausgleichsfunktion der
isometrischen (Strichlinie) und konzentrischen (Punktlinie) Kontraktionen. Grau: Messwertpaare der
isometrischen Kontraktionen. Blau: Messwerte von GAL (8 Probanden; 124 Werte), rot: Messwerte
von GAM (10 Probanden; 173 Werte) und griin: Messwerte von SOL (3 Probanden; 41 Werte) bei
konzentrischen Kontraktionen mit 75 kg Last. Oben links: Exemplarischer Kraft-, Positions- und
Geschwindigkeits-Zeit-Verlauf des Lastschlittens bei einer konzentrischen Plantarflexion mit einer
Last von 75 kg mit gesetzter Zeitmarke zum Zeitpunkt des Kraftmaximums (dt = 0.001).
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Die Ergebnisse von GAM weisen ebenfalls deutliche Unterschiede auf, obwohl hier alle zehn
Probanden in die Auswertung einflieBen konnten. Bei isometrischen Kontraktionen wurden
auch hier Faserwinkel gréRer 50° beobachtet, wahrend bei dynamischen Kontraktionen, un-
abhangig von der Last, lediglich Werte von etwa 40° erreicht werden konnten. Auch die mi-
nimalen Faserlangen waren in der Dynamik etwa 10 mm langer.

Die beste Ubereinstimmung im Kontraktionsverhalten bei isometrischen und dynamischen
Versuchen findet sich bei GAL. Zwar konnten auch in diesem Muskel Abweichungen ausge-
macht werden, diese fallen jedoch im Vergleich zu GAM und SOL deutlich geringer aus.
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Abb.3.18: Zusammenhang von Faserwinkel und Faserlange mit quadratischer Ausgleichsfunktion der
isometrischen (Strichlinie) und konzentrischen (Punktlinie) Kontraktionen. Grau: Messwertpaare der
isometrischen Kontraktionen. Blau: Messwerte von GAL (8 Probanden; 138 Werte), rot: Messwerte
von GAM (10 Probanden; 204 Werte) und griin: Messwerte von SOL (3 Probanden; 30 Werte) bei
konzentrischen Kontraktionen mit 125 kg Last. Oben links: Exemplarischer Kraft-, Positions- und
Geschwindigkeits-Zeit-Verlauf des Lastschlittens bei einer konzentrischen Plantarflexion mit einer
Last von 125 kg mit gesetzter Zeitmarke zum Zeitpunkt des Kraftmaximums (dt = 0.001).

Die Messergebnisse zeigen, dass bei dynamischen Kontraktionen kleinere Faserwinkel er-
reicht werden. Bei der Betrachtung der Differenzen in den Messwerten muss jedoch beachtet
werden, dass das Kraftmaximum der dynamischen Kontraktion mit einer Last von 125 kg (ca.
1000 N) nur in etwa 20 % der Intensitat des MV C-Wertes bei isometrischen Kontraktion (ca.
5000 N) entspricht. Es ist davon auszugehen, dass die Differenzen in den Messwerten auf-
grund der deutlich geringeren Kontraktionsintensitat zustande kommen. Dies schlussfolgerten
auch REeVES & NARICI (2003) und gaben an, dass die Verkirzung der Fasern und die Vergro-
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Rerung der Faserwinkel bei isometrischen Kontraktionen am grof3ten ist. Eine mogliche Erkla-
rung hierfir sind andere Einflussfaktoren auf die Kontraktion. Die Belastung der Fasern ist
bei isometrischen Kontraktionen grundsatzliche deutlich héher als bei dynamischen (Azizi et
al. 2008), sodass davon ausgegangen werden kann, dass die bei isometrischen Kontraktionen
entwickelten Zwangskréfte, die Zwangskréfte bei dynamischer Kontraktion tbertreffen. Die
Ausdehnung der Fasern in radialer Richtung und die dadurch entwickelten Querkréfte fiihren
zwangsweise zu einem Aufstellen der Fasern und zur VergrofRerung des Faserwinkels.
Dadurch lassen sich die groRen Faserwinkel bei isometrischen Kontraktionen trotz oder gera-
de wegen der hohen Belastung und Kraftentwicklung erklaren. Weitere dynamische Kontrak-
tionen mit hoherer Zusatzlast sind hier notwendig, um diese Vermutung zu bestatigen. Aller-
dings ist die geringe Kontraktionsintensitat insofern relevant und bewusst gewahlt, da eine
Vielzahl der alltaglichen Bewegungen nur einen Teil der muskuldren Kraft in Anspruch
nimmt (KERN et al. 2001) und die hier gewéhlte Belastung in etwa der des Gehens entspricht.
Muskellbergreifend ist auch bei dynamischen Kontraktionen ein quadratischer Zusammen-
hang zwischen der Muskelfaserlange und dem Muskelfaserwinkel zu erkennen, der die
Grundlage fur die Berechnung der Ausgleichsfunktionen darstellt. Dennoch zeigen sich die
beschriebenen Unterschiede auch in den Ausgleichsfunktionen, die jeweils fir den isometri-
schen und dynamischen Verlauf dargestellt sind. Wahrend die Kurven bei SOL aus den ge-
nannten Grinden weit auseinanderliegen, stimmt der Verlauf bei GAL und GAM deutlich
besser bis vollkommen Uberein, was trotz der Unterschiede in den absoluten Werten von Fa-
serwinkeln und Faserléangen fir ein vergleichbares oder sogar Ubereinstimmendes Kontrakti-
onsverhalten bei isometrischen und konzentrischen Kontraktionen spricht. Ohne statistische
Prifung kann man nur aufgrund der Faserwinkeldnderung spekulieren, dass sich sowohl die
Messwerte als auch der Kurvenverlauf der Ausgleichsfunktion der dynamischen Kontraktion
mit zunehmender Last den Werten und dem Verlauf der isometrischen Kontraktion annéhern.
Mit zunehmender Kontraktionskraft nimmt die Kontraktionsgeschwindigkeit in Uberein-
stimmung mit der Kraft-Geschwindigkeits-Relation (Kapitel 2.3.3) immer weiter ab und
gleicht sich einer isometrischen Kontraktion an.

Die dargelegten Ergebnisse suggerieren, dass bei der Betrachtung von Muskelkontraktionen
zwischen isometrischen und konzentrischen Kontraktionen aufgrund unterschiedlicher Ande-
rungen in der Muskelgeometrie unterschieden werden muss. Dennoch weist das Kontrakti-
onsverhalten Ahnlichkeiten in Bezug auf den quadratischen Zusammenhang zwischen Mus-
kelfaserlange und Muskelfaserwinkel auf. Spater wird in dieser Arbeit anhand der Messwerte
und der Muskelmodellierung geprift, inwieweit die Kontraktionsdynamik isometrischer
Plantarflexionen auf konzentrische Plantarflexionen Ubertragbar ist und ob mit dem vorge-
stellten Modell auf Basis isometrischer Messdaten ein dynamischer Kontraktionsverlauf mo-
delliert werden kann.

Bei der Analyse der Kraft-, Positions- und Geschwindigkeits-Zeit-Verlaufe sind sowohl Un-
terschiede in der gemessenen Streckkraft F; als auch in der Kontraktionszeit festzustellen. Zur
besseren Vergleichbarkeit wurde der Kontraktionsbeginn auf t = 0 gesetzt. Mit zunehmender
Last wachst die gemessene Streckkraft erwartungsgemaR von maximal ca. 300 N bei 25 kg
auf maximal ca. 1000 N bei 125 kg Belastung an, wahrend sich die Kontraktionszeit von etwa
0.2 s (25 kg) auf fast 0.4 s (125 kg) verdoppelt. Der Kraftanstieg zum Erreichen der Kraft, die
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notwendig ist, um die Last zu Uberwinden, ist bei geringerer Last entsprechend steiler. Dem-
zufolge konnten bei geringer Last weniger Ultraschallbilder ausgewertet werden. Der Ge-
schwindigkeits- und Positions-Zeit-Verlauf bezieht sich auf den Lastschlitten, der durch die
Plantarflexion bewegt wird. Die erreichte Maximalgeschwindigkeit des Schlittens bei 75 kg
und 125 Kkg ist mit ca. 0.6 m/s vergleichbar, wéhrend bei einer Last von 25 kg mit einer ma-
ximalen Geschwindigkeit von 0.8 m/s ein Unterschied zu den anderen beiden Lasten besteht.
Damit wird der Schlitten bei der niedrigsten Last am hdchsten beschleunigt. Zwischen 75 kg
und 125 kg Last ist dariiber hinaus kein Unterschied in der Charakteristik des Positions-Zeit-
Verlaufs des Schlittens zu erkennen (Abb. 3.16-3.18 oben links).
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4 Modelle zur Analyse von Plantarflexionen

Die in vivo Messung von Muskelkraften oder Kontraktionsverldufen beim Menschen ist mdg-
lich, aber ethisch nur schwer vertretbar. Um dennoch Informationen und charakteristische
Eigenschaften Gber die Kontraktionsdynamik einzelner Muskeln zu erhalten, werden &uRere
Krafte oder Momente gemessen und mit Hilfe von Modellrechnungen auf innere Krafte uber-
tragen. Die Generierung von Gelenkmomenten h&ngt zum einen von der Muskel-Skelett-
Architektur und zum anderen von der erzeugten Kraft des Muskel-Sehnen-Komplexes ab.
Aus der Muskel-Skelett-Architektur ergeben sich der Gelenk- und Muskelmomenthebel und
dadurch bei gegebener Muskelkraft das Gelenkmoment. Aus der gemessenen auf3eren Kraft
kann somit Uber das Geometriemodell des FulBes die eigentliche Muskel- bzw. Faserkraft be-
stimmt werden. Gelenk- und Muskelmomenthebel &ndern sich mit der Anderung des Gelenk-
winkels, werden jedoch durch die im Modell festgelegten anatomischen Parameter zur Re-
konstruktion der FuBgeometrie fur jede Winkelposition beriicksichtigt. Exakte Messungen der
anthropometrischen Daten am Probanden sind hier entscheidend fur zuverlassige Ergebnisse.
Dadurch ist das erzeugte Moment ausschlieB8lich von der Muskelkraft abhangig. Neben der
Muskelarchitektur sind im eigentlichen Muskelmodell alle Elemente des MTC implementiert,
die zur Erzeugung und Ubertragung der Kraft vom Muskel auf das Skelettsystem beitragen
(Kapitel 4.2.1). Uber die Modellrechnung werden somit Architekturparameter bestimmt, die
nicht direkt oder nur unter hohem messtechnischem Aufwand gemessen werden kdnnen
(HuiINnG 1995) und einen Eindruck Uber das Kontraktionsverhalten des Muskels vermitteln.

4.1 Geometriemodell des Ful3es und des oberen Sprunggelenks

Das alleinige Erzeugen von Kraft durch Muskelkontraktion st fur sich noch nicht die er-
wiinschte Bewegung aus. Dazu bedarf es weiterer Strukturen, die dazu beitragen, dass die
Kraft auf das Skelettsystem Ubertragen werden kann. Zu diesen Strukturen zahlen u. a. Seh-
nen und Aponeurosen, die die Verbindung zwischen Muskulatur und Knochen herstellen
(Kapitel 2.4.1). Uber die Gelenke erfolgt die Ubertragung der Muskelkraft auf die Gliedma-
Ren. Die Ubersetzung der Muskelkraft auf das Gelenkmoment ist stark von der Winkelstel-
lung des Gelenks abhéngig. Zur Untersuchung menschlicher Muskelkontraktionen muss der
Kontraktionsverlauf aus der Kinematik bzw. Dynamik der Gliedmalenbewegung bestimmt
werden (WANK 2000). Daruber hinaus mussen Gelenkmomente und Muskelhebelldngen bei
der Berechnung der Muskel- bzw. Faserkraft berticksichtigt werden. Dazu dient hier ein tri-
gonometrisches Gelenkmodell des oberen Sprunggelenks (OSG) und des FulRes nach WANK
(2000), das die individuelle Geometrie des Muskel-Skelett-Systems eines Probanden be-
schreibt. Bei der Anwendung dieses Modells werden Dreiecksrelationen auf der Basis anato-
mischer Gelenkdaten genutzt, um auf die Gelenkbewegung bei der Kontraktion riickschliel3en
zu konnen. Ein solches Modell ist nur fur Gelenke mit einer nahezu fixen Drehachse geeignet,
wodurch angenommen wird, dass sich die Bewegung der Plantarflexion lediglich in einer
Ebene vollzieht, wodurch die Betrachtung des FulBes in der Sagittalebene ausreichend ist. Der
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Ful lasst sich so auf ein Dreieck aus Sohle ¢, Spannlange f und Calcaneushebel h reduzieren
(Abb. 4.1) (u. a. KiM & VOLOSHIN 1995), das sich bei Belastung kaum andert. Neben der Rei-
bungsfreiheit der Gelenkmechanik wird der FuB als masselos angenommen, wodurch Ge-
lenkmomente des unbelasteten FulRes vernachlassigt werden kénnen (WANK 2000). Die Dreh-
achse verléauft stabil durch die Zentren der Kndchel. Abbildung 4.1 zeigt im Speziellen das
Geometriemodell des FuRes und dessen Verortung im gesamten Modell der unteren Extremi-
tat. Die Plantarflexion wird vereinfacht als eingelenkige Bewegung des OSG betrachtet. Dazu
wird der Ursprung fiir beide Gastrocnemii und den m. soleus in das Gelenkzentrum des Knie-
gelenks gelegt. Dieser gemeinsame Ursprung idealisiert den anatomischen Ursprung am Epi-
condylus femoris (GAM medial, GAL lateral) und am Caput und Collum fibulae (SOL). An-
satz der gemeinsamen Achillessehne ist der mittlere Teil der Rickflache des Tuber calcanei.

Kniegelenk

Abb.4.1: Oben: Skizze des Versuchsaufbaus (vgl. Abb. 3.1) mit Messgréfien am Probanden und an
der Beinstreckermaschine. Unten: VergroRRerte Darstellung des Geometriemodells des FuRes mit allen
verwendeten GrolRen zur Berechnung des Schlittenabstands hz, des Gelenk- und Muskelmomenthebels
und der Lange des MTC lurc (Abbildung FuR modifiziert nach ADOBE STOCK (2021)).
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Die Grundlage fur die Berechnungen des Gelenk- und Muskelmomenthebels des m. triceps
surae stellen zunachst die am Probanden und der Messapparatur gemessenen Parameter dar:

e Léange Femur | e Lange Spann f o Ballen Offset z. bzw. z-
e Lange Tibia I, e Calcaneus Hebel h o Huft Offset z,
e Ldnge Sohle ¢ e Calcaneus Offset d o Balkenbreite z,

Vor Beginn der Messungen wurde wie in Kapitel 3.1 beschrieben, zu jedem vorgegebenen
Sohlenwinkel 6s, 6s € {50°, 60°,...,130°} der jeweilige Schlittenabstand h, mit Hilfe der ge-
messenen Geometriedaten Uber die Formeln (9) bis (15) berechnet.

.I:2 2_h2
£ =arcsin d , M =arccos S L , p=arcsin Ze (9), (20), (12)
C 2-f.c e
mit e =cos(&)-c (12)
O;=6-+p—c—pu bzw. 6. =6,-p+e+u (13)
z=[1?+17—(cos(6;)-2- 1) (14)
h,=z+I.+z,+2-+1, (15)

Die kinematische Messung der Bewegung liefert (ber den Positions-Zeit-Verlauf h; (t) die
Basis fiir die nun folgenden Berechnungen mittels des Geometriemodells. Uber das Geomet-
riemodell werden erste Zeitverlaufe von MuskelgroRen wie beispielsweise des Spannwinkels
O, des Gelenkmoments Mg oder der MTC-L&nge Iurc bestimmt. Diese GroRen dienen spéater
als Eingabe-Parameter fiir die in Kapitel 5 vorgestellte Muskelmodellierung. Der Abstand z (t)
zwischen den Drehzentren von Ballen- und Kniegelenk folgt direkt aus hz (t):

z(t)=h, (t)-1. -z, —7- -7, (16)

Uber z (t) kénnen der tatsachliche Spannwinkel 0 und der Winkel y zwischen dem Kraftan-
griffspunkt der gemessenen Reaktionskraft Fz am Ballen und dem Lasthebel f ermittelt wer-
den, sodass die Berechnung des zeitlichen Verlaufs des wirkenden Gelenkmoments Me mog-
lich ist:

6; (t)=arccos [Wj (17)
) 22(t)+ £2 -1
y(t)= arccos(—z.z(t). f J (18)

M (t)=F, (t)- f -sin(y(t)) (19)
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Uber die folgenden Rechenschritte werden Lange und Geschwindigkeit des MTC des m. tri-
ceps surae bestimmt. Dazu bedarf es der Berechnung des Winkels # zwischen der Spannlange
f und dem Calcaneushebel h und des Winkelverlaufs £ (t) zwischen der Tibia und h unter Be-
rlicksichtigung des Sohlenwinkels &s (bzw. des Spannwinkels &).

f2+h%+c?
n= arccos(ﬁj (20)
B(t)=360°—0 (1)~ (1)
lire (1) = /h* +17 —cos(B(t))-2-h-I; (22)
Cdlye (1)
Virc (t) Tt (23)

Zu jedem Messzeitpunkt kann in Abhéangigkeit der Lange des MTC der Winkel o zwischen
dem Calcaneushebel und der MTC-Lange und somit der Muskelmomenthebel der Plant-
arflexoren bestimmt werden. Damit sind alle Zusammenhéange zur Berechnung der gesamten
Muskelkraft Frsy sowie der Krafte der einzelnen Muskeln Furc gegeben. purc beschreibt hier-
flr den prozentualen Anteil des physiologischen Muskelquerschnitts des jeweiligen Muskels.

a(t)= arccos[ lure (t) * h_zh_ b ] (24)
_oMe®)

Frou (1) = h-sin(a(t)) (25)

FMTC (t) = FTSU (t) Purc (26)

4.1.1 Validierung des Geometriemodells anhand der Berechnung des Sohlenwinkels

Nachdem der Aufbau des trigonometrischen Gelenkmodells des Ful’es und des OSG zur indi-
viduellen Rekonstruktion der FuRBgeometrie des Probanden vorgestellt wurde, wird das Mo-
dell hinsichtlich der Berechnung des Sohlenwinkels validiert. Uber das Modell werden ausge-
hend von den gemessenen Zeitverlaufen der bei der Plantarflexion ausgetibten Kraft des Pro-
banden und der Position des Lastschlittens die Lange des MTC Iurc (Formel (22)) und die
Muskelkraft Furc (Formel (26)) bestimmt. Beide GroRen bilden die Basis fiir die Modellie-
rung von isometrischen und konzentrischen Plantarflexionen (Kapitel 5.1) Gber das Muskel-
modell (Kapitel 4.2) und sind daher entscheidend fur eine erfolgreiche Modellierung.

Als Vergleichsgroflie dient der Verlauf des Sohlenwinkels, der sowohl tUber das Geometrie-
modell auf Basis der Schlittenposition als auch Uber eine 2D-Videoanalyse aus der Rekon-
struktion der Ful3stellung zum Unterschenkel bestimmt wurde. Fir die Videoanalyse wurden



4 Modelle zur Analyse von Plantarflexionen 58

die Aufnahmen einer isometrischen Kontraktion bei einem vorgegebenen Sohlenwinkel von
90° und einer konzentrischen Plantarflexion bei einer Last von 125 kg mit der Bewegungs-
analysesoftware SIMI Motion 9.2.0 digitalisiert, die Messdaten des Sohlenwinkels exportiert
und im Zeitverlauf dargestellt (Abb. 4.2 und 4.3).
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Abb.4.2: Zeitverlaufe des Sohlenwinkels bei einer isometrischen Kontraktion mit einem vorgegebe-
nen Sohlenwinkel von 90°. Links: Messdaten des Sohlenwinkels und der zugehdrigen Ausgleichskur-
ve basierend auf den digitalisierten Daten der 2D-Videoanalyse. Rechts: Uber das Geometriemodell
des FuRes berechneter Verlauf basierend auf dem gemessenen Positions-Zeit-Verlauf des Schlittens.
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Abb.4.3: Zeitverlaufe des Sohlenwinkels bei einer konzentrischen Kontraktion mit einer Last von
125 kg und einem vorgegebenen Startwinkel von ca. 80°. Links: Verlauf des Sohlenwinkels basierend
auf den digitalisierten Daten der 2D-Videoanalyse. Rechts: Uber das Geometriemodell des FuRes be-
rechneter Verlauf basierend auf dem gemessenen Positions-Zeit-Verlauf des Schlittens.

Die Abbildungen 4.2 und 4.3 zeigen, dass sich der Sohlenwinkel iber das Modell hinreichend
genau reprasentieren lasst. Der berechnete Sohlenwinkel des Modells weicht bei der isometri-
schen Kontraktion nur um etwa 1.5°-2.0° von der VVorgabe bzw. dem durch die Videoanalyse
bestimmten Wert ab, wahrend bei der konzentrischen Kontraktion die Abweichung sogar un-
ter 1° liegt. Die Zunahme des Sohlenwinkels trotz fixierter Position bei der isometrischen
Kontraktion kann uber die Weichteildeformation wéhrend der Kontraktion erklart werden.
Uber das Geometriemodell des FuRes kdnnen demnach zuverlassig u. a. die Lange des MTC
und die Muskelkraft aus den gemessenen Positions- und Kraft-Zeit-Verldufen umgerechnet
werden und in die Berechnungen des Muskelmodells einfliel3en.
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4.2 Aufbau des Muskelmodells der Plantarflexoren

Der Einfluss der Faserwinkelanderung auf die Kontraktionsdynamik des Muskels ist mittler-
weile unbestritten. Dennoch gibt es nur wenige Arbeiten (Kapitel 2.2), die einen dynamischen
Faserwinkel in der Muskelmodellierung berucksichtigen. Wird der Faserwinkel in die Model-
lierung integriert, erfolgt dies mai3geblich unter der Annahme eines konstanten Faserwinkels
oder einer konstanten Muskeldicke (Kapitel 2.5). Beide Annahmen entsprechen nicht dem
realen Kontraktionsverhalten. Vielmehr geht die Kontraktion mit einer groRen Anderung des
Faserwinkels einher (Kapitel 3.3), was zu einer ganz eigenen Dynamik im Kontraktionsver-
halten fuhrt. In diesem Kapitel wird das komplexe Muskelmodell, das spater fiir die Modellie-
rung von isometrischen und konzentrischen Kontraktionen der Plantarflexoren verwendet
wird, vorgestellt. Der grundlegende Aufbau des phdnomenologischen Modells geht auf WANK
(2000) zuriick, der in seiner Arbeit ein bestehendes Modell von HulING fur Muskeln fusifor-
mer Architektur zu einem Muskelmodell fur unipennate Muskeln erweiterte. Das Modell um-
fasst die grundlegenden Eigenschaften der Muskelkontraktion. Es ist aus den bereits vorge-
stellten CE-, SE- und PE-Elementen zusammengesetzt (Kapitel 2.4) und bertcksichtigt ent-
sprechend der unipennaten Architektur einen dynamischen Muskelfaserwinkel ar zwischen
Faserausrichtung und der Kraftwirkungslinie des Muskels. Ausgehend von der in Abbildung
4.4 dargestellten Anordnung von CE-, SE- und PE-Elementen, wird zunéchst der allgemeine
mathematische Zusammenhang detailliert erlautert, bevor dann im ndchsten Kapitel auf die
verwendeten muskelspezifischen Parameter ndher eingegangen wird.

