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1 Einleitung und Motivation 

Menschliche Bewegung ist der zentrale Forschungsgegenstand der Sportbiomechanik. Insbe-

sondere das detaillierte Verständnis über die Entstehung von Bewegung weckt dabei das Inte-

resse von Wissenschaftlerinnen und Wissenschaftlern.  

Allgemein wird Bewegung durch die Kontraktion von Skelettmuskeln ermöglicht. Die wäh-

rend der Kontraktion entwickelte Kraft wird über Gelenke auf die Gliedmaßen übertragen und 

führt im Zusammenspiel mit der Schwerkraft zur Bewegung der Extremitäten. Dabei sind die 

mechanischen Prozesse, die während einer Kontraktion im Inneren eines Muskels ablaufen 

deutlich komplexer, als diese Aneinanderreihung von Aktionen vermuten lässt. Insbesondere 

die Muskelmechanik spielt für die Kontraktionsdynamik und damit für die Kraftgeneration 

eine entscheidende Rolle und wird in hohem Maße durch die Geometrie – die Länge 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 Muskelkräften und Kontraktionsverläufen 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; 

HUIJING 1995; KRAMER 2012; SIEBERT et al. 2015) bieten eine Möglichkeit, Einblick in die 

im Inneren der Muskulatur ablaufenden Prozesse der Kraftentwicklung zu erhalten. Auf Basis 

bestimmter Architekturparameter (Muskellänge, Faserlänge und -winkel etc.) greifen sie die 

Muskelgeometrie auf, bilden das Kontraktionsverhalten ab und tragen so zum Verständnis der 

mechanischen Eigenschaften der inneren Strukturen bei. Die Parameter für die Modelle ent-

sprechen soweit möglich und sinnvoll muskelphysiologischen Größen (WANK 2000). Nach 

GÜNTHER (1997) ist die Modellierung der Muskulatur für die Fragestellung nach dem Zustan-

dekommen von Bewegung und der Bewegungskontrolle biologischer Wesen für 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 über 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 für die Leistungsfähigkeit und die funktionelle Charakteristik des Ske-

lettmuskels entscheidend. Kraftproduktion und Kontraktionsgeschwindigkeit eines Muskels 

werden durch sie maßgebend beeinflusst. Bei pennater Muskelstruktur wird die Kraft durch 

den Winkel zwischen Kraftwirkungsrichtung der Faser und Kraftwirkungsrichtung des Mus-

kels, den so genannten Muskelfaserwinkel αF, näherungsweise um den Faktor cos(αF) redu-

ziert (NARICI 1999). In den klassischen HILL-Modellen wird bei unipennater Muskelgeometrie 

der Faserwinkel über den Kontraktionsverlauf hinweg als konstant angesehen. Zahlreiche 

Untersuchungen zeigen jedoch, dass dies nicht der eigentlichen Kontraktionsdynamik ent-

spricht. Der Faserwinkel ändert sich systematisch in Abhängigkeit von der Muskellänge (Ge-

lenkwinkelstellung) und der Kraftproduktion (Kontraktionsintensität) bei isometrischen und 
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konzentrischen Kontraktionen (WAGEMANS & VAN LEEMPUTTE 1989). In bisherigen Untersu-

chungen konnten bei Kontraktion teilweise Vergrößerungen des Faserwinkels um das 2.5-

fache des initialen Winkels festgestellt werden (z. B. NARICI et al. 1996). 

Muskelverkürzungen, die bei alltäglichen Bewegungen wie dem Gehen, Laufen oder dem 

Zehenstand beobachtet werden, wären ohne einen dynamischen Verlauf des Faserwinkels 

nicht realisierbar. Verkürzt sich eine Faser und ändert gleichzeitig ihren Ansatzwinkel, führen 

beide Effekte gleichermaßen zu unabhängigen, sich addierenden Längenänderungen (HUIJING 

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 Extremität für tägliche 

und intensive Aktivitäten darstellen. 

Trotz der nachweislichen Abhängigkeit der Faserlänge und des Faserwinkels von der Ge-

lenkwinkelstellung und damit von der Ausgangslänge des betrachteten Muskels, sowie von 

der Kontraktionsintensität, bemerkten bereits EPSTEIN & HERZOG (1998), dass in den meisten 

Muskelmodellen der Faserwinkel in Abhängigkeit von Kraft und Muskellänge nicht bekannt 

ist bzw. nicht berücksichtigt wird. An dieser Tatsache hat sich nach aktuellem Wissenstand 

bis heute, nicht zuletzt aufgrund fehlender zuverlässiger Parameter für die Modellierung eines 

dynamischen Muskelfaserverlaufs, kaum etwas geändert. 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 Faserlänge, Faserwinkel und Muskeldicke des m. gastrocnemius lateralis,  

m. gastrocnemius medialis und des m. soleus in Abhängigkeit der Gelenkwinkelstellung  