4.2.1 Muskelmodell fur unipennate Muskeln

Im Muskelmodell ist das kontraktile (CE) Element im Faserwinkel ar zur Kraftwirkungsrich-
tung integriert, was der unipennaten Muskelstruktur entspricht. Parallel dazu sind das passive
Element (PE) und das Dampfungselement (D) angeordnet. Auf die Modellierung des Damp-
fungselements wird aufgrund des vernachldssigbaren Einflusses bei isometrischen und kon-
zentrischen Kontraktionen verzichtet (Kapitel 2.4.3). Aus Grunden der Vollstandigkeit ist es
in der Zusammenstellung der Modellrechnungen dennoch mit aufgefiihrt. Im Muskelmodell
ergibt sich die Kraft des kontraktilen Elements allein aus der Kraft der Muskelfasern. Das
serienelastische (SE) Element verl&uft in Richtung der Muskelwirkungslinie (Abb. 4.4).

Zur Unterscheidung der Variablen ist der jeweilige morphologische Parameter dem Formel-
zeichen tiefgestellt. Fur die Muskelmodellierung wurde idealisiert angenommen, dass die
Aponeurosen parallel zueinander liegen und gleich lang sind, Faserlangen und -winkel tber
die gesamte Muskelldange homogen sind und einen linearen Verlauf aufweisen. Aullerdem
wird von einer einheitlichen Aktivierung und Rekrutierung der Fasern und von einem kon-
stanten Aponeurosenwinkel fa ausgegangen, der individuell fur jede Kontraktion berechnet
wurde. Die Anderung des Aponeurosenwinkels bei der Kontraktion ist marginal und kann
guten Gewissens vernachlassigt werden. Die Ansatzpunkte der Aponeurose liegen im Modell
auf der Kraftwirkungslinie (Abb. 4.4).
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unipennater Abstraktion Modell

Muskel y,
FMTC

cos(B,)I*™°
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Abb.4.4: Aufbau des Muskelmodells eines unipennaten Muskels und An-
ordnung der kontraktilen (CE), serienelastischen (SE), parallelelastischen
(PE) und Dampfungskomponente (D) (aus WANK 2000).

Fur die Modellrechnungen gelten fiir den gesamten Muskel-Sehnen-Komplex und fur das
kontraktile Element folgende Beziehungen:

Furc =(Fee + Foe +Fp)-cos(a )=F  unddamit F = %— Fe —Fo  (27)
Vyre =Vee €0S( e )—Vge  wobei Ve =V =V, (28)
lyre =lee -COS( g )+l apo -COS( B, ) +1e  Wobei I =1, =1, (29)
Ve, = o] _ Ve *+Vee (30)

dt  cos(e;)

| — IMTC _IAPO COS(ﬂA)_ISE
- cos (e )

(31)

Die Kontraktionsgeschwindigkeit vce ist bei Muskelverkiirzung positiv definiert, wéhrend die
Geschwindigkeit der Sehne bei Dehnung ebenfalls positiv ist (Alse > 0). Die Annahme
Iceo = lee,o folgt aus experimentellen Befunden von WANK (1996).

Die Implementierung des serienelastischen Elements erfolgt tber einen quadratischen Ansatz
(VAN SOEST et al. 1995). Es wurde sowohl die Langenanderung der Sehne als auch, im Ver-
gleich zu WaANK (2000), der Aponeurose berticksichtigt. Das Verhalten von Sehne und Apon-
eurose ist durch eine nicht lineare Kraft-Langen-Relation gekennzeichnet, die durch ein Poly-
nom zweiten Grades beschrieben wird.
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F H F ax
ISE - kTSU +ISE,0 mit kSE = o (32)
V' Kse (l |

2
SE,Frsy max  SE.0 )

Wobei Iy . die Sehnenlange ist, bei der die Sehnenkraft den Wert der isometrischen Ma-

ximalkraft erreicht Fg (I )= Frsu max UNd Iseo die Sehnenausgangsléange.

sE’FTSU,Max
2
Foe =K (ISE - ISE,O) (33)

_ dISE _ 1 d Y FTSU (34)

Ve =
Fodt (ke o dt

Entsprechend ergibt sich das Verhalten der Aponeurose unter Berlicksichtigung des hier als
konstant angenommenen Aponeurosenwinkels S (Formel (41)).

I:MTC ,Max

cos(,) (35)

2
IAPo,FMTCJVIaX - IAPO,O)

FMTC
cos(,) .

I(APO

IAPO = IAPO,O mit kAPO :(

Die Berechnung des PE-Elements fliet ebenfalls Uber einen quadratischen Ansatz in das
Muskelmodell ein und gleicht vom Funktionstyp dem des SE-Elements.

0 fir g <log o £

Foe = 2 . s mit  Kpe = = 7 und (36)
kPE '(IPE _IPE,O) fr IPE 2 IPE,O (ICE,O +W_IPE,O)

w=0.4997 - IcE,O (37)

Dabei entspricht w dem halben Léngenbereich der Fasern, in dem kontraktile Kréfte generiert
werden kénnen (WANK 2000). Die Kraft des PE-Elements wird nur beriicksichtigt, wenn die
Startlange des PE-Elements lpe, Kleiner ist, als die L&nge des CE-Elements lce (lce = lrg).

4.2.2 Parameterauswahl fur die kontraktile und viskoelastische Komponente

Im vorigen Kapitel wurden die allgemeinen Zusammenhénge der modellbildenden CE-, SE-
und PE-Komponenten eines unipennaten Muskels dargelegt. Nachfolgend werden die mus-
kelspezifischen Parameter der Plantarflexoren fiir die Berechnung von Muskel- und Faserkraft
sowie der Langen und Kontraktionsgeschwindigkeiten von Muskel, Faser und Sehne vorge-
stellt. Bevor die eigentliche Modellrechnung beginnt, werden die gemessenen anatomischen
GroRen der probandenspezifischen FuBgeometrie eingelesen und mit Hilfe des trigonometri-
schen Gelenkmodells des oberen Sprunggelenks (Kapitel 4.1) der Gelenkmoment- und Mus-
kelmomenthebel bestimmt. Ausgangspunkt der Berechnungen der kontraktilen Eigenschaften
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am Modell bilden damit die Bestimmung der Muskelkraft Fyrc (Formel (26)) und die Berech-
nung der Lange des MTC lurc aus dem gemessenen Kraft- bzw. Positions-Zeit-Verlauf wah-
rend der Kontraktion und den probandenspezifischen Fuligeometriedaten.

Den formalen Zusammenhang liefern fiir das Gelenkmoment Me Formel (19), fir die Ge-
samtkraft Frsu des m. tricpes surae bei der Plantarflexion Formel (25) und fur die Lange des
MTC lwrc Formel (22). Die eigentliche Kraft Frsy des m. triceps surae wird tber die Division
der Gelenkmomente durch den Muskelmomenthebel berechnet (Formel (25)). Die Erfassung
von Kraft und Position erfolgt zeitkontinuierlich, so dass zu jedem Messzeitpunkt eine Be-
rechnung von Hebel, Moment und Kraft erfolgen kann.

Die weiteren Modellrechnungen wurden flr jeden einzelnen Muskel mit muskelspezifischen
Parametern durchgefuhrt. Um den Beitrag der einzelnen Muskeln des m. triceps surae am
Gelenkmoment der Achillessehne bei der Plantarflexion zu isolieren, wurde die jeweilige
Muskelkraft den Muskeln Gber ihren Anteil am physiologischen Querschnitt des m. triceps
surae purc zugewiesen (Formel (38)) (GAL 12 %, GAM 26 %, SOL 62 % nach ALBRACHT et
al. (2008)). Vergleichbare Relationen finden sich in WiCKIEwICZ et al. 1983, WOITTIEZ et al.
1984, FRIEDRICH & BRAND 1990, FUKUNAGA et al. 1992, ARNDT et al. 1998, KINUGASA et al.
2005 und MoRSE et al. 2008.

Furc (t) =Frsu (t) Purc (38)

Je nach Kontraktionsbedingungen (isometrisch, konzentrisch, Gelenkwinkelstellung) wurden
die Startwerte fur die Faserlange lceo und den Faserwinkel ag fiir die iterative Berechnung
der Modellgrofien gewahlt, die in Tabelle 4.1 tberblicksartig zusammengestellt sind. Fur die
weiteren Startgroéfien wurde darauf geachtet, moglichst wenig Daten aus der Literatur zu ver-
wenden, sondern auf die spezifischen Messdaten zurlickzugreifen und die Startwerte rechne-
risch zu bestimmen. Unter der Voraussetzung, dass Ansatz- und Ursprungssehne in einer Li-
nie angeordnet sind ergeben sich fir die Startwerte von Muskelldnge lvuskeLo, Aponeurosen-
l&nge laro,o Und den als konstant gesetzten Aponeurosenwinkel S folgende Rechenvorschrif-
ten:

IMUSKEL,O = IMTC,O - ISE,O (39)

2 2
IAPo,o = \/IMUSKEL,O + ICE,o -2 IMUSKEL,O 'ICE,O 'COS(aF ) (40)

lyrc.o = leeo 'COS(aF,o ) —lse o

B, = arccos
IAPO,O

(41)

Qp = Op \ess — P (42)

Nach der Berechnung des Aponeurosenwinkels fa, wird dieser vom (Start)Wert des Messer-
gebnisses arvess abgezogen, um den eigentlichen Faserwinkel ar zwischen Muskelfaser und
Kraftwirkungsrichtung des Muskels zu bestimmen und nicht wie in der Ultraschallmessung
den Winkel zwischen Faser und Aponeurose in die Modellrechnung mit einzubeziehen.



4 Modelle zur Analyse von Plantarflexionen 63

Den Ausgangspunkt der Berechnungen der Kontraktionsdynamik bildet der aus Kapitel 3.3.1
bekannte quadratische Zusammenhang zwischen Faserwinkel und Faserlange, den alle Mus-
keln aufweisen. Auf Basis der Messdaten des einzelnen Muskels (Kapitel 3.3.1) wurden die
Koeffizienten po, p: und p, des Polynoms (Formel (43)) ermittelt. Uber eine quadratische
Ausgleichsfunktion zweiten Grades kann so der Faserwinkel in Abhangigkeit der Faserlange
flir jeden Zeitschritt und separat fiir jeden Muskel iterativ bestimmt werden.

ae (t)= P, -1 (1) + Pl (1) + o (43)

Wie in Kapitel 2.4.1 ausfuhrlich beschrieben, liegt eine Vielzahl von Untersuchungen vor, die
sich mit der Quantifizierung der elastischen Eigenschaften von Sehnen und Aponeurosen aus-
einandergesetzt haben. Fur die hier verwendeten Daten wurde auf eine Studie von ARAM-
PATZIS et al. (2005) zurlickgegriffen, die zuverlassige Messdaten zur Steifigkeit des serien-
elastischen Elements liefert. Zur Bestimmung der Langenanderung der Sehne in Abhangigkeit
der Kontraktionskraft wird angenommen, dass sich die Sehne bei einer Belastung entspre-
chend der Maximalkraft des gesamten Muskels um 4.72 % dehnt. Um die entsprechende Seh-
nenléange zu berechnen muss die Sehnenausgangslange mit dem genannten Strain-Wert multi-
pliziert werden: | =1.0472-1g ;.

SE. Frsu vax
Der Elastizitatsparameter der Sehne kse wird dabei mit der gesamten Kraft der Plantarflexion
berechnet, da dieser Teil sowohl von GAM/GAL als auch von SOL gedehnt wird. Die Span-
nung ist in dieser Struktur deutlich groRer als in der Aponeurose der einzelnen Muskeln GAL,
GAM und SOL mit der jeweiligen Muskelkraft (MURAMATSU et al. 2001). Entsprechend gilt
flr die Dehnung der Aponeurose bei maximaler Belastung: | =1.05121,,0 , (ARAM-

APO,FMTC‘MaX
PATZIS et al. 2005)

Aufbauend auf den Startwerten (Tab. 4.1) und den entsprechenden Messverlaufen des MTC
kdnnen jetzt die zeitlichen Verldufe der Langen, der an der Kontraktion beteiligten Struktu-
ren, Uber folgende Beziehungen iterativ berechnet werden:

Fo (t : Frsu max
lse (t) = TT(U ( ) +lge, mit Ky = (I e | )2 (44)
SE SE.Frsumax  SE.O
Furc ('[) Fure max
cos(3,) c0s (/) (45)
| apo (t) L

+IAPO,O mit kAPO=(

k 2
APO IAPo,FMTQMax - IAPO,O)

_ IMTC (t)_IAPO 'COS(ﬂA)_ISE (t)
lee (1) = cos(a (t))

lwusier (1) =lee (1) €08 (1)) + 140 (t)-cOS(B,)  bzw.
IMUSKEL (t) = IMTc (t)_ ISE (t)

(46)

(47)
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Nach der Iteration liegen alle fir den Kontraktionsprozess relevanten Muskelgroéfien vor, so
dass weitere Zeitverlaufe von GroRen der Kontraktionsdynamik, wie die Kontraktionsge-
schwindigkeiten, die Faserkraft Fce und die Muskeldicke dwusker, bestimmt werden kdnnen.
Die Charakterisierung des Muskelmodells ist damit abgeschlossen und die Grundstruktur fur
die Muskelmodellierung von isometrischen und konzentrischen Kontraktionen angelegt.

dl dl dl
Vse (t) = ﬁ » Vee (t) = ﬁv VMUsKEL (t) = % (48)
Furc (t)
Fee (1) = cos(a (1)) (49)
dyuscer (1) = lee (1) sin (e () + Ba (1)) (50)

Tab.4.1: Uberblick uber die Startwerte und berechneten Parameter und Konstanten aus den Messer-
gebnissen flr die iterative Berechnung der GrofRen der Kontraktionsdynamik mit dem Muskelmodell.

GAL GAM SOL

barameter 60° [90° [ 120° | 80° | 60° | 90° [ 120° [ 80° | 60° | 90° | 120° | 80°
ISO |1SO | ISO | DYN | ISO | ISO | ISO | DYN | ISO | ISO | ISO | DYN

ar, [] 6.57 | 6.87 | 7.28 | 3.35 | 10.62 | 15.78 | 18.94 | 8.16 | 13.31 | 17.6 | 19.42 | 96

Ba [ 529 |533| 599 | 585 | 572 | 582 | 629 | 7.04 | 254 | 2.71 | 2.95 | 3.20

leeo [cM] 7.78 | 7.18 | 641 | 932 | 6.60 | 513 | 425 | 7.69 | 576 | 4.76 | 4.37 | 8.19

lse.o [CM] 24.0* 24.0% 8.0%*

Frsu.max [N] 6604

Furc max [N] 792 1717 4095

ke [N/M?] 5.133.107 5.133.107 4.6315-108

Kapo [N/M?] 1.879-107 1.137-107 1.281-107

kee [N/mM?] 5.998-10° 2.462-10° 7.250-10°

w [cm] 3.63 2.64 2.37

PCSA [%] 12 26 62

* U.a. ARAMPATZIS et al. 2005; MAGNUSSON et al. 2001 und KINUGASA et al. 2008
** u. a. MAGNUSSON et al. 2003; FUKUNAGA et al. 2002




5 Modellierung von Plantarflexionen 65

5 Modellierung von Plantarflexionen

Die Muskelmodellierung isometrischer und konzentrischer Kontraktionen der Plantarflexoren
erlaubt auf Basis der empirisch bestimmten, muskelphysiologischen und biomechanischen
Daten einen Einblick in die inneren Abléufe der Kontraktionsdynamik der menschlichen
Plantarflexionen und ermdglicht die Untersuchung der architektonischen und morphologi-
schen Eigenschaften der Skelettmuskulatur. Die Bestimmung der kontraktilen Eigenschaften
auf makroskopischem Level stellt die Voraussetzung fur eine Verallgemeinerung der Abhén-
gigkeit des Muskelfaserwinkels von der Muskelfaserlange und der Muskelfaserkraft dar, wie
sie ebenfalls Gegenstand dieses Kapitels ist. Um die Ergebnisse der Modellierung zu optimie-
ren, wurden im Modell die spezifischen Eigenschaften der drei hauptsdchlich an der Plant-
arflexion beteiligten Muskeln m. gastrocnemius lateralis, m. gastrocnemius medialis und
m. soleus berucksichtigt, um die fehlende Integration eines dynamischen Muskelfaserwinkel-
verlaufs in ein Muskelmodell (u. a. GUNTHER & RUDER 2003) auszugleichen und so die Reali-
tat der Muskelkontraktion besser zu beschreiben. Dennoch geht auch dieses Modell mit ge-
wissen Limitationen und ldealisierungen einher, die anschlielend kritisch diskutiert werden.

5.1 Biomechanische Modellierung des Kontraktionsverlaufs

In den vorausgehenden Kapiteln wurde die Quantifizierung der Architekturparameter Muskel-
faserlange und Muskelfaserwinkel der Plantarflexoren bereits ausfihrlich dargelegt. Die vor-
liegenden Daten bilden nun die Grundlage fir die Berechnungen und damit die Modellierung
von Kontraktionsverlaufen bei Plantarflexionen am Muskelmodell. Es wird ein dynamischer
Muskelfaserverlauf bei isometrischen und konzentrischen Kontraktionen der Plantarflexoren
dargestellt, der die Veranderungen von Faserwinkel und Faserlange mathematisch beschreibt.
Daruber hinaus kénnen weitere dynamische Parameter wie beispielsweise die Sehnen- und
Aponeurosenléange sowie die Kontraktionsgeschwindigkeiten tber das Muskelmodell berech-
net werden. Neben der probandenspezifischen Fugeometrie und den Architekturparametern
dienen der gemessene Kraft- und Positions-Zeit-Verlauf der Kontraktion als Berechnungs-
grundlage. Das Modell bildet letztlich den Zusammenhang zwischen Muskelfaserlange, Mus-
kelfaserwinkel und Muskelfaserkraft ab.

Wie bereits eingangs beschrieben, sind Simulationsergebnisse stark von den eingesetzten Pa-
rametern abhangig. Die muskelphysiologischen Parameter, auf denen das Modell basiert,
muissen die realen GrolRen bestmoglich repréasentieren. Die durchgefiihrten Untersuchungen
erlauben nicht nur eine umfassende Beschreibung der Architekturparameter aufgrund zahlrei-
cher Messungen von Kontraktionen bei unterschiedlichen Bedingungen, sondern liefern zu-
verlassige und realitdtsnahe Parameter, die die Realitat der Bewegung erfolgreich abbilden.
Die Giite des Modells wurde zunédchst probandenspezifisch getestet, indem flr jeden Proban-
den die individuellen Messwerte, Geometrieparameter und Kraftwerte als Grundlage fir die
Berechnung dienten. Die Qualitat der Modellierung der Kontraktionsverldufe variiert auf-
grund der interindividuellen Variabilitat, ist jedoch insgesamt als sehr gut zu bewerten. All-
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gemeingultige Aussagen lassen sich jedoch nur treffen, wenn die Modellierung nicht nur far
einzelne Probanden erfolgreich ist, sondern auch auf die Grundgesamtheit der Probanden
ubertragen werden kann. Dementsprechend wurden in einem zweiten Schritt sémtliche Mess-
werte aller Probanden als Modellgrundlage gewahlt und in Bezug zu den errechneten Mittel-
werten (Tabellen 3.2-3.7) gesetzt. Da die Fuligeometrie und die dariiber ermittelten Parameter
jedoch subjektspezifisch sind (Hoy et al. 1990), wurde exemplarisch ein reprasentativer, qua-
litativ hochwertiger Kraft-Zeit-Verlauf eines leistungsstarken Probanden als Eingabe fir die
Modellrechnung eingelesen und die FuBgeometrie probandenspezifisch berechnet.

Die Ergebnisse der Modellrechnung werden zunéchst anhand maximaler isometrischer Kon-
traktionen (MVC) unterschiedlicher Muskelausgangsldngen aufgezeigt. Dabei werden fir
jeden Muskel des m. triceps surae (GAL, GAM und SOL) die Veranderungen der Muskelar-
chitekturparameter dargestellt und beschrieben. Anschlieend wird der Frage nachgegangen,
inwieweit die Kontraktionsdynamik isometrischer Kontraktionen auf die Veranderungen der
Architekturparameter bei konzentrischen Kontraktionen tbertragbar ist und ob eine Modellie-
rung konzentrischer Kontraktionen auf Basis isometrisch gemessener Daten mdglich ist.

5.1.1 Analyse isometrischer Kontraktionen

Aus Griinden der Ubersichtlichkeit und der besseren Lesbarkeit wird bei der Darstellung der
Modellverldufe darauf verzichtet, die den Verlaufen zu Grunde liegenden Rechenoperationen
nochmals zu erldutern. Alle Ergebnisse basieren auf den in Kapitel 4.1 und 4.2 vorgestellten
Berechnungsvorschriften.

Fur jeden Probanden liegen Daten bei Gelenkwinkelstellungen von 50°-130° (GAL und SOL)
und 50°-120° (GAM) Sohlenwinkel vor. Um die gesamte Amplitude der Gelenkbewegung
abzubilden, werden exemplarisch die Ergebnisse der Modellierung fir einen kleinen Sohlen-
winkel (60°), eine neutrale Position (90°) und eine fast gestreckte FuRstellung (120°) vorge-
stellt. Diese drei Gelenkwinkelstellungen konnten von allen Probanden problemlos realisiert
werden. Fur die Eingabe der Kraftwerte wird jeweils auf den Kraft-Zeit-Verlauf einer maxi-
mal willkurlichen Kontraktion (MVC) zurlckgegriffen. Vor der Modellierung wurden die
entsprechenden Messdatenreihen (ber eine Spline Funktion nach REINSCH (1967) numerisch
geglattet. Zudem wurde das zu analysierende Zeitintervall vom Zeitpunkt kurz vor Beginn des
ersten Kraftanstiegs (Beginn der Kontraktion) bis zum Erreichen der isometrischen Maximal-
kraft bestimmt und die Daten extrahiert. Um die iterative Berechnung der Kontraktionsverlau-
fe zu starten, mussten fiur die Faserlange und den Faserwinkel Startwerte vorgegeben werden.
Dazu wurden die vorliegenden Messdaten der jeweiligen Gelenkwinkelstellung bei leichter
Vorkontraktion (= 10 %) gewdhlt und der berechnete Wert fiir den Aponeurosenwinkel vom
gemessenen Faserwinkel (Tab. 4.1) abgezogen, um den Winkel zwischen Faserrichtung und
Kraftwirkungslinie des Muskels zu bestimmen. Die iterative Berechnung zeigt sich, bis auf
wenige Ausnahmen, unabhangig von der Wahl der Startwerte, gut reproduzierbar und stabil.
Im Folgenden werden die Ergebnisse der Modellierung exemplarisch anhand der drei oben
genannten Gelenkwinkelstellungen vorgestellt. Ausfihrliche Erlduterungen werden insbeson-
dere bei der neutralen (Sohlenwinkel 90°) Gelenkwinkelstellung gegeben. Um Redundanzen
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zu vermeiden, werden bei 60° und 120° Sohlenwinkel lediglich die wichtigsten Architektur-
parameter Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlange mit der zugehorigen Faserkraft naher
betrachtet und der Verlauf der Kontraktion iber eine Bildreihe veranschaulicht. Zudem wird
auf die hauptsachlichen Anderungen im Vergleich zu den anderen Gelenkwinkelstellungen
eingegangen. Um die Veranderungen der Architekturparameter besser vergleichen zu kénnen,
wird die GroRenanderung immer Gber die prozentuale Anderung in Bezug auf den Ausgangs-
wert angegeben. Bei der Skalierung der y-Achse wurde zur besseren Vergleichbarkeit der
Diagramme nach Mdglichkeit das gleiche GroRenintervall gewéhit.

m. gastrocnemius medialis — isometrische Kontraktion bei einem Sohlenwinkel von 90°

Da der Verlauf der Streckkraft und der Lange des Muskel-Sehnen-Komplexes (MTC) (Abb.
5.1) unabh&ngig vom betrachteten Muskel sind, stehen sie hier stellvertretend fir alle drei
Muskeln. Bei dieser Gelenkwinkelstellung kommen nach HIRATA et al. (2015) passive Kréfte
durch Dehnung der passiven Strukturen nur bei GAL und GAM zum Tragen, die jedoch kaum
ins Gewicht fallen. Erwartungsgemal liegt die Langenanderung des MTC bei einer isometri-
schen Kontraktion im Submillimeterbereich und kann vernachléssigt werden. Die geringe
Langenanderung des MTC, die in Abbildung 5.1 (rechts) aufgrund der feinen Skalierung er-
kennbar ist, kann durch die Weichteildeformation wéahrend der Kontraktion erklart werden,
die trotz Fixierung nicht vollkommen vermieden werden konnte.
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Abb.5.1: Zeitverlauf der Streckkraft und der Ladnge des MTC einer isometrischen Kontraktion bei
einem Sohlenwinkel von 90°.

Hingegen der sonst Ublichen Reihenfolge der Darstellung der Ergebnisse wird in diesem Fall
mit GAM begonnen. Aufgrund seiner Muskelgeometrie und dem grof3eren initialen Faser-
winkel ist die Charakteristik der Kontraktionsdynamik besser erkennbar als bei GAL und er-
leichtert damit den Einstieg in den Uberblick iiber die Modellergebnisse.

Aufgrund der Kraftgenerierung des Muskels verringert sich die Muskellange (Abb. 5.2 oben
rechts) und fiihrt aufgrund der nahezu konstanten MTC-Lange zwangslaufig zu einer Deh-
nung der Sehne um etwa 0.9 cm und der Aponeurose um 0.8 cm (Abb. 5.2 unten). Der Zeit-
verlauf der Muskelkraft fur ein Bein (Abb. 5.2) geht unter Berucksichtigung der Hebelver-
haltnisse von Gelenk und Muskel direkt aus dem gemessenen Kraft-Zeit-Verlauf (Streckkraft)
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beider Beine hervor. Zudem fliel3t bei der Berechnung der Muskelkraft noch der Anteil an der
Kontraktion des m. gastrocnemius medialis am m. triceps surae ein (26 %). Da sich die He-
belverhaltnisse wahrend einer isometrischen Kontraktion kaum &ndern, ist der Verlauf der
Muskelkraft identisch mit dem der Streckkraft, allerdings mit entsprechend niedrigeren Wer-
ten. Der Verlauf der Faserkraft (Abb. 5.2 oben links) resultiert aus dem Verlauf der Muskel-
kraft durch Division der Muskelkraft durch den Cosinus des Muskelfaserwinkels ar zum je-
weiligen Zeitpunkt. Im zeitlichen Verlauf der Kontraktion zeigt sich der Unterschied zwi-
schen Muskel- und Faserkraft bei wachsendem Faserwinkel deutlich, was die Relevanz der
Berucksichtigung eines dynamischen Faserwinkels einmal mehr unterstreicht, aber auch die
bereits angesprochene Frage der Effizienz der Kraftibertragung in dieser Richtung aufwirft,
die in Natur sicher nicht so gering ist, wie der Faktor cos(ar) (Formel (27)) vorgibt.
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Abb.5.2: Zeitverldufe von Faser- und Muskelkraft sowie der Muskel-, Sehnen- und Aponeurosenlange
einer isometrischen Kontraktion von GAM bei einem Sohlenwinkel von 90°.

Die beschriebene Muskelverkiirzung resultiert aus der Verkurzung der einzelnen Muskelfa-
sern und ist nur in Zusammenhang mit einer VergroRerung des Faserwinkels — einem Rotie-
ren der Fasern — realisierbar. Unabhé&ngig von der Faserorientierung verkirzen sich die Mus-
kelfasern bei Kontraktion um etwa 50-60 % ihrer Ausgangslange. Dieser Kontraktionshub
Ubertrégt sich bei pennater Muskulatur jedoch nicht direkt auf die Muskellange. Stellt man die
Verkirzung des Muskels bei dynamischem und konstantem (18°) Faserwinkel gegenuber,
zeigt sich eine groRere Muskelverkirzung bei dynamischem Faserwinkel. Neben dem analyti-
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schen Unterschied in der Verkirzung, darf zudem nicht vernachlassigt werden, dass die hohen
Krafte aufgrund der entstehenden Zwangskrafte bei der Kontraktion nur erreicht werden kon-
nen, wenn die Fasern zu einem groReren Faserwinkel rotieren. Die Dynamik in der Anderung
von Faserlange und Faserwinkel (Abb. 5.3 oben) ist fir den Ablauf der Muskelkontraktion
von groRRer Bedeutung und stellt eines der entscheidenden Ergebnisse der vorliegenden Arbeit
dar. Ausgehend von Startwerten fiir die Muskelfaserlange und den Muskelfaserwinkel (Tab.
4.1) gibt das Modell in sehr guter Naherung den Winkel- und Langenbereich wieder, der wah-
rend der Kontraktion tatsachlich erreicht wurde. Lediglich bei den ersten Iterationsschritten
sind noch aufgrund der Wahl der Startwerte grofiere Abweichungen mdglich, die jedoch flr
das eigentliche Ergebnis der iterativen Berechnung keine Rolle spielen. Der Faserwinkel ver-
groRert sich von 18.37° auf 31.75° wéhrend sich die Faserlange von 4.58 cm um 1.43 cm (ca.
31 %) auf 3.15 cm verkdrzt. Insbesondere die VergréRerung des Faserwinkels um fast 75 %
stellt hierbei eine markante Anderung der Muskelgeometrie dar, die in Abbildung 5.4 noch-
mal verdeutlicht wird. Dargestellt sind die initiale Struktur des Muskels (schwarz) zu Kon-
traktionsbeginn und dariiber die Geometrie bei Erreichen der Maximalkraft (rot).
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Abb.5.3: Zeitverldufe von Faserwinkel, -lange und -geschwindigkeit sowie der Muskeldicke einer
isometrischen Kontraktion von GAM bei einem Sohlenwinkel von 90°.

Abbildung 5.3 zeigt neben den Zeitverlaufen von Faserwinkel und Faserldnge den Verlauf der
Kontraktionsgeschwindigkeit und der Muskeldicke bei einer isometrischen Kontraktion von
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GAM bei einem Sohlenwinkel von 90°. Die Anderung der Muskeldicke stimmt gut mit den
Messergebnissen (Abb. 3.10) tberein.
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Abb. 5.4: Anderungen von Faserlange und -winkel bei isometrischer Kon-
traktion (90° Sohlenwinkel) und zugehérige Werte von Faserlange, -winkel
und -kraft. Schwarz: Initiale Muskelgeometrie in Ruhe. Rot: Muskelgeo-
metrie bei maximaler Kontraktionskraft. Rechts: VergroRerung um 200 %.

Abbildung 5.5 zeigt Uber den bekannten Scatterplot die ,,Lage” der durch das Modell berech-
neten Werte (rot) in der Punktewolke der Mittelwerte der Messwertpaare von Faserwinkel
und Faserlange fur GAM der (sub)maximalen Kontraktionen (grau) (Kapitel 3.3.1), die als
Berechnungsgrundlage fur die Modellierung verwendet wurden. Der quadratische Zusam-
menhang zwischen dem Faserwinkel und der Faserlange, der fir alle Muskeln gefunden wur-
de (Kapitel 3.3.1), zeigt sich auch hier. Es ist zu beachten, dass als Datenbasis alle Messwerte,
also alle Gelenkwinkelstellungen und alle Kontraktionsintensitaten, verwendet wurden, so
dass es nicht das Ziel ist, den kompletten Bereich der Messwerte tber die berechneten Mo-
dellwerte abzudecken. Vielmehr missen als Vergleichswerte die Werte der entsprechenden
Gelenkwinkelstellung (hier 90°) und der maximalen Kontraktionsintensitdt genommen wer-
den, da die Kraftwerte von einem MVC-Versuch stammen. Dementsprechend stimmen die
Modellwerte gut mit den Messwerten Uberein (Tab. 3.4 und 3.5) und liegen passend im mitt-
leren Bereich der Punktewolke.

Bei der Analyse des Faserwinkels muss bedacht werden, dass die Werte in den Tabellen 3.2-
3.7 den Faserwinkel zwischen Faser und Aponeurose (aemess = o + fSa) abbilden, im Modell
jedoch ausschlieBlich der Faserwinkel ar ausgegeben wird. Der Aponeurosenwinkel fir diese
Winkelstellung betragt 5.82° und wird fur den Vergleich der Werte zum Faserwinkel dazu
addiert. Der durch das Modell berechnete Wert betrdgt damit 37.57° (31.75° + 5.82°), der
Messwert 39.12°. Auch bei der Faserlange wurden gute Ergebnisse erzielt. Der Modellwert
von 3.15 cm stimmt mit dem Messwert von 2.96 cm nahezu tberein.
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Abb.5.5: Scatterplot der Mittelwerte aller Mess-
wertpaare (GAM) (grau) und der berechneten
Modellwerte (rot) einer maximalen isometrischen
Kontraktion (MVC) bei 90° Sohlenwinkel.

Abbildung 5.6 dient der besseren Veranschaulichung der Dynamik der Muskelkontraktion
und zeigt diese noch einmal deutlich. Auf Basis der Modellwerte konnte die Muskelgeometrie
nachgebildet werden, womit sich die Kontraktion in dquidistanten Zeitschritten darstellen
lasst. Da aufgrund der Relation von Muskeldicke zu Muskelldnge der Effekt der Faserrotation
nicht gut sichtbar werden wiirde, wurde eine Muskelfaser um das 5-fache verlangert, sodass
das Aufstellen der Faser und die Verkiirzung noch besser zur Geltung kommen. Fir jeden
Zeitpunkt sind die zugehdrige Faserlange, der Faserwinkel und die Faserkraft notiert.
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Abb.5.6: Kontraktionsdynamik von GAM einer isometrischen Plantarflexion bei 90° Sohlenwin-
kel und zugehorig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlange, -winkel und -kraft. Verlangerung
der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen Lange zur besseren Veranschaulichung
der Faserrotation und der Faserverkiirzung.
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m. gastrocnemius lateralis — isometrische Kontraktion bei einem Sohlenwinkel von 90°

Auffallig bei der Betrachtung der Ergebnisse des GAL sind zum einen die deutlich geringeren
Muskel- und Faserkrafte (Abb. 5.7 oben links), die auf den geringeren physiologischen Quer-
schnitt (12 %) zurtickzufiihren sind und zum anderen der Kleinere Faserwinkel- und gréRere
Faserldngenbereich, der wahrend der Kontraktion durchlaufen wird (Abb. 5.8 oben). Der ge-
ringere Muskelfaserwinkel fiihrt auch zu einem geringeren Unterschied zwischen Muskel-
und Faserkraft. Die Langendnderungen des Muskels, der Sehne und der Aponeurose (Abb.
5.7) sowie der Verlauf der Kontraktionsgeschwindigkeit entsprechen erwartungsgemaf den
Ergebnissen von GAM. Die Abbildungen sind aus Griinden der Vollstandigkeit dennoch auf-
gefiihrt. Trotz der geringeren Absolutwerte des Faserwinkels im Vergleich zu GAM vergro-
Rert sich der Winkel durch Rotation der Muskelfaser um einen vergleichbaren Wert von 75 %.
Die Verkirzung der Faserlange um fast 25 % in Bezug zur Ausgangsldnge von 6.69 cm ist
etwas geringer als bei GAM. Aufgrund der nahezu fusiformen Anordnung der Fasern ist der
Unterschied in der Muskelgeometrie zwischen Beginn und Ende der Kontraktion in Abbil-
dung 5.10 nur schwer ersichtlich, aber dennoch vorhanden.
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Abb.5.7: Zeitverlaufe von Faser- und Muskelkraft sowie der Muskel-, Sehnen und Aponeurosenlange
einer isometrischen Kontraktion von GAL bei einem Sohlenwinkel von 90°.
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Abb.5.8: Zeitverldufe der Faserlange, des Faserwinkels, der Kontraktionsgeschwindigkeit der Faser

und der Muskeldicke einer isometrischen Kontraktion von GAL bei einem Sohlenwinkel von 90°.

o

Die Muskeldicke wachst auch hier in Ubereinstimmung mit den Messergebnissen (Abb. 3.6)
bei Kontraktion an. Die Berechnungen des Muskelmodells liefern erneut sehr gute Ergebnis-
se, die mit den Messwerten Ubereinstimmen, wie in Abbildung 5.9 zu erkennen ist. Bei neut-
raler Gelenkwinkelstellung und maximaler Kontraktionsintensitét liegen sowohl die Messer-
gebnisse als auch die Modellwerte im mittleren Bereich der Punktewolke. Aufgrund der feh-
lenden Architekturparameter bei 100 % MVC fir GAL und SOL (Kapitel 3.1) werden die
Modellwerte in Bezug zu den 90 % MVC Werten (Tab.3.2-3.3 und 3.6-3.7) gesetzt. Diese
sollten fur den Faserwinkel etwas kleiner und fir die Faserlange tendenziell groRer sein als
der berechnete Modellwert.

Bei einem Aponeurosenwinkel von 5.33° erreicht das Modell einen Faserwinkel von 19.5°
(14.17° + 5.33°), der leicht unter dem 90 % MVC Wert von 19.73° liegt. Die berechnete Fa-
serlange von 5.2 cm kommt dem realen Wert von 5.18 cm bei 90 % MVC ebenfalls sehr nahe.
Die Ergebnisse von GAM zeigen, dass die Unterschiede zwischen 90 % und 100 % MVC nur
sehr gering ausfallen.
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Abb.5.9: Scatterplot der Mittelwerte aller Mess-
wertpaare (GAL) (grau) und der berechneten Mo-
dellwerte (blau) einer maximalen isometrischen
Kontraktion (MVC) bei 90° Sohlenwinkel.

Wiéhrend in Abbildung 5.10 die Unterschiede in der Muskelgeometrie nur sehr schwer zu
erkennen sind, sind diese in der Bildreihe in Abbildung 5.11 offensichtlich. Insbesondere die
Verkirzung, aber auch das Aufstellen der Fasern sind deutlich erkennbar. Die angegebenen
Faserlangen und Faserwinkel bestatigen den optischen Eindruck der Faserrotation bei zuneh-
mender Kontraktionskraft.
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Abb. 5.10: Anderungen von Faserlange und -winkel bei isometrischer Kon-
traktion (90° Sohlenwinkel) und zugehérige Werte von Faserldnge, -winkel
und -kraft. Schwarz: Initiale Muskelgeometrie in Ruhe. Blau: Muskelgeo-
metrie bei maximaler Kontraktionskraft. Rechts: Vergréfierung um 200 %.
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Abb.5.11: Kontraktionsdynamik von GAL einer isometrischen Plantarflexion bei 90° Sohlenwin-
kel und zugehorig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlange, -winkel und -kraft. Verlangerung

der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen Lange zur besseren Veranschaulichung
der Faserrotation und der Faserverkiirzung.

m. soleus — isometrische Kontraktion bei einem Sohlenwinkel von 90°

SOL leistet den groRten Beitrag zur Kraftproduktion bei der Plantarflexion (PCSA 62 %).
Dies zeigt sich hauptséachlich in der Muskel- und Faserkraft (Abb. 5.12 oben links). Der Mus-
kel verkirzt sich um etwa 0.3 cm (Abb. 5.12 oben rechts), um die Dehnung der Sehne zu
kompensieren. Die Langenanderungen von Muskel und Sehne von SOL (Abb. 5.12) entspre-
chen prozentual den Anderungen von GAM und GAL (Abb. 5.2 und 5.7). Da alle drei Mus-
keln in eine gemeinsame Sehne minden, die bei Wirken einer Gesamtkraft gedehnt wird,
muss diese Dehnung der Sehne durch entsprechendes Verkirzen aller drei Muskeln ausgegli-
chen werden.

Die Anderungen von Faserwinkel und Faserlange liegen im Bereich von GAM und GAL.
Wahrend der Kontraktion vergroRert sich der Faserwinkel um 15.06° auf 176 % des Aus-
gangswinkels (Abb. 5.12 dritte Zeile links und 5.14) und verkdirzt sich die Faser um 1.49 cm
(Abb. 5.12 dritte Zeile rechts und 5.14) auf etwa 65 % der Ausgangslédnge. Die absoluten
Werte der Faserlangen und Faserwinkel von SOL liegen in einem &hnlichen Bereich wie die
Werte von GAM, ebenso wie die Kontraktionsgeschwindigkeit. Die Anderung der Muskeldi-
cke liegt im Bereich der Anderung der Messwerte aus Kapitel 3.3.1 (Abb. 3.14).
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Abb.5.12: Zeitverlaufe der Faser- und Muskelkraft, der Muskel-, Sehnen-, Aponeurosen- und Faser-
lange sowie des Faserwinkels, der Kontraktionsgeschwindigkeit der Faser und der Muskeldicke einer
isometrischen Kontraktion von SOL bei einem Sohlenwinkel von 90°.
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Auch fir SOL liefert das Modell Ergebnisse, die die Realitdt in sehr guter Naherung abbilden,
wie im Scatterplot in Abbildung 5.13 zu sehen ist. Wahrend die Messwerte flr Faserwinkel
bzw. Faserlange bei 37.39° und 2.24 cm (90 % MVC) liegen, weisen die Modellwerte mit
37.67° (34.96° + 2.71° Aponeurosenwinkel) und 2.79 cm nur geringe Abweichungen auf. Die
Abbildungen 5.14 und 5.15 zeigen in bekannter Weise die Dynamik der Muskelkontraktion.
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Abb.5.13: Scatterplot der Mittelwerte aller Mess-

wertpaare (SOL) (grau) und der berechneten Mo-

dellwerte (grin) einer maximalen isometrischen

Kontraktion (MVC) bei 90° Sohlenwinkel.
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Abb. 5.14: Anderungen von Faserlange und -winkel bei isometrischer Kon-
traktion (90° Sohlenwinkel) und zugehérige Werte von Faserldnge, -winkel
und -kraft. Schwarz: Initiale Muskelgeometrie in Ruhe. Griin: Muskelgeo-
metrie bei maximaler Kontraktionskraft. Rechts: VergroRerung um 125 %.
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Abb.5.15: Kontraktionsdynamik von SOL einer isometrischen Plantarflexion bei 90° Sohlenwin-
kel und zugehorig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserléange, -winkel und -kraft. Verlangerung
der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen Lange zur besseren Veranschaulichung
der Faserrotation und der Faserverkiirzung.

M. gastrocnemius lateralis — isometrische Kontraktion bei einem Sohlenwinkel von 60°

Ubergreifend fiir alle drei Muskeln des m. triceps surae sind in Abbildung 5.16 die Streckkraft
und die Lange des MTC fiir einen MVC-Versuch bei 60° Sohlenwinkel abgebildet. Aufgrund
des ungunstigeren Gelenkwinkels ist die erreichte Maximalkraft etwas geringer als bei 90°
Sohlenwinkel (Kapitel 2.3.2). Die Lange des MTC st erneut nahezu Kkonstant
(AlmTc << 0.001 cm), wodurch die Basis fur eine isometrische Kontraktion gegeben ist.
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Abb.5.16: Zeitverlauf der Streckkraft und der Lange des MTC einer isometrischen Kontraktion bei
einem Sohlenwinkel von 60°.