(50°-130° Sohlenwinkel) und der Kontraktionsintensität (0-100 % der maximal willkürlichen 

Kontraktion (MVC)), andererseits deren Implementierung in ein komplexes Muskelmodell für 

unipennate Architektur. Dabei soll ein dynamischer Muskelfaserverlauf bei isometrischen und 

konzentrischen Kontraktionen der Plantarflexoren dargestellt werden, wodurch die Verände-

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 übertragen lässt und ob anhand isometrischer Messwerte das kon-

zentrische Kontraktionsverhalten modelliert werden kann. Die Berechnungen des Modells 

liefern den Zusammenhang zwischen Muskelfaserwinkel, Muskelfaserlänge und Muskelfa-

serkraft, der für die Formulierung einer allgemeingültigen Gesetzmäßigkeit zur Bestimmung 

des Faserwinkels in Abhängigkeit der Faserlänge und -kraft genutzt werden soll.   

 

Simulationsergebnisse sind stark von den eingesetzten Parametern abhängig. Zuverlässige 

und realitätsnahe Parameter sind für das Modellieren unausweichlich und stellen die Grundla-

ge für eine erfolgreiche Abbildung der Realität der Bewegung dar. Präzise Informationen über 

die Veränderungen der Muskelarchitekturparameter bei der Kontraktion sind essentiell für 

eine exakte und realitätsnahe Modellierung der Kontraktionsdynamik (ZAJAC 1989). Um die 
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biomechanischen und architektonischen Eigenschaften durch die im Muskelmodell enthalte-

nen Parameter bestmöglich repräsentieren zu können, werden diese zunächst mittels Ultra-

schall bei kontinuierlicher Erfassung des Kontraktionsverlaufs quantifiziert. Ultraschall als 

hochauflösendes, bildgebendes, aber nicht invasives Verfahren ist insbesondere bei 

(uni)pennaten Muskeln bereits seit einigen Jahren ein valides und reliables Mittel zur Be-

stimmung der Veränderung von Faserlänge und Faserwinkel bei willkürlichen 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 während der Kontraktion bei alleiniger Betrachtung des gemesse-

nen Gelenkmoments jedoch unmöglich. Über ein Geometriemodell des menschlichen Fußes 

werden Gelenk- und Muskelmomenthebel zur Berechnung der Muskelkräfte berücksichtigt. 

Anhand der in vivo ermittelten Architekturparameter können dann aus den gemessenen Zeit-

verläufen von Kraft und Länge des Muskel-Sehnen-Komplexes die kontraktilen und serien-

elastischen Elemente über das Muskelmodell iterativ berechnet werden, wodurch sich Aussa-

gen über die Kontraktionsdynamik treffen lassen. Um die Ergebnisse der Modellierung zu 

optimieren, wurden im Modell die spezifischen Eigenschaften der drei hauptsächlich an der 

Plantarflexion beteiligten Muskeln des m. tricpes surae berücksichtigt, um die fehlende In-

tegration eines dynamischen Muskelfaserwinkelverlaufs in ein Muskelmodell (u. a. GÜNTHER 

& RUDER 2003) nachzuholen und so die Realität der Muskelkontraktion besser zu beschrei-

ben.  

 

Die vorliegende Arbeit beinhaltet die Grundlagen der Muskelphysiologie und der Biomecha-

nik der Muskelkontraktion (Kapitel 2), die für das Verständnis der Muskelmodellierung ent-

scheidend sind und beschreibt die wichtigsten Eigenschaften der im Muskelmodell integrier-

ten Komponenten des Muskel-Sehnen-Komplexes. Etwas ausführlicher wird auf das Muscle 

Gearing eingegangen, das die Fähigkeit pennater Muskulatur beschreibt, durch variable 

Formveränderungen und Anpassungen der Muskelgeometrie, flexibel auf die Kontraktionsan-

forderungen zu reagieren. 

In Kapitel 3 werden der Messaufbau sowie die Versuchsdurchführung 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 Fußgeometrie und dem eigentlichen Muskelmodell 

für unipennate Muskeln zur Modellierung der Plantarflexionen unterschieden.  

Die Modellierungen in Kapitel 5 stellen exemplarisch isometrische und konzentrische Kon-

traktionsverläufe dar und gehen vertieft auf das Muscle Gearing ein. Darüber hinaus bilden 

sie die Grundlage für die Beschreibung einer Gesetzmäßigkeit zur Bestimmung des Faserwin-

kels in Abhängigkeit von der Faserlänge und der Faserkraft. 