Die folgenden Abbildungen 5.17-5.19 zeigen die Ergebnisse der Modellrechnung fiir GAL bei
einem Sohlenwinkel von 60°. Die berechneten Werte liegen im unteren Teil der Punktewolke
der Messwerte (Abb. 5.17), was die realitatsnahe Bestimmung der Architekturparameter des
Modells erkennen lasst. Aufgrund des kleineren Gelenkwinkels sind sowohl der initiale Win-
kel als auch der Winkel bei maximaler Kontraktion (Abb. 5.18 links) deutlich Kkleiner als bei
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den Plantarflexionen bei 90° Sohlenwinkel bei groferer Faserlange (Abb. 5.18 rechts). Die
nicht abgedeckten Messwertpaare in Abbildung 5.17 nahe am ,,Scheitel der Parabel* wurden
bei submaximaler Kontraktionsintensitat gemessen und reprasentieren daher nicht den model-
lierten MV C-Versuch. Bei einem Aponeurosenwinkel von 5.29° liegen die Maximalwerte des
Modells bei 16.93° (11.64° + 5.29°) Faserwinkel im Vergleich zum Messwert von 17.1° und
bei 5.72 cm (Messwert 5.76 cm) Faserldnge (Abb. 5.18).

30

N
[4,]
T

[o]

%}o

15 <

'. &?‘%bcbo

0 2 4 6 8 10
Muskelfaserléange [cm]

ADbDb.5.17: Scatterplot der Mittelwerte aller Mess-
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Abb.5.18: Zeitverlaufe von Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlange einer isometrischen Plantarfle-
xion von GAL bei einem Sohlenwinkel von 60°.

Aufféllig hierbei ist, ahnlich wie bei der neutralen Gelenkwinkelstellung, dass im Vergleich
zu GAM und SOL sowohl in Ruhe als auch bei maximaler Kontraktion deutlich geringere
Faserwinkel und grélRere Faserldngen zu verzeichnen sind. Dennoch kommt es wéhrend der
Kontraktion zu einer wesentlichen Verédnderung der Muskelgeometrie. Die VergroRerung des
Faserwinkels betragt von 7.53° auf 11.64° ca. 55 % und die Faserldnge verkdirzt sich von
6.93 cm auf 5.71 cm um 1.22 cm. Durch die sehr kleinen Faserwinkel n&hert sich die Mus-
kelarchitektur einem fusiformen Muskel an, sodass geschlussfolgert werden kann, dass GAL
weniger fur die Kraftproduktion, als fir den Kontraktionshub verantwortlich ist. Der geringe
Beitrag zur Kraftproduktion wird auch an der kleinen Faserkraft von 2010 N deutlich. Bei der
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Berechnung der Faserkraft wurde die passive Kraft, die aufgrund der Muskeldehnung durch
die parallelelastischen Elemente erzeugt wird, bertcksichtigt.

Die bildliche Darstellung der Kontraktionsdynamik in Abbildung 5.19 wird von der Angabe
des Muskelfaserwinkels, der Muskelfaserlange und der Faserkraft unterstiitzt.
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Abb.5.19: Kontraktionsdynamik von GAL einer isometrischen Plantarflexion bei 60° Sohlenwin-
kel und zugehorig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserléange, -winkel und -kraft. Verlangerung

der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen Lange zur besseren Veranschaulichung
der Faserrotation und der Faserverkiirzung.

m. gastrocnemius medialis — isometrische Kontraktion bei einem Sohlenwinkel von 60°

Wie in Abbildung 5.20 ersichtlich wird, bilden die berechneten Werte des Modells auch fur
GAM die Messwerte sehr gut ab. Die Modellwerte liegen aufgrund des Sohlenwinkels von
60° und der maximalen Kontraktionsintensitédt vergleichbar mit den Ausfilhrungen zu GAL
im unteren Drittel der Punktewolke. Die Maximalwerte des Modells (19° Faserwinkel und
4.5 cm Faserlange) stimmen nahezu Uberein mit den gemessen Werten (25.48° und 4.39 cm).
Der Aponeurosenwinkel betragt hier 5.72° und damit erreicht der Modellwert 24.72°.

Der Zeitverlauf von Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlange ist in Abbildung 5.21 darge-
stellt. Unter Beriicksichtigung des Gelenk- und Muskelmomenthebels, wurde eine maximale
Muskelkraft von 4265 N und eine Faserkraft von 4511 N gemessen, die zu einer Winkelver-
groRerung auf rund 150 % des Ausgangswinkels und zu einer Faserverkirzung auf weniger
als 80 % der Ausgangslange fuhrt.

Die Dynamik der Kontraktion ist in Abbildung 5.22 auch fur den kleinen Sohlenwinkel er-
kennbar, jedoch in geringerem AusmaR als fir die neutrale Gelenkwinkelstellung. Dies zeigen
auch die jeweilige VergroélRerung des Winkels bzw. die Verkirzung der Faser. Mal3gebend
daflr ist der quadratische Zusammenhang zwischen der Faserlange und dem Faserwinkel.
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Abb.5.20: Scatterplot der Mittelwerte aller Mess-

wertpaare (GAM) (grau) und der berechneten

Modellwerte (rot) einer maximalen isometrischen

Kontraktion (MVC) bei 60° Sohlenwinkel.
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Abb.5.21: Zeitverlaufe von Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlange einer isometrischen Kontraktion
von GAM bei einem Sohlenwinkel von 60°.
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Abb.5.22: Kontraktionsdynamik von GAM einer isometrischen Plantarflexion bei 60° Sohlen-
winkel und zugehdrig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlange, -winkel und -kraft. Verlange-
rung der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen Lange zur besseren Veranschauli-
chung der Faserrotation und der Faserverkiirzung.
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m. soleus — isometrische Kontraktion bei einem Sohlenwinkel von 60°
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Abb.5.23: Scatterplot der Mittelwerte aller Mess-
wertpaare (SOL) (grau) und der berechneten Mo-
dellwerte (grin) einer maximalen isometrischen
Kontraktion (MVC) bei 60° Sohlenwinkel.

Die Ergebnisse der Modellrechnung fiir den dritten Muskel zeigen dhnlich gute Ergebnisse
wie die beiden vorher betrachteten Muskeln wie die Abbildungen 5.23-5.25 zeigen. Messwer-
te und Modellwerte zeigen die vorhersehbare Differenz aufgrund der Unterschiede in der
Kontraktionsintensitit (Faserwinkel: Messwert 24.94° (90 % MVC) — berechneter Wert
27.56° (25.02° + 2.54° Aponeurosenwinkel (100 % MVC)); Faserlange: Messwert 3.77 cm —
berechneter Wert 3.69 cm). SOL leistet in dieser Gelenkwinkelstellung den mit Abstand groR-
ten Kraftanteil mit 11225 N. Die hohen Muskelkrafte sind u. a. durch eine hohe Anfangskraft
aufgrund der Dehnung der passiven Strukturen bedingt.

Die Veranderung des Muskelfaserwinkels um 9.05° von 15.97° auf 25.02° (Abb. 5.24 links)
entspricht einer WinkelvergroBerung von 57 % und die Muskelfaserlange verringert sich von
4.92 cm auf 3.69 cm um 1.23 cm bzw. 25 % (Abb. 5.24 rechts). Die Anderungen sind damit
mit den bisherigen Anderungen von GAM und GAL vergleichbar.
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Abb.5.24: Zeitverldufe von Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlange einer isometrischen Kontraktion
von SOL bei einem Sohlenwinkel von 60°.
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Abb.5.25: Kontraktionsdynamik von SOL einer isometrischen Plantarflexion bei 60° Sohlenwin-
kel und zugehorig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserléange, -winkel und -kraft. Verlangerung
der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen Lange zur besseren Veranschaulichung

der Faserrotation und der Faserverkiirzung.

m. gastrocnemius lateralis — isometrische Kontraktion bei einem Sohlenwinkel von 120°

Begrundet durch die unglnstige Kraft-Langen-Relation bei dieser fast gestreckten Gelenk-
winkelstellung werden die niedrigsten Maximalkraftwerte bei der isometrischen Kontraktion
erreicht (Abb. 5.26 links). Die minimale Verkirzung der Lange des MTC (Abb. 5.26 rechts)
kann auf eine geringfligige Rotation des OSG zuriickgefiihrt werden, da sich der Kraftan-
griffspunkt durch den weiteren Schlittenabstand leicht Richtung FuBspitze verschiebt. Bei
maximaler Kontraktion l6st sich der Ballen minimal vom auf der Kraftmessplatte angebrach-
ten Holzbalken, um trotz der gréReren Entfernung des Schlittens maximale Kraft austiben zu
kénnen, wodurch sich der Kraftangriffspunkt nach vorne verschiebt und sich die Lange des
MTC leicht verkirzt. Die Langendnderung von weniger als 0.04 cm kann dennoch vernach-
lassigt und von einer isometrischen Kontraktion ausgegangen werden.
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Abb.5.26: Zeitverlauf der Streckkraft und der Lange des MTC einer isometrischen Kontraktion bei

einem Sohlenwinkel von 120°.
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Fur diese nahezu gestreckte Ful3stellung wurden die grofiten Faserwinkel gemessen und be-
rechnet (Abb. 5.27). Die Lage der Modellwerte in der Punktewolke der Messwerte erreicht
den oberen Bereich und deckt den Faserwinkel- und Faserlangenbereich fur den groflen Soh-
lenwinkel bei maximaler Kontraktionsintensitat passend ab. Die Anderung der Muskelgeo-
metrie unterscheidet sich jedoch kaum zu den bereits vorgestellten Winkelstellungen und auch
die Charakteristik von GAL, mit kleineren Faserwinkeln bei langeren Fasern, ist wieder er-
kennbar. Die Kontraktionsdynamik der isometrischen Kontraktion bei einem Sohlenwinkel
von 120° ist in Abbildung 5.29 dargestellt.
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Abb.5.27: Scatterplot der Mittelwerte aller Mess-
wertpaare (GAL) (grau) und der berechneten Mo-
dellwerte (blau) einer maximalen isometrischen
Kontraktion (MVC) bei 120° Sohlenwinkel.

Trotz der groRten prozentualen Anderung auf 187 % des Ausgangswinkels, bleiben die Mo-
dellwerte fir GAL erstmalig unter den Messwerten zuriick. Der Faserwinkel vergrofert sich
von 9.32° auf 17.46° (Abb. 5.28 links und 5.29). Im Vergleich zum Messwert von 26.7° liegt
der Modellwert bei einem Aponeurosenwinkel von 5.99° mit 23.45° etwas unter dem Mess-
wert. Auch die Faserldange bei maximaler Kontraktionskraft wird im Modell mit 4.56 (Abb.
5.28 rechts) cm etwas langer berechnet als die real gemessene Lange von 4.2 cm.
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Abb.5.28: Zeitverlaufe von Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlange einer isometrischen Kontraktion
von GAL bei einem Sohlenwinkel von 120°.
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ADbDb.5.29: Kontraktionsdynamik von GAL einer isometrischen Plantarflexion bei 120° Sohlen-
winkel und zugehorig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlange, -winkel und -kraft. Verlange-
rung der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen Lange zur besseren Veranschauli-
chung der Faserrotation und der Faserverkiirzung.

m. gastrocnemius medialis — isometrische Kontraktion bei einem Sohlenwinkel von 120°

Auch bei GAM treten die grofiten Faserwinkel beim grofiten Sohlenwinkel auf. Im Scatterplot
erreichen die Modellwerte erwartungsgemaR den oberen Teil der ,,Parabel”. Der Faserwinkel
vergroRert sich um 76 % (17.61°) von 23.14° auf 40.75° (Abb. 5.31 links) und die Faserlange
verringert sich um 39 % (1.51 cm) von 3.92 cm auf 2.41 cm (Abb. 5.31 rechts). Wie am Scat-
terplot zu erkennen ist, liegen die Modellwerte fast deckungsgleich zu den Messwerten. Die
nicht Gbereinstimmenden Messwertpaare wurden bei einem Sohlenwinkel von 130° erreicht.
Der durch das Modell berechnete Wert liegt bei einem Aponeurosenwinkel von 6.29° fiir den
Faserwinkel bei 47.04° (40.75° + 6.29°) etwas unter dem Messwert von 48.10°. Die berechne-
te Faserlange von 2.41 cm ist fast identisch mit dem Messwert von 2.39 cm. Abbildung 5.32
zeigt den Verlauf der Kontraktion mit ausgepragter Rotation und -verkirzung der Fasern.
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ADbDb.5.30: Scatterplot der Mittelwerte aller Mess-
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Abb.5.31: Zeitverlaufe von Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlange einer isometrischen Kontraktion

von GAM bei einem Sohlenwinkel von 120°.
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Abb.5.32: Kontraktionsdynamik von GAM einer isometrischen Plantarflexion bei 120° Sohlen-
winkel und zugehorig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlange, -winkel und -kraft. Verlange-
rung der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen L&nge zur besseren Veranschauli-
chung der Faserrotation und der Faserverkiirzung.

m.soleus — isometrische Kontraktion bei einem Sohlenwinkel von 120°

Den Abschluss der Modellrechnungen bei isometrischen Kontraktionen bilden die Ergebnisse
von SOL. Ahnlich wie bei den bereits vorgestellten Ergebnissen von GAL und GAM weisen
auch die Ergebnisse der Modellrechnung von SOL eine gute Ubereinstimmung von Modell-
und Messwerten auf. VVon der Ruhe bis 90 % MVC vergroRert sich der Faserwinkel von
21.15° auf 38.31° um 81 % (Abb. 5.34 links und 5.35), wahrend sich die Faserlange um 38 %
von 4.08 cm auf 2.52 cm verkirzt (Abb. 5.34 rechts und 5.35). Damit werden auch fur SOL
die groRten Anderungen der Architekturparameter bei einem Sohlenwinkel von 120° erreicht.
Modell- und Messwerte weichen bei dieser Gelenkwinkelstellung leicht voneinander ab. Die
Messwerte liegen fur den Faserwinkel bei 44.90° und fur die Faserldnge bei 2.42 cm. Bei ei-
nem Aponeurosenwinkel von 2.95° entspricht der berechnete Faserwinkel allerdings nur
41.26° (38.31° + 2.95°).
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Abb.5.33: Scatterplot der Mittelwerte aller Mess-
wertpaare (SOL) (grau) und der berechneten Mo-
dellwerte (grin) einer maximalen isometrischen
Kontraktion (MVC) bei 120° Sohlenwinkel.
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Abb.5.34: Zeitverldufe von Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlange einer isometrischen Kontraktion

von SOL bei einem Sohlenwinkel von 120°.
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ADbDb.5.35: Kontraktionsdynamik von SOL einer isometrischen Plantarflexion bei 120° Sohlen-
winkel und zugehorig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlange, -winkel und -kraft. Verlange-
rung der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen L&nge zur besseren Veranschauli-

chung der Faserrotation und der Faserverkirzung.
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Zusammenfassend betrachtet, weist das Muskelmodell, wie es in Kapitel 4 beschrieben wur-
de, fur alle drei Muskeln des m. triceps surae eine sehr gute Ubereinstimmung zwischen Mo-
dellwerten und Messwerten auf. Lediglich bei extremen Muskellangen kommt es zu geringfi-
gigen Abweichungen. Insgesamt ist eine Tendenz fur zu kleine Winkel- und Langenanderun-
gen erkennbar, insbesondere bei geringen Muskelldngen. Dies lasst sich auf Ungenauigkeiten
in der Umrechnung der Schlittenposition auf die MTC-Léange Uber das Geometriemodell zu-
rickfuhren. Bei groflen Sohlenwinkeln kann es wahrend der Kontraktion zu einer Verschie-
bung des Kraftangriffspunktes in Richtung Ful3spitze und so zu einer Mitbeteiligung der Ze-
henstrecker kommen, was von der Annahme einer starren FuBgeometrie abweicht. Die grofite
Schwaéche des Modells stellt daher vermutlich das Geometriemodell des FuRes zur Berech-
nung des Gelenk- und Muskelmomenthebels dar. Hier missen die Messungen am Probanden
sehr exakt und mit gutem Auge vorgenommen werden, um realistische Ergebnisse in der Mo-
dellrechnung zu erhalten. Das Modell ist bei groBen Sohlenwinkeln entsprechend empfindli-
cher beziglich der Wahl der Startwerte. Die subjektspezifische Ausgangslange der Sehne
wurde in Bezug zur Tibialange nach Literaturangaben gesetzt. Eine (passive) Gelenkwinkel-
anderung bewirkt zudem eine geringe Langenénderung der Sehne (MURAOKA et al. 2002).

Die Modellwerte fur SOL zeigen die gréfiten Abweichungen zu den Messwerten, was auf die
geringere Anzahl an Messwerten, durch die diffusere Qualitat der Ultraschallbilder und die
dadurch bedingt kleinere StichprobengréfRe im Vergleich zu GAL und GAM zuriickzufuhren
ist. Die relativen Anderungen der drei Muskeln GAL, GAM und SOL zeigen sich tiber alle
Gelenkwinkelstellungen recht konstant, wobei eine leichte Tendenz zu groReren Anderungen
in der Muskelgeometrie bei kiirzen Muskellangen und damit groReren initialen Faserwinkeln
zu erkennen ist. GAM und SOL weisen eine dhnliche Kontraktionsdynamik auf, wéhrend
GAL sich bereits in seiner initialen Geometrie unterscheidet (kleinere Faserwinkel und grof3e-
re Faserlangen). Fur die Muskeln mit grofierem Faserwinkel sind die Fasern in Bezug zur
Muskellange sehr kurz. Der Aponeurosenwinkel ist fir GAM und GAL vergleichbar und bei
SOL aufgrund der groReren Muskellange deutlich geringer. Der Aponeurosenwinkel andert
sich bei Variation der Gelenkwinkelstellung kaum.

5.1.2 Analyse konzentrischer Kontraktionen

Im Vordergrund der Auswertung der konzentrischen Kontraktionen mit dem beschriebenen
Muskelmodell steht die Frage, ob das isometrische Kontraktionsverhalten eines Muskels auf
sein Verhalten bei konzentrischen Kontraktionen ubertragbar ist und ob anhand isometrischer
Messwerte das konzentrische Kontraktionsverhalten modelliert werden kann. Es steht aufRer
Frage, dass Fasern bei Verkirzung aufgrund von Zwangskraften innerhalb des Muskels zu
einem groReren Faserwinkel rotieren. Unklar ist, ob diese Rotation in der Dynamik der Bewe-
gung in vergleichbarer Weise ablauft wie bei isometrischen Kontraktionen.

Das Erheben qualitativ hochwertiger Ultraschallaufnahmen wéhrend der Bewegung stellt eine
deutlich groRere Herausforderung dar, da aufgrund der Bewegung der GliedmaRen und der
Veranderung der Muskelform (Kapitel 2.5) die Positionierung des Ultraschallkopfes er-
schwert ist. Fixierungen des Schallkopfes Uber spezielle Haltevorrichtungen bergen die Ge-
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fahr, zu starken externen Druck auf den Muskelbauch auszutiben, wodurch die Anderung der
Muskelgeometrie und die Kontraktionsdynamik eingeschrankt sind (WAKELING et al. 2013;
SIEBERT et al. 2014; SIEBERT et al. 2016; RYAN et al. 2019). Zudem ist in einer solchen Halte-
rung keine Anpassung der Schallkopfausrichtung an das Kontraktionsgeschehen mdglich. Die
Ubertragbarkeit isometrischer Ergebnisse auf dynamische Kontraktionen ware fiir die Imple-
mentierung eines dynamischen Kontraktionsverhaltens in Muskelmodelle sehr hilfreich.

Vergleich der Messwerte von Faserlange und Faserwinkel bei isometrischen und konzent-
rischen Kontraktionen

Bevor jedoch ausfuhrlich auf die Modellierung konzentrischer Plantarflexionen eingegangen
wird, soll zunéchst ein Vergleich zwischen einer isometrischen (90° Sohlenwinkel) und einer
konzentrischen Kontraktion (125 kg Last) angestellt werden, der einen ersten Eindruck tber
die Faserlangen und Faserwinkeln bei vergleichbaren Kontraktionsbedingungen liefert. Basie-
rend auf den vorgestellten Messergebnissen aus den Kapiteln 3.3.1 und 3.3.2 wurden dazu
Zeitpunkte ausgewahlt, an denen Messwerte flir den Faserwinkel und die Faserlange bei einer
konzentrischen Kontraktion vorliegen. Aufgrund der beschriebenen Tatsache, dass sich die
Messungen der Architekturparameter bei konzentrischen Kontraktionen nicht wie bei isomet-
rischen Kontraktionen Kkategorisieren lassen, dienen diese Zeitpunkte als Orientierung. Es
wurden exemplarisch die Messungen an einem Probanden ausgewéhlt. Fur die gewahlten
Zeitpunkte liegen neben den Messergebnissen des Faserwinkels und der Faserlange auch die
Werte der gemessenen Kraft und des Sohlenwinkels vor. Anhand der ermittelten Werte fir
die Kraft und den Sohlenwinkel der konzentrischen Kontraktion wurden dann fir die entspre-
chende Kraft und den gleichen Sohlenwinkel die Werte fur den Faserwinkel und die Faserlan-
ge bei einer isometrischen Kontraktion bestimmt. Die gewahlten Zeitpunkte und die zugeho-
rigen Kontraktionsbedingungen sind in Tabelle 5.1 zusammengestellt. Die Werte fir die Kraft
und den Sohlenwinkel wurden gerundet, da erwartungsgemal keine absolute Ubereinstim-
mung in den Messwerten vorliegt.

Tab.5.1: Uberblick tber die gewahlten Zeitpunkte fiir einen Vergleich der Faserlinge und des Faser-
winkels bei isometrischer und konzentrischer Kontraktion bei vergleichbarer Kraft und vergleichba-
rem Sohlenwinkel.

Zeitpunkt [s] t1=0.10 | =014 | t3=0.18 | 4=0.23 | t=0.28 | t6=0.30 | tr=0.32 | t8=0.35
Sohlenwinkel [°] ~ 80 ~ 80 ~ 80 ~90 ~ 100 ~ 100 ~ 110 ~ 120
Fmess [N] ~ 300 ~ 400 ~ 600 ~ 850 ~ 1000 ~ 950 ~ 650 ~ 300

Der Vergleich der Werte von Faserwinkel und Faserldange wird aus Konsistenzgriinden so-
wohl fir GAL und GAM als auch fiir SOL angestellt.

Die Abbildung 5.36 stellt den Faserwinkel (oben links) und die Faserlange (oben rechts) von
GAL zu den in Tabelle 5.1 gelisteten Zeitpunkten bei einer isometrischen (Strichlinie) und
einer konzentrischen Kontraktion (Volllinie) dar. Die Werte der beiden Architekturparameter
zeigen den gleichen Verlauf auf und liegen in einem vergleichbaren Wertebereich. Auch die
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Ultraschallbilder in Abbildung 5.36 weisen eine ahnliche Muskelstruktur auf, so dass davon
ausgegangen werden kann, dass der Muskel unabhéngig von der Art der Kontraktion (isomet-
risch oder konzentrisch) bei einem Zeitpunkt gleicher Kontraktionsintensitat (Kraft) und glei-
chem Sohlenwinkel &hnliche Faserwinkel und Faserlangen aufzeigt. Die Unterschiede in den
Absolutwerten der Muskelarchitekturparameter konnen teilweise auf die Differenzen in den
Werten der gemessenen Kraft und des Sohlenwinkels zurlickgefiihrt werden.
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ADbDb.5.36: Oben: Vergleich der Messwerte von Faserwinkel und Faserldénge von GAL zu Zeitpunkten
von vergleichbarer Kontraktionskraft und vergleichbarem Sohlenwinkel einer isometrischen (90° Soh-
lenwinkel; Strichlinie) und konzentrischen Kontraktion (125 kg Last; Volllinie). Mitte links: Ultra-
schallbild zum Zeitpunkt t; = 0.10 s bei isometrischer Kontraktion. Mitte rechts: Ultraschallbild zum
Zeitpunkt t; = 0.10 s bei konzentrischer Kontraktion. Unten links: Ultraschallbild zum Zeitpunkt
ts = 0.28 s bei isometrischer Kontraktion. Unten rechts: Ultraschallbild zum Zeitpunkt ts = 0.28 s bei
konzentrischer Kontraktion. Der Zeitpunkt t; bezeichnet den Beginn der Kontraktion und ts den Zeit-
punkt des Kraftmaximums der konzentrischen Kontraktion.

In Abbildung 5.37 ist der Vergleich der Messwerte fiir den Faserwinkel und die Faserlange
zwischen der isometrischen (Strichlinie) und der konzentrischen Kontraktion (Volllinie) fur
GAM abgebildet. Messwerte und Verlauf der Architekturparameter weisen fir GAM noch
geringere Differenzen auf als fir GAL, was sich auch in den Ultraschallbildern zu den Zeit-
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punkten t; (Beginn der Kontraktion) und ts (Kraftmaximum der konzentrischen Kontraktion)
in Abbildung 5.37 widerspiegelt.
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ADbDb.5.37: Oben: Vergleich der Messwerte von Faserwinkel und Faserldange von GAM zu Zeitpunkten
von vergleichbarer Kontraktionskraft und vergleichbarem Sohlenwinkel einer isometrischen (90° Soh-
lenwinkel; Strichlinie) und konzentrischen Kontraktion (125 kg Last; Volllinie). Zum Zeitpunkt
ts = 0.35 s wurden keine entsprechenden Werte von Kraft und Sohlenwinkel gefunden. Mitte links:
Ultraschallbild zum Zeitpunkt t; = 0.10 s bei isometrischer Kontraktion. Mitte rechts: Ultraschallbild
zum Zeitpunkt t1 = 0.10 s bei konzentrischer Kontraktion. Unten links: Ultraschallbild zum Zeitpunkt
ts = 0.28 s bei isometrischer Kontraktion. Unten rechts: Ultraschallbild zum Zeitpunkt ts = 0.28 s bei
konzentrischer Kontraktion. Der Zeitpunkt t; bezeichnet den Beginn der Kontraktion und ts den Zeit-
punkt des Kraftmaximums der konzentrischen Kontraktion.

Da wie bereits in Kapitel 3.3.2 beschrieben, fur SOL die Bildqualitat der Ultraschallaufnah-
men nicht der Qualitit der Aufnahmen von GAL und GAM entspricht, liegt fiir diesen Mus-
kel nur eine kleine Stichprobengrélie vor. Dies spiegelt sich in einer geringeren Anzahl an fir
den Vergleich zur Verfiigung stehenden Zeitpunkten wider und fuhrt zu grofReren Abwei-
chungen zwischen den Messwerten der isometrischen und konzentrischen Kontraktion
(Abb. 5.38) und den Mess- und Modellwerten (Abb. 5.39 unten). Dennoch l&sst sich auch hier
der ahnliche Verlauf der Muskelarchitekturparameter Faserwinkel und Faserlange erkennen.
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Die durch die tiefere Lage des Muskels diffusere Bildqualitit bei SOL erschwert die Auswer-
tung der Ultraschallaufnahmen und zeigt sich vor allem mit zunehmender Kontraktionsinten-
sitat (Abb. 5.38).
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Abb.5.38: Oben: Vergleich der Messwerte von Faserwinkel und Faserlange von SOL zu Zeitpunkten
von vergleichbarer Kontraktionskraft und vergleichbarem Sohlenwinkel einer isometrischen (90° Soh-
lenwinkel; Strichlinie) und konzentrischen Kontraktion (125 kg Last; Volllinie). Mitte links: Ultra-
schallbild zum Zeitpunkt t; = 0.10 s bei isometrischer Kontraktion. Mitte rechts: Ultraschallbild zum
Zeitpunkt t; = 0.10 s bei konzentrischer Kontraktion. Unten links: Ultraschallbild zum Zeitpunkt
ts = 0.30 s bei isometrischer Kontraktion. Unten rechts: Ultraschallbild zum Zeitpunkt ts = 0.30 s bei
konzentrischer Kontraktion. Der Zeitpunkt t; bezeichnet den Beginn der Kontraktion und ts den Zeit-
punkt kurz nach Uberschreiten des Kraftmaximums der konzentrischen Kontraktion.

Die Vergleichbarkeit der Architekturparameter Faserwinkel und Faserlange bei isometrischer
und konzentrischer Plantarflexion, bei gleicher Kraft und gleichem Sohlenwinkel sowohl fir
GAL und GAM als auch fiir SOL legt die Ubertragbarkeit der Kontraktionsdynamik von iso-
metrischen auf konzentrische Kontraktionen nahe. Dementsprechend kann mit dem beschrie-
benen Muskelmodell auf Basis der isometrischen Messwerte der Muskelarchitekturparameter
Faserwinkel und Faserlange (Kapitel 3.3.1) das Kontraktionsverhalten bei konzentrischen
Plantarflexionen modelliert werden.
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Vorausgreifend auf die Modellierung und Analyse der konzentrischen Kontraktionen im fol-
genden Abschnitt, zeigt Abbildung 5.39 die Giite der Modellrechnung. Additiv zu den Ver-
laufen des Faserwinkels und der Faserlange aus den Abbildungen 5.36-5.38 der konzentri-
schen Kontraktion wurde der berechnete Wert der Modellierung fur die Faserlange und den
Faserwinkel an den entsprechenden Zeitpunkten hinzugefiigt. Die gute Passung der Werte
erlaubt die Modellierung von konzentrischen Plantarflexionen mit den isometrisch gemesse-
nen Werten der Architekturparameter als Berechnungsgrundlage. Es kénnen somit dynami-
sche Kontraktionen und Bewegungen modelliert und analysiert werden, ohne die erschwerte
Aufnahme der Ultraschallbilder bei Bewegung der Gliedmal3en.
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Abb.5.39: Vergleich der Messwerte von Faserwinkel und Faserlange von GAL (blau), GAM (rot) und
SOL (griin) und der berechneten Werte der Modellierung (grau) zu Zeitpunkten von vergleichbarer
Kontraktionskraft und vergleichbarem Sohlenwinkel einer konzentrischen Kontraktion mit 125 kg
Last.

Das Muskelmodell liefert fir das Kontraktionsverhalten bei konzentrischen Plantarflexionen
Werte fir GAL, GAM und SOL in guter Ubereinstimmung zu den realen Messwerten (Abb.
5.39) und kann dafiir eingesetzt werden, neben den isometrischen Kontraktionen auch dyna-
mische Kontraktionen zu modellieren. Aufgrund der diffuseren Bildqualitat der Ultraschall-
aufnahmen von SOL, bedingt durch dessen tiefere Lage und die Neigung sich bei Kontraktion
aus der Bildebene ,,herauszudrehen®, liegen fir SOL groRere Differenzen zwischen den Mo-
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dell- und Messwerten vor und die Ergebnisse sind weniger konsistent als fir GAL und GAM.
Dennoch stimmt auch fur SOL der Verlauf der Mess- und Modellwerte (iberein.

Die hier gezeigte Vergleichbarkeit von Messwerten und Modellwerten liegt u.a. darin begrin-
det, dass als Berechnungsgrundlage des Modells samtliche muskelspezifischen Messwerte der
Faserlange und des Faserwinkels der Probanden bei allen Gelenkwinkelstellungen und allen
Kontraktionsintensititen genutzt werden. In Summe sind dies fir jeden Muskel etwa 1000
Messwerte. Es werden damit sowohl der gesamte Gelenkwinkelbereich als auch alle Kontrak-
tionsintensitaten, die bei einer konzentrischen Kontraktion durchlaufen werden, abgedeckt.
Aufgrund dessen kénnen mit dem Modell, unabhéngig von der Gelenkwinkelstellung und der
Kontraktionsintensitét, passende VVorhersagen fiir die Architekturparameter getroffen werden.

Nach aktuellem Kenntnisstand wurde bislang noch kein Vergleich zwischen isometrischen
und konzentrischen Kontraktionen angestellt.

Modellierung konzentrischer Kontraktionen

Wie bereits in Kapitel 3.1 beschrieben, wurden Plantarflexionen ausgehend von einem Soh-
lenwinkel von etwa 80° mit unterschiedlichen Zusatzlasten ausgefuhrt. Da sich die Ergebnisse
der verschiedenen Kontraktionsbedingungen nicht wesentlich voneinander unterscheiden,
werden aus Griinden der Ubersichtlichkeit lediglich die Ergebnisse der Modellierung bei Kon-
traktionen mit einer Last von 125 kg dargestellt. Grundlage fur die Modellierung sind die er-
hobenen Architekturparameter Muskelfaserlange und Muskelfaserwinkel fur die Muskeln
GAL, GAM und SOL bei isometrischen Kontraktionen wie in Kapitel 3.1 beschrieben. Die
Zuordnung von Faserlange und Faserwinkel aller Probanden bei den verschiedenen Gelenk-
winkelstellungen und Kontraktionsintensitdten dienen als Eingabe fur die Berechnung der
KontraktionsgroRen. Des Weiteren wurde stellvertretend der Kraft- und Positions-Zeit-
Verlauf eines Probanden mit probandenspezifischen Daten der Fuligeometrie als Beispiel fur
die Berechnungen ausgewéhlt. Als Startwerte fiir die Iteration wurden jeweils die l&angste Fa-
serlange und der zugehorige Faserwinkel gesetzt (Tab. 4.1). Auf eine ausfiihrliche Beschrei-
bung der Veranderungen der einzelnen Muskelarchitekturparameter soll in diesem Zusam-
menhang verzichtet werden, um unnétige Redundanzen zu vermeiden und um den Rahmen
der Arbeit nicht zu tberschreiten. Die Zeitverlaufe von Sohlenwinkel und MTC-L&nge sind in
Abbildung 5.41 zu sehen, um eine Vorstellung von der Bewegung zu vermitteln. Alle Grél3en
wie sie fur die isometrischen Kontraktionen vorgestellt wurden, liegen auch fiir die dynami-
schen Versuche vor und werden in Kapitel 5.1.3 in Bezug auf das Muscle Gearing analysiert.

Auf die Limitationen des Modells wird in Kapitel 5.3 noch ausfihrlich eingegangen. Dennoch
muss zum Verstandnis der nachfolgenden Ausfuhrungen und zur Interpretation der Kontrakti-
onsverldaufe der einzelnen kontraktilen und serienelastischen Komponenten bereits jetzt auf
eine Besonderheit bei der Analyse der konzentrischen Kontraktionen hingewiesen werden.
Bei der Analyse der Videoaufnahmen, die zur Bewegungskontrolle aufgenommen wurden, ist
zu sehen, dass sich bei zunehmender Streckung des FuRes der Kraftangriffspunkt in Richtung
der Zehen verschiebt (Abb. 5.40). Dieser Effekt wurde bereits bei den isometrischen Kontrak-
tionen bei groRen Sohlenwinkeln angesprochen und kommt bei den konzentrischen Kontrak-
tionen noch deutlicher zum Tragen. Der Ballen 16st sich am Ende der Kontraktion vom Holz-
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balken auf der Kraftmessplatte und die Zehen werden gestreckt. Die Kraft entwickelt sich
somit am Ende der Kontraktion zusétzlich aus der Streckung der Zehen, wodurch sich einer-
seits der Hebel vergrofRert und andererseits die Reaktionskrafte nicht ausschlieflich durch die
Plantarflexion hervorgerufen werden. Die Annahme einer starren Fullgeometrie ist in dieser
Phase nicht mehr zutreffend, so dass es zu Abweichungen in der Berechnung der Lénge des
MTC Uber das Geometriemodell des FulRes aus dem gemessenen Positions-Zeit-Verlauf
kommt. Die Verschiebung des Kraftangriffspunktes wird durch das Modell nicht berticksich-
tigt. Um den Einfluss der Zehenstreckung auf die Analyse der konzentrischen Kontraktionen
so gering wie mdglich zu halten, waren die Probanden angehalten, den Ballen mittig auf dem
Holzbalken zu platzieren, um mdglichst wenig Hebelwirkung aus den Zehen nutzen zu kon-
nen. Zudem erfolgte die Auswertung bis kurz vor Lésen des Schlittens vom Ful3, so dass die
Zehen noch nicht vollkommen gestreckt sind, der Schlitten aber durch sie noch weiter be-
schleunigt wird. Die gemessene Kraft ist zu diesem Zeitpunkt entsprechend noch nicht Null.
Die additive Kraft und Lange des MTC, die aus der Zehenstreckung resultiert, lassen sich
dennoch nicht vollstandig eliminieren. Dazu musste die Auswertung der konzentrischen Kon-
traktionen zu dem Zeitpunkt abgebrochen werden, bevor sich der Ballen vom Holzbalken auf
der Kraftmessplatte 0st.

I e e N g — 3
Abb.5.40: Skizze (oben) und Bildreihen (unten) einer konzentrischen Plantarflexion mit Bewegung
des Lastschlittens und des FuRes. Die drei Phasen der Bildreihe zeigen das Losen des Ballens vom
Holzbalken auf der Kraftmessplatte. Rechts: Ballen hat Kontakt zum Balken. Mitte: Durch Streckung
des FuRgelenks l6st sich der Ballen vom Holzbalken. Links: Der Schlitten hat sich vom Ful} geldst
und gleitet durch die Beschleunigung weiter auf der geneigten Ebene.
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Dazu kommt, dass bei den konzentrischen Kontraktionen der Lastschlitten auf einer geneigten
Ebene nach oben beschleunigt wird. Aufgrund der geringen Neigung der Ebene wirkt dem
Schlitten, neben geringen Reibungskraften, nur ein kleiner Teil der Erdbeschleunigung entge-
gen, wodurch sich die Geschwindigkeit des Schlittens bis kurz vor Ende der Kontraktion er-
hoht. Die Endphase der Kontraktion ist aufgrund des geringen Widerstands sehr dynamisch
und flhrt zu hohen Geschwindigkeiten. Der Schlitten I6st sich am Ende der Kontraktion vom
FulR des Probanden und gleitet noch weiter auf der Ebene nach oben (Abb. 5.40). Die MTC-
Lange (Abb. 5.41 rechts) des m. triceps surae wird, wie bereits beschreiben, iber das Geomet-
riemodell des Fulles aus dem Positions-Zeit-Verlauf des Lastschlittens ermittelt.
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Abb.5.41: Zeitverlauf des Sohlenwinkels und der Lange des MTC bei einer konzentrischen Kontrakti-
on mit 125 kg Last.

Da sich der Schlitten zunehmend entfernt (Abb. 5.42 Zeile 1), obwohl die Kontraktion bereits
beendet ist und sich somit weder die Gelenkwinkelstellung andert noch der Muskel sich wei-
ter verkurzt, werden tber das trigonometrische Geometriemodell Winkelstellungen und Mus-
kellangen berechnet, die anatomisch nicht mehr realisierbar sind. Ab dem Zeitpunkt, an dem
aus der Schlittenposition ein Spannwinkel von 180° berechnet wird, kénnen die Dreiecksrela-
tionen auf der Basis anatomischer Gelenkdaten (Kapitel 4.1) nicht mehr aufgeltst werden.
Das Geometriemodell sto3t aufgrund der beschriebenen Tatsachen an seine Grenzen. Es wer-
den basierend auf dem Positions-Zeit-Verlauf des Schlittens zu grof3e Sohlenwinkel berech-
net, die im Zusammenhang mit dem Endzeitpunkt der Auswertung kurz vor Ldsen des Schlit-
tens von den Zehen dazu flhren, dass die durch das Modell berechneten Langen des Muskels,
der Muskelfaser und der Sehne (Abb. 5.48 und 5.52) am Ende der Kontraktion weiter abneh-
men. Aufgrund dessen steigen auch die Kontraktionsgeschwindigkeiten am Ende der Kon-
traktion weiter an (Abb. 5.51). Dieser Geschwindigkeitszuwachs ist nicht tiber das Kontrakti-
onsverhalten der einzelnen Muskeln des m. triceps surae erklarbar, sondern geht aus der Limi-
tation des Geometriemodells in Verbindung mit der Verschiebung des Kraftangriffspunktes
und dem gemessenen Positions-Zeit-Verlauf des Schlittens hervor. Bei isolierter Betrachtung
von GAL, GAM und SOL mussten die Langenverlaufe am Ende der Kontraktion abflachen
und konstant werden, da sich Fasern und Muskel nicht mehr weiter verkiirzen. Die Geschwin-
digkeitsverlaufe mussten entsprechend gegen Null gehen. Diese Limitation in der Modellie-
rung von konzentrischen Kontraktionen geht zusammenfassend auf den Versuchsaufbau, die
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Beteiligung der Zehen und insbesondere auf die Berechnung der MuskelgréfRen aus dem Posi-
tions-Zeit-Verlauf des Schlittens tiber das Geometriemodell des Fulles zuriick, wodurch sich
der Unterschied in den Zeitverlaufen im Vergleich zu den Auswertungen von WANK (2000)
ergibt.

Abbildung 5.42 stellt exemplarisch den Prozess der Auswertung und Berechnung der Mus-
kelgrofien aus den Messdaten des Lastschlittens einer konzentrischen Kontraktion mit 125 kg
Last dar. Aus dem gemessenen Kraft- und Positions-Zeit-Verlauf des Schlittens werden zu-
nachst tber das Geometriemodell die GelenkgroRen Spann- und Sohlenwinkel, das Gelenk-
moment und die Gelenkwinkelgeschwindigkeit berechnet, bevor dann die MuskelgréRRen
Muskelkraft, Kontraktionsgeschwindigkeit und MTC-L&nge bestimmt werden. Die Auswer-
tung wurde zu Vergleichszwecken mit der Software DiaMess des Arbeitsbereichs Biomecha-
nik vorgenommen. Die Muskelspezifik der Muskeln GAL, GAM und SOL wird in dieser
Darstellung nicht aufgegriffen, sondern von einem Ersatzmuskel des m. triceps surae ausge-
gangen. Die Zeitverlaufe dienen als Beleg fir die oben beschriebenen Limitationen und zei-
gen die Dynamik am Ende der Kontraktion deutlich. Das Weitergleiten des Schlittens nach
der Kontraktion ist in der obersten Zeile der Abbildung 5.42 zu sehen. Das flr die Kontrakti-
on relevante Zeitintervall (0.0 - 0.4 s) ist in den weiteren Zeilen vergrofert dargestellt. Durch
die weitere Entfernung des Schlittens wird der Streckbereich des FulRes tberschritten und ein
Spannwinkel bis zu 180° (vollstandige FuBstreckung) (Abb. 5.42 Zeile 5) berechnet, der ana-
tomisch nicht realisiert werden kann. Dies fuhrt zu utopischen Werten insbesondere am Ende
der Geschwindigkeits-Zeit-Verlaufe (Abb. 5.42 Zeile 8 und 10) und zu einer Polstelle in den
Geschwindigkeitsverlaufen bei einem Spannwinkel von 180°. Diese Gegenuberstellung ver-
anschaulicht die beschriebene Limitation in der Auswertung der konzentrischen Kontraktio-
nen und erklart die Zeitverlaufe der MuskelgréRen aus der Modellierung in den folgenden
Abbildungen.

Um einen Eindruck uber das Kontraktionsverhalten und die Konformitat von Mess- und Mo-
dellwerten zu erhalten, werden im Folgenden die bereits bekannten Scatterplots und die dy-
namischen Kontraktionsverlaufe der einzelnen Muskeln vorgestellt. Bei den Scatterplots
(Abb. 5.43 (rechts) und 5.44) dienen diesmal alle gemessenen Wertepaare von Faserwinkel
und Faserlange der konzentrischen Kontraktionen aller Probanden des jeweiligen Muskels als
Referenzwerte (grau), wodurch sich die groRere Streuung erklaren l&sst. Die Ultraschallauf-
nahmen der konzentrischen Plantarflexionen konnten fir GAL von acht Probanden, fir GAM
von zehn Probanden und fiir SOL nur von drei Probanden ausgewertet werden. Die Qualitét
der Ultraschallaufnahmen war insbesondere fir SOL fir eine zuverlassige Digitalisierung von
Faserlange und Faserwinkel nicht ausreichend. Die Unterschiede in der StichprobengroRe sind
anhand der Messwertpaare in den Abbildungen 5.43 (rechts) und 5.44 zu erkennen. Aufgrund
der Bildfrequenz des Ultraschallgerates von 25 Bildern pro Sekunde konnten die Werte nicht
nach Kontraktionsintensitat kategorisiert werden. Eine Mittelwertbildung war aus genannten
Grinden (Kapitel 3.3.2) nicht méglich. Die Modellwerte sind dem Farbkonzept entsprechend
je nach Muskel Gber die Messwerte gelegt. Die Kontraktionsdynamik ist tber eine Bildreihe
veranschaulicht, die alle relevanten kontraktilen Eigenschaften zum jeweiligen Zeitpunkt als
Parameter enthalt.



5 Modellierung von Plantarflexionen

98

| Schilittenposition [m]

£ Schilittenposition [m]

10.80 £ schlittengeschwindigkeit [m/s]

1 E Streckkraft [N]

E spannwinkel [*]

2

3

4

/

E sohlenwinkel [*] ;
140 F
120 F
100 F
80

J"

8

\9

12500 F G i indigkeit [*/s]

 Gelenkmoment [Nm]

w0k

0.50 £ MTC-Linge [m]

11.60F Kontraktior indigkeit [m/s] 10
1120F
los0E
losf
10.00
7

11200 f Muskelkraft [N]

ey

0.00 0.10 0.20 0.30 0.40
Zeit [s]

Abb.5.42: MessgroRRen der Schlittenbewegung (Zeile 1-4), Ge-
lenkgroRen des Fufigelenks (Zeile 5-8) sowie die berechneten
Zeitverldufe der MuskelgroRen (Zeile 9-11) einer konzentri-
schen Kontraktion mit 125 kg Last bis zum Erreichen der Pol-
stelle (t = 0.39 s) aufgrund der zu weit entfernten Schlittenposi-
tion. Zeile 1 zeigt die gesamte Bewegung des Schlittens auch
nach Losen des Schlittens vom Ful?.
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Wie von den isometrischen Kontraktionen bekannt, wurde fir alle Muskeln die oberste Faser
um einen konstanten Faktor vergroRert, um die Verkirzung und Rotation der Faser besser zu
veranschaulichen. Der Faktor betrégt fir die konzentrischen Kontraktionen aufgrund der an-
deren Ausgangsposition 3.5. Wie zu erwarten war, zeigt sich auch bei dynamischen Kontrak-
tionen ein Unterschied in der Muskelgeometrie zwischen GAL bzw. GAM und SOL. In den
Abbildungen 5.43-5.47 ist ersichtlich, dass die Muskelfaserlangen von GAL langer und die
Muskelfaserwinkel kleiner sind als bei GAM und SOL.
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Abb.5.43: Links: Zeitverlauf der Streckkraft einer konzentrischen Plantarflexion mit 125 kg Last.
Rechts: Scatterplot aller Messwertpaare (GAL) (grau) und der berechneten Modellwerte (blau) einer
konzentrischen Kontraktion mit 125 kg Last. GAL: 8 Probanden; in Summe 138 Messwerte.

Die Modellwerte bilden bei den dynamischen Kontraktionen das komplette Spektrum der
Messwerte von Faserwinkel und Faserldange ab, da samtliche Gelenkwinkelstellungen und
Kontraktionsintensitiaten wahrend der Kontraktion durchlaufen werden. Sie entsprechen fur
GAL dem Verlauf der Messwerte und stellen diese in sehr guter Naherung dar (Abb. 5.43
rechts). Auch die Modellierungen von GAM und SOL bilden die Messwerte gut ab (Abb.
5.44) und zeigen die Unterschiede in den absoluten Werten von Faserwinkel und Faserlange
bei konzentrischen im Vergleich zu isometrischen Kontraktionen (Kapitel 3.3.2).

40 ' ‘ ‘ ' ' ‘ - , 40
357 1 357
T30+ 12307 o
T © o
€25+ 1€25¢ °
5 20 5 20
215 | 15 8% o
] ] o °
=] | 13 g O
=10 =10 ° o ®
5 5
0 ‘ ‘ ‘ . 0 ‘ . . ‘
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 0 1 2 3 4 5 6 7 8 9
Muskelfaserlédnge [cm] Muskelfaserlédnge [cm]

Abb.5.44: Scatterplot aller Messwertpaare (grau) und der berechneten Modellwerte von GAM (rot)
und SOL (grin) einer konzentrischen Kontraktion mit 125 kg Last. GAM: 10 Probanden; in Summe
204 Messwerte und SOL: Kleine Stichprobengrofe mit 3 Probanden und in Summe 30 Messwerten.
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Betrachtet man jedoch nicht nur die Absolutwerte, sondern die relative Verkiirzung bzw. Ver-
groRerung von Faserlange und Faserwinkel, stellt man fest, dass bei konzentrischen Kontrak-
tionen bei einer Last von 125 kg die relative Anderung der Architekturparameter von GAL
die Anderung von GAM und SOL beziiglich des Faserwinkels tbertrifft. Die Faserldnge ver-
klrzt sich bei GAL auf 56 %, bei GAM auf 47 % und bei SOL auf 50 % der Ausgangslange.
Der Faserwinkel vergroRert sich bei GAL jedoch auf 362 % des initialen Winkels — der initia-
le Winkel steigt also um mehr als das 3.5-fache an — wahrend sich der Faserwinkel bei GAM
mehr als verdreifacht (324 %) und bei SOL ,,nur* etwas mehr als die Verdopplung des Aus-
gangswinkels (221 %) festzustellen ist (Abb. 5.45-5.47). Eine Erklarung hierfiir findet sich
mdoglicherweise in der Fasertypverteilung. Die Schnellkraftmuskeln GAM und GAL sind bei
einer dynamischen Kontraktion mehr aktiviert als SOL, der Uberwiegend langsame ST-Fasern
besitzt. Diese Zahlen heben hervor, dass die Veranderung des Faserwinkels bei dynamischen
Kontraktionen einen nicht zu unterschatzenden Beitrag zur Kontraktionsdynamik leistet und
dass diese Veranderung malRgebend fiir das Verstandnis der menschlichen Bewegung ist. Die
bei isometrischen Kontraktionen berechneten prozentualen Anderungen sind mit den hier be-
schriebenen nicht direkt vergleichbar, da bei isometrischen Kontraktionen bei annahernd kon-
stantem Gelenkwinkel ausschlieflich die Kontraktionsintensitat zunimmt. Bei den dynami-
schen Versuchen andert sich die Muskelgeometrie aufgrund der Interaktion von Gelenkwin-
kel- und Intensitatsdnderung. Dennoch liegt im Vergleich zu den isometrischen Kontraktionen
insbesondere die VergrélRerung des Faserwinkels deutlich iber dem isometrischen Wert, was
auf eine verstarkte Faserrotation bei konzentrischen Kontraktionen hindeutet und damit die
Faser- und Muskelverkiirzung begunstigt. Die Anderung der Faserldnge ist bei konzentrischen
Plantarflexionen entsprechend groRer als bei isometrischen. Faserverkirzungen von mehr als
50 % ihrer Ausgangslange wie sie hier ermittelt wurden, sind nur durch eine VergréRerung
des Faserwinkels zu erreichen. Anhand der Anderung der Architekturparameter und der Ab-
bildungen 5.45-5.47 kann eine Vorstellung fir die Geometriednderungen wahrend einer kon-
zentrischen Kontraktion gewonnen werden. Es ist auch optisch offensichtlich, dass die Faser-
rotation bei dynamischen Kontraktionen deutlich erhéht ist. Demnach kann davon ausgegan-
gen werden, dass es durch die Anderung der Gelenkwinkelstellung und der Kontraktionsin-
tensitat zu einem additiven Effekt kommt, der zu einer starken Anderung der Faserlange und
insbesondere des Faserwinkels wahrend der Kontraktion fiihrt und die Abnahme der MTC-
Lange begunstigt (Abb. 5.41 und 5.45-5.47). Die Faserrotation ist bei isometrischen Kontrak-
tionen aufgrund der fixierten Lange des MTC eingeschrankt.

Ubereinstimmend fir alle drei Muskeln werden die Messergebnisse durch die Modellwerte
gut abgebildet. Die Wertepaare der Messwerte mit kleinen Faserwinkeln und langen Fasern
werden durch das Modell nicht abgedeckt (Abb. 5.43 rechts und 5.44), was darauf zuriickzu-
flhren ist, dass die Referenzmesswerte (grau) keine Mittelwerte wie bei den isometrischen
Kontraktionen darstellen, sondern alle Messwerte der einzelnen Probanden abbilden und da-
her die Streuung grofer ausfallt und in Einzelfallen extremere Messwerte auftreten.
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ADbDb.5.45: Kontraktionsdynamik von GAL einer konzentrischen Plantarflexion mit 125 kg Last
und zugehorig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlange, -winkel und -kraft. Verlangerung der
obersten Muskelfaser um das 3.5-fache ihrer aktuellen L&nge zur besseren Veranschaulichung der

Faserrotation und der Faserverkiirzung.
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Abb.5.46: Kontraktionsdynamik von GAM einer konzentrischen Plantarflexion mit 125 kg Last
und zugehorig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlange, -winkel und -kraft. Verldngerung der

obersten Muskelfaser um das 3.5-fache ihrer aktuellen L&nge zur besseren Veranschaulichung der
Faserrotation und der Faserverkiirzung.

Eine allen drei Muskeln des m. triceps surae gemeinsame Auffalligkeit ist, dass es zu Beginn
der Kontraktion nur zu geringen Anderungen des Faserwinkels und der Faserlange kommt.
Trotz steigender Kraft (Abb. 5.43 links) bleiben bis zum Erreichen des Kraftmaximums (etwa
20 % MVC) auch die Lange des MTC und der Sohlenwinkel (Abb. 5.41) nahezu konstant. Bis
zu diesem Zeitpunkt ist das Kontraktionsverhalten mit einer quasi isometrischen Kontraktion
bei ansteigender Kontraktionsintensitat vergleichbar. Erst bei Entlastung, nach Uberschreiten
des Kraftmaximums (t = 0.23 s) kommt es zu sprunghaften Veranderungen der Muskelgeo-
metrie. Es setzt eine verstarkte Rotation und Verkirzung der Fasern ein, was eine Langenan-
derung des MTC zur Folge hat (Kapitel 2.5). Diese Auffalligkeit wurde bereits in Kapitel
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3.3.2 anhand der Messwerte thematisiert und wird vom Modell sehr gut abgebildet. Aufgrund
des geringen Anstiegs des Faserwinkels zu Beginn der Kontraktion geht die Faserverkiirzung
zundchst mit einer Verlangerung der Sehne bis zum Erreichen des jeweiligen Kraftmaximums
einher (Abb. 5.48) bevor sie sich durch die Anderung der Muskelgeometrie deutlich verkiirzt.
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ADbDb.5.47: Kontraktionsdynamik von SOL einer konzentrischen Plantarflexion mit 125 kg Last
und zugehorig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlange, -winkel und -kraft. VVerlangerung der

obersten Muskelfaser um das 3.5-fache ihrer aktuellen L&nge zur besseren Veranschaulichung der
Faserrotation und der Faserverkiirzung.
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ADbDb.5.48: Zeitverlauf der Sehnenlédnge von GAL/GAM (blau) und SOL (grun) einer konzentrischen
Plantarflexion mit 125 kg Last.

Die Beobachtung einer quasi isometrischen Kontraktion zu Beginn der konzentrischen Plant-
arflexion ist vergleichbar mit den Ergebnissen von Studien zur Untersuchung des Kontrakti-
onsverhaltens beim Gehen (Kugo et al. 2000; FUKUNAGA et al. 2001; FUKUNAGA et al. 2002;
LICHTWARK & WILSON 2006; LICHTWARK et al. 2007; CRONIN & LICHTWARK 2013). Die Fas-
zikel von GAM, GAL und SOL zeigten in der Stand- bzw. Unterstutzungsphase bis zum He-
ben der Ferse beim Gehen keine signifikante VVeranderung in ihrer Lange und dem Winkel.
Der durchlaufene Winkel- und L&ngenbereich beim Gehen ist Gbereinstimmend mit den hier

gefundenen Werten bei konzentrischen Kontraktionen (LICHTWARK & WILSON 2006; LICHT-
WARK et al. 2007; AGGELOUSSIS et al. 2010).



5 Modellierung von Plantarflexionen 103

5.1.3 Muscle Gearing bei konzentrischen Kontraktionen

Dynamische Veranderungen der Muskelgeometrie wéhrend der Kontraktion haben das Poten-
tial, den maximalen Kraft- oder Geschwindigkeitsoutput des Muskels zu bestimmen, indem
die Muskelfasern entsprechend den Kontraktionsanforderungen arbeiten (Azizi et al. 2008).
Die Veranderungen der Muskelgeometrie und insbesondere des Faserwinkels bei konzentri-
schen Kontraktionen kénnen uber die Implementierung eines dynamischen Faserwinkelver-
laufs in das unipennate Muskelmodell bestimmt werden und bieten die Mdglichkeit einer
Analyse der konzentrischen Kontraktionen in Bezug auf das Muscle Gearing. Die Modellie-
rung eines dynamischen Kontraktionsverhaltens ermdglicht die Bestimmung der L&ngen-,
Geschwindigkeits- und Kraft-Zeit-Verlaufe ausgewéhlter kontraktiler und serienelastischer
Komponenten des MTC. Der Einfluss der Muskelarchitektur auf die Kraft- bzw. Geschwin-
digkeitsproduktion eines Muskels ist weitreichend anerkannt und steht auller Frage. Aller-
dings wurden die Effekte unterschiedlicher Architektur iberwiegend unter statischen Bedin-
gungen ermittelt (Azizi et al. 2008). Nach Dick & WAKELING (2018) besteht zum jetzigen
Zeitpunkt nur ein sehr eingeschranktes Verstandnis Uber das Wesen und die Funktionalitat der
dynamischen Verdnderung bei submaximalen Kontraktionen. Wie bereits in Kapitel 2.5 dar-
gestellt, wird angenommen, dass sich bei dynamischen Kontraktionen der Muskel entweder in
der Dicke, in der Tiefe oder in einer Kombination aus beiden Richtungen verformt. Diese
dynamischen Veranderungen in der Muskelform erméglichen der Muskulatur die Kontrakti-
onsgeschwindigkeiten je nach Bedarf anzupassen und somit ihr Bewegungsspektrum zu er-
weitern. Bezugnehmend auf die Erkenntnisse und Analysen von DICK & WAKELING (2017)
und RANDHAWA et al. (2013) werden fiir die Untersuchungen der drei Muskeln des m. triceps
surae vergleichbare Ergebnisse in Bezug auf das Muscle Gearing erwartet. Es wird vermutet,
dass bei Kontraktionen mit zunehmender Kraft kleinere Faserwinkeldnderungen und eine ge-
ringere Architectural Gear Ratio (AGR) festgestellt werden, als bei hoher Kontraktionsge-
schwindigkeit. Die Ergebnisse der Berechnungen sind in den Abbildungen 5.49-5.52 darge-
stellt. Die Berechnungsgrundlagen fur das Modell finden sich in Kapitel 4. Der Wert der AGR
(Formel (6)) wurde in Anlehnung an Dick & WAKELING (2017) und RANDHAWA et al. (2013)
zum Zeitpunkt der hochsten Muskelgeschwindigkeit bestimmt. In das Muskelmodell wurden
die Kraft- und Positions-Zeit-Verlaufe der drei konzentrischen Plantarflexionen bei einer Last
von 25 kg, 75 kg und 125 kg eingelesen. Fur eine bessere Vergleichbarkeit der Ergebnisse
wurden idealtypische und repréasentative Zeitverlaufe eines Probanden ausgewertet, was zu
ahnlichen Verlaufen in der Kontraktionsdynamik fihrt.

Auf die dynamischen Anderungen in der Muskelgeometrie wurde bereits in Kapitel 5.1.2 ein-
gegangen, sodass sich die Ausfihrungen lediglich auf die fir das Muscle Gearing wichtigen
GroRen beschranken. An dieser Stelle soll nochmals auf das Ende der Kontraktionsverlgufe
der Faserwinkel, Langen und Geschwindigkeiten der KontraktionsgrofRen hingewiesen wer-
den. Aufgrund der additiven Kraft und L&nge durch die Streckung der Zehen am Ende der
Kontraktion und der Berechnung der MTC-L&ange aus dem Positions-Zeit-Verlauf des Last-
schlittens, flachen die Faserwinkel- und Langenverldufe (Abb. 5.47 und 5.50) nicht wie er-
wartet aufgrund der kleiner werdenden L&ngenanderung ab und somit gehen auch die Ge-
schwindigkeiten (Abb. 5.51) nicht gegen Null.
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Abb.5.49: Zeitverldufe der Lange des MTC und des Faserwinkels konzentrischer Plantarflexionen mit
Lasten von 25 kg, 75 kg und 125 kg. Der Sohlenwinkel weicht zu Beginn der Kontraktion je nach Last
leicht von 80° ab, wodurch sich die verschiedenen Ausgangslangen des MTC erklaren.

Das modellierte Kontraktionsverhalten sowie die realen Messwerte stimmen mit den theorie-
gestutzten Annahmen zum Muscle Gearing in den kontraktionsrelevanten GréRRen tberein. Bis
zum jeweiligen Maximum der Kontraktionskraft (Abb. 5.50 linke Spalte) kann man von einer
quasi isometrischen Kontraktion des Muskels sprechen (Kapitel 5.1.2). Die L&nge des MTC
(Abb. 5.49 oben links) bleibt nahezu konstant, wéhrend sich bei leicht wachsendem Faser-
winkel die Muskelfasern verkiirzen (Abb. 5.49 und 5.52). Die Faserrotation ist jedoch zu Be-
ginn der Kontraktion geringer ausgeprégt, was sich in einer nur leichten Verkirzung der
Muskelldnge (Abb. 5.52 linke Spalte) widerspiegelt. Dies geht mit einer Verlangerung der
Sehne (Abb. 5.48 (125 kg)) einher. Die AGR liegt bis zum Erreichen des Kraftmaximums
unter 1, die Muskeldicke nimmt zundchst ab (Abb. 5.50 rechte Spalte). Die Abnahme der
Muskeldicke bringt eine Ausdehnung in der Breite des Muskels mit sich (Azizi et al. 2008),
die im Ultraschallbild jedoch nicht beobachtet werden kann. Der Effekt der Abnahme der
Muskeldicke ist bei SOL am stérksten ausgepréagt. Bei GAL bleibt die Muskeldicke zu Beginn
beinahe konstant. Diese Parameter beschreiben das Verhalten des Muskels zu Beginn der
Kontraktion, der darauf ausgerichtet ist, Kraft zum Uberwinden der Last zu generieren. Die
Theorie des Muscle Gearing bei hoher Kontraktionskraft kann somit durch die in vivo Mes-
sungen bestatigt werden.
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Abb.5.50: Zeitverlaufe von Faser- und Muskelkraft und der Muskeldicke konzentrischer Plantarflexi-
onen mit Lasten von 25 kg, 75 kg und 125 kg.

Nach Uberschreiten des Kraftmaximums (Abb. 5.50 linke Spalte) beginnt die eigentliche dy-
namische Kontraktion mit abnehmender Lange von MTC (Abb. 5.49 oben links), Muskel
(Abb. 5.52 rechte Spalte) und Sehne (Abb. 5.48). Damit verbunden ist eine deutliche Zunah-
me der Muskeldicke (Abb. 5.50 rechte Spalte) und sowohl die Muskel- als auch die Faserge-
schwindigkeiten wachsen stetig an (Abb. 5.51). Dabei steigt die Muskelgeschwindigkeit auf-
grund der weiteren Rotation der Fasern und der dadurch bedingten Verkiirzung des Muskels
schneller an als die eigentliche Fasergeschwindigkeit, was zu einer AGR deutlich gréfer 1
fiihrt. Die Anderung der Architekturparameter fallt nach dem Kraftmaximum wesentlich stér-
ker aus, woraus geschlussfolgert werden kann, dass die Verringerung der Kontraktionskraft zu
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einer grolReren Veranderung der Muskelgeometrie und der Kontraktionsdynamik fuhrt. Insbe-
sondere die grofle Muskellangenanderung und die hohe Kontraktionsgeschwindigkeit bestéti-
gen auch den Teil der Theorie des Muscle Gearings, dass mit sinkender Kraft und steigender
Geschwindigkeit eine verstarkte Faserrotation und eine hohe AGR verbunden sind. Die Ver-
anderungen von Form und Muskelgeometrie zeigen eindriicklich, dass der Muskel bei der
Kontraktion zwischen Kraftproduktion und Geschwindigkeit je nach Beanspruchung variieren
kann.

Neben den grundlegenden Eigenschaften des Muscle Gearings ware zu erwarten gewesen,
dass sich je nach Last, die bei der Kontraktion tberwunden werden muss, die maximale AGR
andert. Eine Tendenz einer héheren AGR und damit eine groRere Faserrotation in Zusam-
menhang mit einer weiteren Zunahme der Muskeldicke bei hoher Verkirzungsgeschwindig-
keit, konnte in der vorliegenden Untersuchung nicht beobachtet werden (Tab. 5.2). Die Werte
der AGR waren unabhangig von der Kontraktionskraft und -geschwindigkeit fur einen Mus-
kel (GAL, GAM und SOL) relativ konstant, differierten jedoch von Muskel zu Muskel (Tab.
5.2). Bei allen drei Muskeln GAL, GAM und SOL ist ein einheitliches Verhalten bezlglich
der Kontraktionsgeschwindigkeiten von Muskel und Faser bei unterschiedlicher Last (25 kg,
75 kg und 125kg) erkennbar (Abb. 5.51). Bei geringerer Last steigen die Kontraktionsge-
schwindigkeiten aufgrund der groReren Faserlangenénderung (Abb. 5.52 linke Spalte) steiler
an, so dass es zu einer héheren Geschwindigkeitszunahme kommt. Wie bereits beschrieben,
ist das Kontraktionsverhalten der Muskeln bis zum Erreichen des Kraftmaximums mit einer
Reihe von quasi isometrischen Kontraktion zu vergleichen. Dies zeigt sich auch im Ge-
schwindigkeitsverlauf der Muskelfaser. Die Kontraktionsgeschwindigkeit wachst zunachst an,
bevor sie bis zum Erreichen des Kraftmaximums wieder leicht absinkt, um sich dann bei Ent-
lastung und Anderung der Muskelgeometrie wieder zu erhéhen. Ein dhnliches, jedoch nicht so
stark ausgeprégtes Verhalten zeigt sich auch im Kontraktionsverlauf des Muskels. Nach dem
Uberwinden der Last und der beginnenden Abnahme der MTC-Lénge steigt auch die Verkir-
zungsgeschwindigkeit des Muskels steiler an. Bei geringerer zu bewegender Last und damit
verbunden niedrigerer Kontraktionskraft, werden im Kontraktionsverlauf, bei allen Muskeln
friher hohere Verkirzungsgeschwindigkeiten erreicht. Die Ergebnisse stimmen mit den Aus-
wertungen von DICK & WAKELING (2017) Uberein, die mit zunehmender Kraft geringere Ver-
kirzungsgeschwindigkeiten des Muskels feststellen konnten, dabei allerdings hohere Ge-
schwindigkeiten der Faser fanden. Ebenso (bereinstimmend geht mit zunehmender Verkiir-
zung der Fasern eine VergroRerung des Faserwinkels einher. Dies zeigt sich sowohl fur gerin-
ge als auch fir hohere Lasten und resultiert schlief3lich, unabhéngig von der Last, in einer
hohen AGR fiir GAM und SOL (Tab. 5.2). Unabhéngig von der Kontraktionsintensitat weisen
GAM und SOL deutlich héhere Werte der AGR im Vergleich zu GAL auf. Dieser Effekt l&sst
sich direkt auf die unterschiedliche Architektur und somit die Aufgabe des Muskels bei Kon-
traktion zurlickfihren. Wé&hrend GAM und SOL aufgrund der kurzen Faserlangen und grof3en
initialen Faserwinkel eindeutig fur eine hohe Kraftproduktion verantwortlich sind (Kapitel
2.2), liegt die Hauptaufgabe von GAL durch die langen Fasern bei kleinem Faserwinkel bei
schnellen Kontraktionen mit groBem Kontraktionshub. Um bei dynamischen Kontraktionen,
die eine hohe Kontraktionsgeschwindigkeit und eine grofRe Bewegungsamplitude erfordern,
die Kontraktion bestmdglich unterstitzen zu kénnen, nutzen GAM und SOL die Fahigkeit des
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Gearings aus, um trotz unginstiger Muskelarchitektur fir diese Art der Kontraktion den
hdchstmoglichen Beitrag zur erforderlichen Kontraktionsgeschwindigkeit und Muskelverkir-

zung zu leisten.

‘ ‘
2 0.45 25 kg
E ]
= 75kg 125kg
T 04r i
X
g
035
=
=
© 03Ff
X
=
5 025+
£
E ozt
A
© 015F
()]
2 L
5 o1
< 005
s
C
S o
~
e s , s s s s s
0 005 0.1 0.15 0.2 025 03 0.35 0.4
Zeit [s]
. :
2 0.45 25kg
E 045 1
o) _
v
n
=]
=
=
[}]
X
2
e
£
2
<
Q
1]
[b]
(=]
2]
C
2
=
x
©
5
o
S o
X
005 ‘ ! ‘ ‘ ‘ ‘ ‘
0 005 0.1 0.15 0.2 025 03 0.35 04
Zeit [s]
06 S5 ka - ‘
@ 9 75k
£ g
B 051 125kg 1
vy
n
=
= 04f
=
]
X
2
B 03+
£
2
S
® 02+
3]
[}
2]
C
Soaf
X
o
€
S 0
~
‘ , ‘ ‘ ‘ ‘ ‘
0 0.05 0.1 0.15 02 025 03 0.35 04
Zeit [s]

Kontraktionsgeschwindigkeit Faser [m/s] Kontraktionsgeschwindigkeit Faser [m/s]

Kontraktionsgeschwindigkeit Faser [m/s]

-0.05

-0.05

0.4

0.35 -

25 kg

0.4

0.4

0.35 -

03

0.25 -

0.2

0.15 -

0.1

0.05

0

0

0.4

0.35

03

0.25 -

0.2

0.15 -

0.1}

0.05 -

0

0

125 kg
75 kg
0 0.65 O.‘1 O.‘15 O‘.2 O.‘25 O.‘S O.;’:S
Zeit [s]
75 kg
25 kg 125 kg
0.65 O.‘1 O.‘15 O‘.Z O.‘25 O.‘3 O.;’)S
Zeit [s]
75 kg
25 kg 125 kg
0.65 O.‘1 O.‘15 O‘.Z O.‘25 O.‘3 0.55
Zeit [s]

0.4

Abb.5.51: Zeitverlaufe der Kontraktionsgeschwindigkeit von Muskel und Faser konzentrischer Plant-
arflexionen mit Lasten von 25 kg, 75 kg und 125 kg.

Das Ausmald der Muskellangendnderung héngt letztlich von der Faserrotation ab, die bei
Muskeln mit gréRerem initialen Faserwinkel in einer hoheren AGR resultiert (BRAINERD &
Aziz1 2005; SHIN et al. 2009). Das hohere Muscle Gearing bei Muskeln mit gréfierem initia-
len Faserwinkel wurde fur GAM auch von RANDHAWA et al. (2013) beobachtet. Den gleichen
Effekt schlussfolgerten auch ENG et al. (2018) aus den Ausfuhrungen von Azizi & DESLAURI-
ERs (2014), die bei einer aktiven Kontraktion unterschiedliche Strain-Werte bei unterschiedli-
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chem Faserwinkel beobachten konnten. Ihre Vermutungen konnten ENG et al. (2018) jedoch
nicht durch in vivo Messungen stiitzen.
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Abb.5.52: Zeitverlaufe der Langen von Muskel und Faser konzentrischer Plantarflexionen mit Lasten
von 25 kg, 75 kg und 125 kg. Der Sohlenwinkel weicht zu Beginn der Kontraktion je nach Last leicht
von 80° ab, wodurch sich die verschiedenen Ausgangslangen von Faser und Muskel erklaren.

Trotz der im Vergleich zu GAM und SOL stérker ausgepréagten Faserrotation von GAL bei
konzentrischen Kontraktionen (Kapitel 3.3.2 und 5.1.2) sind die AGR-Werte vergleichsweise
gering, da die absoluten Faserwinkel deutlich kleiner sind als bei GAM und SOL. Die Ver-
kirzungsrichtung von Faser und Muskel stimmt demnach anndhernd Uberein und der Ge-
schwindigkeitsunterschied von Muskel und Faser féllt daher geringer aus. Diese Feststellung
wirde bedeuten, dass anhand der AGR keine zuverlassigen Aussagen bezuglich der Kontrak-
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tionsgeschwindigkeit getroffen werden koénnen, da rein aus den Werten der AGR geschluss-
folgert werden wirde, dass die Muskelfasern von GAL weniger stark rotieren und sich der
Muskel langsamer verkirzt, was nachweislich nicht der Fall ist (Abb. 5.49 und 5.51). Die
AGR muss demnach immer in Relation zur Muskelarchitektur und zur Konstellation von Fa-
serlange und Faserwinkel betrachtet werden.

Tab.5.2: Ubersicht uiber die Werte der einzelnen Probanden sowie der Mittelwerte und Standardab-
weichung der AGR zum Zeitpunkt der hochsten Muskelgeschwindigkeit der Muskeln GAL (n = 8),
GAM (n = 10) und SOL (n = 3) bei konzentrischen Plantarflexionen gegen eine Schlittenlast von
25 kg, 75 kg und 125 kg.

AGR GAL GAM
Proband 25 kg 75 kg 125 kg 25 kg 75 kg 125kg | 25kg 75 kg 125 kg
1 1.18 1.16 1.16 1.26 1.28 1.35 1.39 1.34 1.30
2 1.15 1.10 1.08 1.23 1.20 1.23 1.28 1.26 1.33
3 1.12 1.12 1.13 1.22 1.27 1.29 131 1.26 1.32
4 1.05 1.13 1.14 1.37 131 1.33
5 111 1.13 111 1.31 1.29 1.28
6 1.08 111 114 1.22 1.26 1.26
7 1.17 1.20 1.19 1.42 1.35 1.31
8 1.19 1.16 1.17 1.39 1.34 1.32
9 1.28 1.29 1.30
10 1.40 1.32 1.33
D+ 1.13+ 1.14+ 1.14+ 131+ 1.29+ 1.30+ 1.33+ 1.29+ 1.32+
STAB 0.048 0.031 0.032 0.076 0.041 0.035 0.048 0.036 0.01

Bei vergleichbaren AGR-Werten liegen die Verkirzungsgeschwindigkeiten des Muskels fur
SOL Uber den Werten fir GAM, trotz unterschiedlicher Fasertypverteilung. Wéahrend GAM
einen hohen Anteil an FT-Fasern besitzt (ca. 80 %), besteht SOL berwiegend aus langsam
zuckenden ST-Fasern. Aufgrund seiner groReren Gesamtmuskellange ist SOL jedoch in der
Lage in Summation eine hohe Muskelgeschwindigkeit und eine hohe AGR zu erzielen. Un-
terschiede im Muscle Gearing resultieren demnach sowohl aus Unterschieden in der Faser-
typverteilung, der initialen Muskelgeometrie als auch aus den Anderungen der Geometrie
wéhrend der Kontraktion. Zudem haben Untersuchungen ergeben (VAN LEEUWEN & SPOOR,
1992 und 1993), dass Muskeln mit groRerem Faserwinkel hohen intramuskuléren Druck gene-
rieren kdnnen, welcher wéhrend der Kontraktion zu wesentlichen Formveranderungen fiihren
kann. Dieses Verhalten wére fiir GAL eher kontraproduktiv, da durch dessen Muskelgeomet-
rie bereits der gewiinschte Effekt der schnellen Muskelldngenénderung eintritt. Wie die Er-
gebnisse (Abb. 5.51) zeigen, erreichen GAL und GAM trotz unterschiedlicher AGR Werte
gleiche Verkurzungsgeschwindigkeiten des Muskels. Alle drei Muskeln erreichen die gleiche
Muskellangenénderung (Abb. 5.52 rechte Spalte).
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Abb. 5.53: Mittelwerte und Standardabweichung der AGR
aus Tabelle 5.2 zur Veranschaulichung der Ubereinstim-
mung der Werte bei GAM (n = 10) und SOL (nh = 3) und
den abweichenden Werten bei GAL (n = 8).

Wie bereits angesprochen, zeigt Tabelle 5.2, dass keine einheitliche Tendenz in den AGR-
Werten bei sinkender Kontraktionskraft zu erkennen ist, womit der Aussage von Dick & WA-
KELING (2017), dass Kraft einen Pradiktor fur die Kontraktionsgeschwindigkeiten von Muskel
und Faser sowie fir das Gearing darstellt nur teilweise zugestimmt werden kann. Demgegen-
Uber steht die Tatsache, dass ein Geschwindigkeitszuwachs erst mit sinkender Kraft zu erken-
nen war. Vielmehr scheint wahrscheinlich, dass insgesamt zu geringe Kontraktionsintensita-
ten gewahlt wurden, um hier eine Tendenz erkennen zu kénnen. Allerdings sind die gewahl-
ten Lasten gut mit alltdglichen Belastungen vergleichbar. Die Werte des Muscle Gearings
liegen in guter Ubereinstimmung mit bisherigen Untersuchungen (u. a. RANDHAWA et al.
2013; Dick & WAKELING 2017).

In den modellierten Kontraktionsverldufen der konzentrischen Plantarflexionen ist zu erken-
nen, dass das Muscle Gearing von der aktuellen Kontraktionskraft abhangig ist. Die Ergebnis-
se der Modellierung werfen jedoch weitere Fragen auf, die zeigen, dass die Wirkungsweise
und der zu Grunde liegende Mechanismus des Gearings bislang nur recht ltickenhaft erforscht
und verstanden sind. Dies wird auch durch friihere Studien bestatigt, die fur einen bestimmten
Muskel keine Vorhersage einer AGR fir eine Kontraktion treffen konnten. Stattdessen vari-
iert die AGR von Kontraktion zu Kontraktion (Azizi et al. 2008; AzizI & ROBERTS 2014,
HoLT et al. 2016; Dick & WAKELING 2017). Die genauen Einflussfaktoren der Muskelform-
veradnderung und des Gearings bei einer Kontraktion sind bislang unklar, dennoch scheint der
komplexe Aufbau der Skelettmuskulatur von zentraler Bedeutung (ENG et al. 2018). Dartiiber
hinaus wird das Muscle Gearing von der dynamischen Interaktion der durch die Fasern gene-
rierten Krafte, der Kraftweiterleitung und dem elastischen Verhalten des intramuskuldren
Bindegewebes stark beeinflusst. Aufgrund der komplexen Struktur dieser Interaktionen sind
experimentelle Untersuchungen, die einzelne Komponenten isolieren, kaum moglich (ENG et
al. 2018). Eine Schllsselrolle kommt dabei nach HoLT et al. (2016) und ENG & ROBERTS
(2018) dem intramuskularen Bindegewebe und insbesondere der Aponeurose zu.

Im in dieser Arbeit verwendeten Muskelmodell wurde die Ausdehnung der Aponeurose ledig-
lich in longitudinaler Richtung implementiert. Die Ausdehnung in transversaler Richtung
(Kapitel 2.4.1 und 2.5), wurde nicht berucksichtigt. Daher geht die berechnete Muskeldicke
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ausschlieBlich aus der Veranderung von Faserldange und Faserwinkel hervor. Auswirkungen
durch Kompression oder Veranderungen der Druckbedingungen innerhalb des Muskels (Ka-
pitel 3.3.1) flieBen in die Berechnungen nicht ein. Um das Kontraktionsverhalten des Muskels
noch detaillierter und realitatsnaher zu modellieren, kénnten die mechanischen Eigenschaften
der Aponeurose in der Modellierung der Formveranderung des Muskels bei dynamischen
Kontraktionen zukinftig beriicksichtigt werden. DicK & WAKELING (2017) und RANDHAWA
et al. (2013), schétzen den Einfluss der Aponeurose auf die Muskelgeometrie aufgrund ihrer
geringen Ausdehnung im Vergleich zur Verkirzung der Muskelfasern hingegen als eher ge-
ring ein.

Um weitere Einblicke in das Verhalten des Muskels bei dynamischen Kontraktionen zu erhal-
ten und ein tieferes Verstdndnis des Muscle Gearings zu entwickeln, muissten weitere dynami-
sche Messungen mit variierenden Lasten durchgefiihrt werden. Die hier betrachteten Intensi-
taten von etwa 20 % der Maximalkraft reichen nicht aus, um systematische Aussagen Uber das
Kontraktionsverhalten bei Plantarflexionen treffen zu kdnnen und deutliche Unterschiede in
den Kontraktionsgeschwindigkeiten zu erkennen. Dennoch ist das Muskelmodell in der Lage,
als Messinstrument flr diese Untersuchungen zu dienen, um eine gréfRere Variabilitdt der
Kontraktionsanforderungen zu erhalten. Insbesondere das komplexe Zusammenspiel aus kon-
traktilen, serien- und parallelelastischen Elementen unter variierenden mechanischen Bedin-
gungen bendtigt noch weiterer Untersuchungen. Ultraschallmessungen stellen diesbeziiglich
eine wichtige Untersuchungsmethode dar, da Veranderungen von Muskel-, Faser- und Apo-
neurosenlangen sowie Faserwinkel simultan bestimmt und so die jeweiligen Verkiirzungsge-
schwindigkeiten berechnet werden kénnen. Zukinftige Arbeiten kdnnten darauf abzielen dy-
namische Kontraktionen dreidimensional zu charakterisieren und entsprechende Muskelmo-
delle zu entwickeln, um die mechanischen Effekte der Basiseigenschaften des Muskelgewe-
bes darzustellen und zu klaren. Die vorliegenden Ergebnisse stellen Daten einer der ersten
Untersuchungen am Menschen dar, die zum besseren Verstandnis und zur Unterstiitzung der
theoretischen Mechanismen der Formveranderung des Muskels bei Kontraktionen beitragen
kdnnen. Bisherige Untersuchungen waren berwiegend in situ Experimente unter kontrollier-
ten Laborbedingungen (Azizi et al. 2008; Az1zI & ROBERTS 2014; HOLT et al. 2016; ENG &
ROBERTS 2018), die die komplexen Zusammenhange dynamischer Architekturveranderungen
in vivo nicht in ihrer Ganzheit erfassen konnten.

Zusammenfassend konnen die meisten Ansétze des Muscle Gearings durch die vorliegende
Studie bestétigt werden. Vergleichbar mit den Ergebnissen friiherer Studien zeigt sich auch
hier, dass die Veranderung der Muskelgeometrie zu einer Variation des Muscle Gearings in-
nerhalb des Muskels beitragt. Der Anstieg der Faserkraft resultiert in einer Abnahme der
Muskeldicke und in einer Ausdehnung in der Breite, was zu einer reduzierten Faserrotation
und einer niedrigeren AGR des Muskels fuhrt. In Kontrast dazu wird mit geringer kontraktiler
Kraft eine Zunahme der Muskeldicke mit Faserrotationen zu gréfieren Faserwinkeln assozi-
iert, um eine hohere AGR und gréRere Kontraktionsgeschwindigkeiten zu erreichen. Die vari-
ablen, kraftabhéngigen Formveranderungen in pennaten Muskeln wahrend einer Kontraktion
stellen eine Wirkungsweise der Muskulatur dar, in der der Kompromiss zwischen Kraft und
Geschwindigkeit selbstreguliert ist, um den mechanischen Anforderungen der Kontraktion
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gerecht zu werden (Azizi et al. 2008). Allerdings zeigen die vorgestellten Ergebnisse, dass
Aussagen Uber das Kontraktionsverhalten eines Muskels nicht allein auf der Basis des AGR-
Wertes getroffen werden kdnnen, sondern dass weitere Faktoren wie die initiale Muskelgeo-
metrie und die Muskelgeometrieveranderung bei Kontraktion berticksichtigt werden mussen.
Weitere empirische Messungen sind notwendig, um auch die regionale Heterogenitét inner-
halb des Muskels und dadurch begriindete Formveranderungen besser verstehen zu kénnen
und den Einfluss der Variation in der Muskelarchitektur auf das Muscle Gearing quantifizie-
ren zu kénnen (ENG et al. 2018).

5.2 Verallgemeinerung der Abhé&ngigkeit des Muskelfaserwinkels von der
Muskelfaserkraft und der Muskelfaserlange

Eingangs der Arbeit wurde das optimistische Ziel formuliert, eine GesetzmaRigkeit zu finden,
die die Veranderung des Muskelfaserwinkels als Funktion der Muskelfaserkraft (Kontrakti-
onsintensitat) und der Muskelfaserlange beschreibt. Bei der Darstellung der Messergebnisse
(Kapitel 3.3) konnte bereits ein quadratischer Zusammenhang zwischen Faserldnge und Fa-
serwinkel erkannt werden, der den Ausgangspunkt fiir die iterative Berechnung der Parameter
der kontraktilen Komponenten des Muskelmodells bildet. Aufgrund der guten Ubereinstim-
mung der berechneten Modellwerte mit den realen Messwerten und des breiten Anwendungs-
spektrums des Modells sowohl bei isometrischen als auch bei konzentrischen Plantarflexio-
nen, kdnnen die Ergebnisse zu einer Verallgemeinerung der Abhangigkeit des Faserwinkels
von der Muskelfaserkraft und der Muskelfaserlange herangezogen werden. Diese Verallge-
meinerung kann mathematisch tber ein Polynom zweiten Grades in zwei Variablen beschrie-
ben werden. Nachfolgend sind die dreidimensionalen Funktionen sowie die zugehdrigen Fla-
chen fur alle drei Muskeln des m. triceps surae dargestellt (Abb. 5.54-5.60). In den Contour-
Plots sind die Messwertreihen von Faserkraft und Faserlange bei den Gelenkwinkeln von 50°-
120° Sohlenwinkel fur die jeweiligen Muskeln entsprechend des Farbkonzepts abgebildet.
Die Funktionen konnen als Basis fiir die Modellierung verschiedener Plantarflexionen dienen
und stellen eine allgemeine GesetzmaRigkeit zur Beschreibung des Zusammenhangs zwischen
Faserwinkel, Faserlange und Faserkraft dar.

In den Funktionstermen und den dadurch determinierten Fl&dchen sind die spezifischen Cha-
rakteristika der einzelnen Muskeln gut erkennbar. Die &hnliche Kontraktionsdynamik von
GAM und SOL sowie der kleinere absolute Faserwinkel von GAL wird auch durch die Ver-
allgemeinerung gut abgebildet.
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m. gastrocnemius lateralis

Fur GAL gilt folgende GesetzméaRigkeit (51) fur den Muskelfaserwinkel ar in Abhangigkeit
von der Muskelfaserkraft Fr und der Muskelfaserlange Ig, die sich in den Abbildungen 5.54
und 5.55 widerspiegelt.

a, (F.,1.) =—0.7925F.% +0.21771.2 —2.046F._ +12.55F. —6.003]. +39.4  (51)

140
25 —

135

20 — =30

Muskelfaserwinkel [°]

0.6 6
0.4 7
0.2

8
Muskelfaserkraft F/Fmax Muskelfaserléange [cm]

ADbb.5.54: Winkel-Kraft-Langen-Relation des m. gastrocnemius lateralis.
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Abb.5.55: Contour-Plot von GAL mit den quadratischen Zusammenhangen von Faserlédnge
und Faserwinkel bei den Gelenkwinkelstellungen von 50°-120° Sohlenwinkel (blau) und zu-
gehdriges Polynom zur Bestimmung des Faserwinkels in Abhdngigkeit der Faserkraft und der
Faserlange.
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m. gastrocnemius medialis

Analog zu GAL gilt fir GAM der nachfolgende Zusammenhang (52) zwischen den drei Ar-
chitekturparametern mit der entsprechenden Veranschaulichung in den Abbildungen 5.56 und
5.57.

o, (F.,1.) =0.05796F.2 +1.313.% —0.9961F.|_ + 2.852F. —19.23|_ +80.06  (52)
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ADbb.5.56: Winkel-Kraft-L&angen-Relation des m. gastrocnemius medialis.
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Abb.5.57: Contour-Plot von GAM mit den quadratischen Zusammenhédngen von Faserlange
und Faserwinkel bei den Gelenkwinkelstellungen von 50°-120° Sohlenwinkel (rot) und zuge-
horiges Polynom zur Bestimmung des Faserwinkels in Abhangigkeit der Faserkraft und der
Faserlange.
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m. soleus

Ebenso kann fir SOL der Muskelfaserwinkel in Abhangigkeit von Faserkraft und Faserlange

ausgedriickt und verbildlicht werden (Abb. 5.58 und 5.59)
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Abb.5.58: Winkel-Kraft-Langen-Relation des m. soleus.
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Abb.5.59: Contour-Plot von SOL mit den quadratischen Zusammenhéngen von Faserlange
und Faserwinkel bei den Gelenkwinkelstellungen von 50°-120° Sohlenwinkel (grin) und zu-
gehoriges Polynom zur Bestimmung des Faserwinkels in Abhangigkeit der Faserkraft und der

Faserlange.
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5.3 Limitationen des Muskelmodells der Plantarflexoren

Nachdem in den vorausgegangenen Kapiteln die Ergebnisse der Muskelmodellierung fir iso-
metrische und konzentrische Plantarflexionen vorgestellt wurden und eine GesetzmaRigkeit
zur Beschreibung der Abhéngigkeit des Faserwinkels von der Kontraktionskraft und der Fa-
serlange gefunden werden konnte, werden nachfolgend die wichtigsten Limitationen des Mo-
dells analysiert. Die Limitationen kdnnen einerseits als Erklarung fiir die auftretenden Abwei-
chungen zu den Messwerten gesehen werden, andererseits sollen sie als Motivation und An-
sporn fur nachfolgende Arbeiten dienen, das Modell zu verfeinern und die Kontraktionsdy-
namik noch realitatsnaher zu modellieren.

Die groBte Ungenauigkeit des Modells, ahnlich wie in den Modellen von HiLL (1948), OTTEN
(1988), MAGANARIS et al. (1998), KAwAKAMI (2000) und BLAZEVICH et al. (2006) besteht
sicher in der Annahme eines zweidimensionalen, linearen Faserverlaufs. NAMBURETE & WA-
KELING (2012) sprechen von einem S-formigen Verlauf der Faser zwischen oberflachlicher
und tiefliegender Aponeurose, dessen Krimmung sich bei Muskelkontraktion zur Gewahrleis-
tung der mechanischen Stabilitat aufgrund der Erhdhung des internen Muskeldrucks, verstéarkt
(SEJERSTED 1984; VAN LEEUWEN & SPOOR 1992; KAWAKAMI et al. 1998). MURAMATSU et al.
(2002b) beschreiben das Krimmungsverhalten der Faser entsprechend als konkav an der
oberflachlichen Aponeurose, als konvex an der tiefliegenden und als linear in der Mitte. Diese
Kriimmung wurde bereits bei weiteren Untersuchungen beschrieben (u. a. FUKUNAGA 1997;
KAWAKAMI 1998; STARK & SCHILLING 2010). MURAMATSU et al. (2002b), WANG et al.
(2009) und NAMBURETE et al. (2011) konnten dartiber hinaus zeigen, dass mit steigender
Kontraktionsintensitat und kirzerer Muskellange die Krimmung der Faser zunimmt, was al-
lerdings, je nach Muskel, lediglich zu einer Unterschatzung der Faserlange von weniger als
6 % (MURAMATSU et al. 2002b) und einem Fehler im Faserwinkel von etwa 1° (RANA et al.
2013) fuhren kann. Der S-formige Faserverlauf resultiert in einem kleineren Winkel beim
Schnittpunkt zwischen Faszikel und Aponeurose, wodurch der Verlust an Kontraktionskraft
bei der Ubertragung von der Faser auf den Muskel erheblich geringer ausfallt als bei der Be-
ricksichtigung des Faktors cos(ar). Das Anschmiegen der Faser an die Aponeurose ermdg-
licht so eine effektivere Kraftiibertragung, auch bei Muskeln mit pennater Architektur und
grolRen Faserwinkeln. Die Berechnung der Muskelkraft Gber das Produkt aus Faserkraft und
dem Faktor cos(ag) (Formel (2)) ist geometrisch unter der Annahme des linearen Faserver-
laufs mathematisch plausibel. In der Realitat nahert sich ar durch das flache Einfligen der
Faser in die Aponeurose jedoch eher 0°, wodurch die Muskelkraft etwa der Faserkraft ent-
sprechen wirde. Erste Ansétze das Kriimmungsverhalten zu bericksichtigen liefern RANA et
al. (2009), RANA & WAKELING (2011) und NAMBURETE et al. (2011) (ber einen automati-
schen Algorithmus, der die Faserkriimmung extrahiert. Die Krimmung der Fasern hangt nicht
nur von der Kontraktionsintensitat und der Muskelldnge ab, sondern auch von der betrachte-
ten Region innerhalb des Muskels. Nach NAMBURETE & WAKELING (2012) variiert der sig-
moidale Verlauf sowohl in Langsrichtung entlang des Muskelbauchs als auch in Querrich-
tung. Der unterschiedliche Krimmungsverlauf hangt vermutlich direkt mit den variierenden
initialen Faserwinkeln und Faserlangen je nach Muskelregion zusammen. Um dies in der Mo-
dellierung zu berticksichtigen, sind finite Elemente Modelle notwendig (z. B. OTTEN 1988).
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Die Variation in der Faserorientierung im Verlauf der Muskellange konnte in mehreren Stu-
dien nachgewiesen werden (u. a. NARICI et al. 1996; MAGANARIS et al. 1998; KAWAKAMI et
al. 2000; MURAMATSU et al. 2002b; HODGSON et al. 2006; SINHA et al. 2006; SHIN et al. 2009;
RANA et al. 2013; Azizl & DESLAURIERS 2014; THOMAS et al. 2015; BOLSTERLEE et al. 2018).
Bei der hier vorgestellten Modellierung wurde Homogenitat bei den Faserlangen und Faser-
winkeln Gber die gesamte Muskelldnge angenommen. In den Untersuchungen zu den regiona-
len Unterschieden in der Muskelgeometrie der drei Muskeln des m. triceps surae wurden vor-
rangig langere Fasern und kleinere Faserwinkel in der distalen Region bei GAL und GAM
gefunden (MAGANARIS et al. 1998; MURAMATSU et al. 2002b), wéhrend die Struktur von SOL
bei Weitem komplexer erscheint (FINNI et al. 2003b; FINNI 2006; HODGSON et al. 2006; RANA
et al. 2013; BOLSTERLEE et al. 2018). Um der eigentlichen Architektur gerecht zu werden,
misste man auch hier eine finite Elemente Modellierung anwenden (OTTEN 1988) oder das
Modell aus mehreren Segmenten aufbauen, die die jeweilige Muskelgeometrie der entspre-
chenden Region reprasentieren. Unter dieser Voraussetzung miussten die Architekturparame-
ter fir jedes Segment bestimmt und das Modell separat angewendet werden. Eine solche
Segmentierung stellt insbesondere fir SOL aufgrund seiner hohen Komplexitét sicher eine
Herausforderung dar.

Bei der Kontraktion finden sowohl die Rotation der Muskelfasern als auch die Formverande-
rungen des Muskels in allen drei Dimensionen statt. Durch das hier vorgestellte planare Mo-
dell kénnen zwar keine Anderungen in der Tiefenstruktur des Muskels vorhergesagt werden,
die zweidimensionale Modellierung des Kontraktionsverhaltens bei isometrischen und kon-
zentrischen Kontraktionen stellt jedoch derzeit den einzigen zuverlassigen Zugang zur Analy-
se des Faserwinkel- und Faserlangenverlaufs dar. Die fur die Modellierung notwendigen Pa-
rameter konnen Uber zweidimensionale Messverfahren hinreichend genau erfasst werden,
sodass die Modellierung auf realitatsnahen Werten aufbaut.

Die fehlende dritte Dimension kénnte insbesondere hinsichtlich der Verdnderungen der
Aponeurose bei Kontraktion Informationen liefern und zu einem weiterfiihrenden Verstandnis
der Interaktion dieses serienelastischen Elements mit dem kontraktilen Element an der Kon-
traktionsdynamik beitragen. Nach RAITERI (2018) ist das Wissen (ber das Kontraktionsver-
halten der Aponeurose bislang noch recht lickenhaft und auch die Notwendigkeit ihrer Be-
ricksichtigung bei der Modellierung von Muskelkontraktionen ist noch nicht abschlieRend
geklart (u. a. RANDHAWA et al. 2013; DICK & WAKELING 2017). Um diese Licke zu schlie-
Ren, waren dreidimensionale Messverfahren und Modelle, wie in Kapitel 3.1 angedeutet, ge-
eignet. Allerdings ist es nach jetzigem Kenntnisstand technisch noch nicht zufriedenstellend
mdoglich, fur die dreidimensionale Modellierung zuverlassige und realitdtsnahe Parameter zu
quantifizieren. DICK & WAKELING (2018), VAN DEN LINDEN et al. (1998) und RANDHAWA &
WAKELING (2015) kommen daher zu dem Schluss, dass zweidimensionale Messverfahren fir
eine zuverlassige Quantifizierung und Modellierung der Muskelgeometrie und insbesondere
des Faserwinkelverlaufs ausreichend sind. Es gilt dabei dem Grundsatz der Modellierung zu
folgen, Modelle so einfach wie moglich, aber so komplex wie nétig zu gestalten im Hinblick
auf die Ziele, die mit der Modellierung verfolgt werden (HUlJING 1995).

Die Koaktivierung der Antagonisten (Dorsalflexoren) bleibt aufgrund des vernachlassigbaren
Einflusses im Modell unberiicksichtigt (WANK 2000; ARAMPATZIS et al. 2006).
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6 Zusammenfassung

Die Fahigkeit eines Muskels bei Kontraktion Kraft oder Geschwindigkeit zu generieren hangt
von seinen Architektureigenschaften, wie beispielsweise der Muskel- und Faserlange sowie
dem Muskelfaserwinkel — der Faserorientierung in Bezug zur Kraftwirkungsrichtung des
Muskels — ab (u. a. MAGANARIS & BALTZOPOULOS 1999). Diese strukturellen Eigenschaften
dominieren die Funktion eines Muskels (LIEBER & FRIDEN 2000) und stellen die wichtigsten
Eingangsparameter fur die Muskelmodellierung dar (z. B. Hoy et al. 1990). Aufgrund der
Volumenkonstanz der Muskelfasern kommt es bei der Faserverkiirzung zu einer Ausdehnung
des Faserumfangs. In pennater Muskulatur kommt es durch diese Ausdehnung und die dabei
entstehenden Zwangskréfte bei Kontraktion zu Faserrotationen zu einem gréReren Faserwin-
kel und zu einer erheblichen Anderung der Muskelgeometrie.

Das Ziel der vorliegenden Arbeit war einerseits die quantitative Beschreibung des Zusam-
menhangs von Gelenkwinkelstellung, Kontraktionsintensitat und der Muskelgeometrie der
drei Muskeln des menschlichen m. triceps surae und andererseits die Implementierung der
gefundenen Zusammenhénge in ein Muskelmodell zur Darstellung isometrischer und kon-
zentrischer Plantarflexionen. Dartiber hinaus sollte die Frage beantwortet werden, ob das iso-
metrische Kontraktionsverhalten eines Muskels auf sein Verhalten bei konzentrischen Kon-
traktionen (bertragbar ist und ob anhand isometrischer Messwerte das konzentrische Kontrak-
tionsverhalten der Plantarflexoren mit dem vorgestellten Muskelmodell modelliert werden
kann.

Die Beschreibung des genannten Zusammenhangs erfolgte auf Basis der umfangreichen in
vivo Quantifizierung der Veranderungen der Muskelarchitekturparameter Faserldnge und Fa-
serwinkel bei unterschiedlichen Kontraktionsbedingungen fiir m. gastrocnemius lateralis
(GAL), m. gastrocnemius medialis (GAM) und m. soleus (SOL). Durch die kontinuierliche
Erfassung des Kontraktionsverhaltens per Ultraschall, sowohl bei isometrischen Kontraktio-
nen bei verschiedenen Gelenkwinkelstellungen (50°-130°) und zunehmender Kontraktionsin-
tensitdt (0-100 % MVC) als auch bei konzentrischen Kontraktionen der Plantarflexoren,
konnte dieses Ziel realisiert werden. Es wurden eindeutige Veranderungen der Architekturpa-
rameter in Abhangigkeit von der Kontraktionsintensitdt und der Gelenkwinkelstellung im
oberen Sprunggelenk erkannt und qualitativ beschrieben. Bei isometrischen Kontraktionen
wurde eine deutliche Zunahme des Faserwinkels bis zum 2.5-fachen des initialen Winkels bei
gleichzeitiger Verkirzung der Faserlange auf knapp 60 % ihrer Ausgangslange festgestellt.
Die gemessenen Absolutwerte waren bei konzentrischen Kontraktionen flr den Faserwinkel
Kleiner bzw. fur die Faserlange groRer als bei isometrischen Kontraktionen, wobei die relati-
ven Anderungen der Architekturparameter bezogen auf die Ausgangswerte erheblich gréRer
ausfielen. Die Anderung der Muskelgeometrie, mit einer VergroRerung des Faserwinkels um
mehr als das 3-fache des Ausgangswinkels und Faserverkiirzungen von tiber 50 % der Aus-
gangslange, tritt hauptsachlich nach Uberschreiten des Kraftmaximums ein. Sowohl fiir iso-
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metrische als auch flr konzentrische Kontraktionen konnte ein quadratischer Zusammenhang
zwischen Muskelfaserlange und Muskelfaserwinkel gefunden werden, der auf eine hohe Kor-
relation und die Wechselwirkung der beiden Parameter hinweist.

Ausgehend von dieser zuverlassigen Quantifizierung der beiden Muskelarchitekturparameter,
konnte das Ubergeordnete Ziel dieser Arbeit — die Darstellung und Implementierung des dy-
namischen Kontraktionsverhaltens der Plantarflexoren in ein Modell des Muskel-Sehnen-
Komplexes fiir unipennate Muskeln — verwirklicht werden. Auf Basis der isometrisch gemes-
senen Architekturparameter und des quadratischen Zusammenhangs von Muskelfaserlange
und Muskelfaserwinkel kénnen mit dem entwickelten Muskelmodell sowohl isometrische als
auch konzentrische Plantarflexionen bei unterschiedlichen Sohlenwinkeln und Kontraktions-
intensitdten realitatsnah modelliert werden. Die Implementierung des dynamischen Verlaufs
der isometrisch gemessenen Faserorientierung und der Faserlange in Abhangigkeit der mo-
mentanen Lange und Kontraktionskraft des Muskel-Sehnen-Komplexes, bildet dabei den
Ausgangspunkt der Modellierung. Dazu wurden der Kraft-Zeit-Verlauf, der fur den Proban-
den bei der Kontraktion individuell gemessen wurde sowie die probandenspezifischen Para-
meter zur Rekonstruktion der FuBgeometrie zur Berechnung des Gelenkmoments und der
eigentlichen Muskelkraft verwendet. Die Muskelgeometrie, bestehend aus den Parametern
Muskelfaserlange, Muskelfaserwinkel, Sehnen-, Aponeurosen- und Muskelldnge wurde itera-
tiv aus der Lange des Muskel-Sehnen-Komplexes berechnet, die sich Uber ein trigonometri-
sches Geometriemodell des Fulles aus dem Positions-Zeit-Verlauf des Lastschlittens ergibt.
Die serienelastische Komponente wurde im Modell {ber einen quadratischen Ansatz inte-
griert, sodass neben der Muskel- und Faserkraft auch die Langen und Kontraktionsgeschwin-
digkeiten der kontraktilen und serienelastischen Strukturen bestimmt werden kdnnen.

Die Gegenuberstellung von einer isometrischen und einer konzentrischen Kontraktion konnte
zeigen, dass sowohl der Faserwinkel als auch die Faserldnge bei vergleichbaren Kontrakti-
onsbedingungen hinsichtlich der Kontraktionsintensitat und des Sohlenwinkels in einem ver-
gleichbaren Wertebereich liegen und sich der Verlauf der beiden Architekturparameter nicht
unterscheidet. Diese Vergleichbarkeit der Architekturparameter bei allen drei Muskeln des
m. triceps surae erlaubt die Ubertragung des Kontraktionsverhaltens von isometrischen Plant-
arflexionen auf das Verhalten des Muskels bei konzentrischen Kontraktionen und ermdéglicht
die Modellierung konzentrischer Kontraktionen mit den isometrisch gemessenen Architektur-
parametern Muskelfaserwinkel und Muskelfaserléange als Berechnungsgrundlage.

Das Muskelmodell bietet die Mdglichkeit die Geometrieverdnderungen der einzelnen Mus-
keln des m. triceps surae bei isometrischen und konzentrischen Plantarflexionen darzustellen,
um ein besseres Verstdndnis des Kontraktionsverhaltens von Muskel und Sehne zu erlangen
und die Kontraktionsdynamik mdglichst realistisch zu modellieren. Es ermdglicht eine Dar-
stellung des Zeitverlaufs der Muskelkontraktion des gesamten Muskel-Sehnen-Komplexes,
der die Faserverkiirzung und das Aufstellen der Muskelfaser abbildet und so die Chance bie-
tet, verschiedene Kontraktionsbedingungen zu vergleichen. Die Berechnungen des Modells
liefern den Zusammenhang zwischen Muskelfaserwinkel, Muskelfaserlange und Muskelfa-
serkraft und die Ergebnisse konnen trotz der genannten Limitationen des Modells die fehlende
Integration eines dynamischen Muskelfaserverlaufs in Muskelmodellen (u. a. GUNTHER &
RUDER 2003) ersetzen.
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Wie wichtig die Implementierung eines dynamischen Kontraktionsverlaufs fir eine realitéts-
nahe Muskelmodellierung ist, wurde im Verlauf der Arbeit hinreichend beschrieben. Insbe-
sondere dynamische Veranderungen des Muskelfaserwinkels mussen beriicksichtigt und ent-
sprechend modelliert werden, da sonst die Natur der Muskelverkiirzung nicht zufriedenstel-
lend dargestellt werden kann und die Kontraktionsdynamik nur unzureichend nachgezeichnet
wird. Die Rotation der Muskelfasern wahrend der Kontraktion bringt zahlreiche funktionelle
Implikationen mit sich, die mithilfe dieses Modells veranschaulicht und erkléart werden kon-
nen. Muskelverkiirzungen, wie sie fur eine Vielzahl menschlicher Bewegungen benétigt wer-
den, kdnnen ohne die Rotation der Muskelfasern nicht realisiert werden. Die Modellierungs-
ergebnisse der konzentrischen Kontraktion zeigen eine sehr gute Ubereinstimmung zu alltag-
lichen Bewegungen wie beispielsweise dem Gehen, was fiir eine Ubertragbarkeit des Modells
flr die Simulation menschlicher Bewegungen spricht. Dartiber hinaus hat die Faserrotation
einen entscheidenden Einfluss auf die Kontraktionsgeschwindigkeit der Fasern in Bezug zur
Verkirzungsgeschwindigkeit des gesamten Muskels (Muscle Gearing). Die Fiederung erlaubt
Faszikeln sich mit einer geringeren Geschwindigkeit zu verkdirzen, als der gesamte Muskel
(Azizi et al. 2008). Dabei ermdglichen variable Muskelgeometrieveranderungen und entspre-
chende Formveranderungen der Muskulatur eine Anpassung der Kontraktionsdynamik an die
gegebenen Kontraktionsbedingungen hinsichtlich der Kraft- oder Geschwindigkeitsprodukti-
on. Entsprechend kann der Faserwinkelverlauf als Funktion der Faserkraft und der Faserldnge
dargestellt werden. Uber die Ergebnisse des Muskelmodells konnte fiir diesen Zusammenhang
eine allgemeingultige GesetzmaRigkeit gefunden werden, die fir jeden Muskel des m. triceps
surae den Muskelfaserwinkel in Abhangigkeit der Muskelfaserkraft und der Muskelfaserlange
uber ein Polynom zweiten Grades in zwei Variablen mathematisch beschreibt. Diese Gesetz-
maRigkeit kann als Grundlage fir die Modellierung und Darstellung weiterer isolierter Plant-
arflexionen gesehen werden oder auch als Ausgangspunkt fir die Analyse allgemeiner Bewe-
gungen unter Beteiligung der Plantarflexoren dienen.

Die Untersuchungen dieser Arbeit liefern durch die kontinuierliche Erfassung der Anderun-
gen der Architekturparameter Muskelfaserlange und Muskelfaserwinkel aller drei Muskeln
des m. tricpes surae wichtige Erkenntnisse Uber dessen Kontraktionsdynamik bei isometri-
schen und konzentrischen Kontraktionen. Die Messungen umfassen dabei das komplette
Spektrum der Kontraktionsintensitat und der mdglichen Gelenkwinkelstellungen im oberen
Sprunggelenk und beschreiben damit wichtige Ergebnisse fur die Modellierung aktiver Mus-
kelkontraktionen. Dabei wurden die Muskeln m. gastrocnemius lateralis, m. gastrocnemius
medialis und m. soleus, die malRgeblich an der Plantarflexion beteiligt sind, in vivo unter-
sucht, getrennt voneinander betrachtet und ihr jeweiliges charakteristisches Kontraktionsver-
halten abgebildet. Die Untersuchungen ergeben, dass die Architektur von GAL deutlich von
der Architektur von GAM und SOL abweicht. Mit wesentlich langeren Fasern und geringeren
Faserwinkeln ist GAL vornehmlich fiir schnellkréftige Kontraktionen und einen grof3en Kon-
traktionshub verantwortlich, wéhrend GAM und SOL bei kiirzeren Faserlangen und gréReren
Faserwinkeln fur die Kraftproduktion prédestiniert sind.
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Ungeachtet der sehr guten Ubereinstimmung von Mess- und Modellwerten bedarf es noch
weiterer Forschungsarbeit, um die reale Dynamik des Kontraktionsverhalten und das komple-
xe Zusammenspiel aus kontraktilen, serien- und parallelelastischen Elementen unter variie-
renden mechanischen Bedingungen besser verstehen und schlieflich auch in Muskelmodelle
implementieren zu kdnnen. Die vorliegende Arbeit stellt hierfur durch die Bestimmung und
Implementierung spezifischer biomechanischer und architektonischer Muskeleigenschaften
einen weiteren Schritt in Richtung realitdtsnaher Muskelmodellierung dar. Zukinftige For-
schungsarbeit konnte darauf abzielen, mit verbesserter Bildverarbeitung und neuesten Verfah-
ren dynamische Kontraktionen dreidimensional zu charakterisieren und zu modellieren, um
bisherige Idealisierung und Abstraktion zu minimieren. Hinsichtlich der Effizienz des Analy-
seprozesses wird die Zukunft der Quantifizierung von Muskelarchitekturparametern sicher bei
automatischen Tracking-Verfahren liegen (CRONIN & LICHTWARK 2013), die eine noch grole-
re Datengrundlage an Parametern zur Verfeinerung der bisherigen Erkenntnisse und Muskel-
modelle liefern kdnnen und so zu einem vertieften Verstandnis der Komplexitat der Kontrak-
tionsdynamik beitragen.
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