 

Die Untersuchungen der vorliegenden Arbeit ermöglichen mittels kontinuierlicher Ultraschal-

lerfassung der Änderungen von Muskelfaserlänge und Muskelfaserwinkel während der Kon-

traktion die Darstellung der Kontraktionsdynamik aller drei Muskeln des m. tricpes surae. 
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Dabei werden die Architekturparameter über das komplette Spektrum der Kontraktionsinten-

sität und der möglichen Gelenkwinkelstellungen im oberen Sprunggelenk beschrieben. Die 

gefundenen Zusammenhänge zwischen Gelenkwinkelstellung, Kontraktionsintensität und 

Muskelgeometrie werden in ein Muskelmodell implementiert und darauf aufbauend können 

erste Aussagen über einen Vergleich der Kontraktionsdynamik bei isometrischen und kon-

zentrischen Kontraktionen und über das Muscle Gearing getroffen werden.  
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2 Muskelphysiologie und Biomechanik der Muskelkontraktion 

Die maßgebliche 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 für die Form und Funktion des Muskels (EPSTEIN & HERZOG 1998). Die 

Skelettmuskulatur kann willentlich kontrolliert werden und sich bei Stimulation durch einen 

Nerv verkürzen. Die Verkürzung eines Muskels und die damit verbundene Kraftproduktion 

werden als Muskelkontraktion bezeichnet. Bei der Kontraktion kann der Muskel entweder 

große Kräfte entwickeln oder sich mit hoher Geschwindigkeit bzw. über große Strecken ver-

kürzen. Dabei haben die Muskelarchitektur und die Verteilung der Muskelfasertypen ent-

scheidenden Einfluss. 

Im nachfolgenden Kapitel werden die Grundlagen für das Verständnis der späteren Ausfüh-

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 Über-

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 

nächst kleinere Struktur, das Muskelfaserbündel umfasst mehrere Muskelfasern und ist vom 

Perimysium ummantelt. Eine andere Bezeichnung für ein Faserbündel ist das Faszikel. Die 

einzelne Muskelfaser wird vom Endomysium umgrenzt, das die Fasern mit dem Faszikel ver-

bindet. Aufgrund dieser Verbindung gelten für die einzelnen Muskelfasern vergleichbare ar-

chitektonischen Eigenschaften wie für 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 dünne (Aktin) Eiweißfilamente. Bei der Kontraktion des Mus-

kels, der Kraftproduktion, verkürzen sich die Sarkomere unter Energieverbrauch. Der moleku-

lare Mechanismus der Kraftproduktion kann durch den Querbrückenzyklus von HUXLEY 

(1957) und das Filamentgleiten erklärt werden. An dieser Stelle werden nur die wesentlichen 

Punkte der Theorie von HUXLEY aufgegriffen. Die Myosinköpfe binden an die Aktinfilamente 

und bilden dadurch Querbrücken. Das Filamentgleiten und die Krafterzeugung entstehen 

durch die Rotation der Myosinköpfe, bei der die dünnen Aktinfilamente gegen die dicken 

Filamente in Richtung des Sarkomerzentrums verschoben werden (Kraftschlag). Die  

Z-Scheiben nähern sich einander an – das Sarkomer verkürzt sich.  
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Nach der Bindung von Adenosintriphosphat (ATP) an die Myosinköpfe lösen sich die Quer-

brücken vom Aktin und es können durch das Binden des Myosinköpfchens an der nächsten 

Bindungsstelle des Aktins neue Querbrücken entstehen. Dieser Kontraktionszyklus wird fort-

gesetzt solange ATP zur Verfügung steht. Durch die Aneinanderreihung der Sarkomere und 

das sich ständige Wiederholen von Verbinden, Ziehen und Lösen der Myosinköpfchen am 

Aktinfilament, kommt es in Summe zu einer Verkürzung der Muskelfaser. 

Über 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 übertragen 

und führt letztlich zur Bewegung der einzelnen Gliedmaßen. 

 

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 übergeordnete Aufgabe des Skelettmuskels Kraft zu generieren, spezifiziert sich weiter in 

die Produktion hoher Kräfte bzw. in die Erzeugung hoher Verkürzungsgeschwindigkeiten. 

Form, Größe und Architektur des Muskels hängen dabei maßgeblich von der zu erfüllenden 

Aufgabe ab. Dabei wird die makroskopische Anordnung der Muskelfasern im Muskel in An-

lehnung an BLAZEVICH (2006) als Muskelgeometrie bezeichnet und häufig über die Faserlän-

ge, den Faserwinkel in Bezug zur Kraftwirkungslinie und den physiologischen Muskelquer-

schnitt (PCSA) charakterisiert (BOLSTERLEE et al. 2018). Die Muskelarchitektur drückt die 

gesamte Muskelstruktur inklusive der Muskelgeometrie, der Muskellänge und des Muskelvo-

lumens aus. Die entsprechende Muskelarchitektur ist für jeden Muskel charakteristisch und 

hat einen erheblichen Einfluss auf dessen Kraftproduktion (ROY & EDGERTON 1992; HUIJING 

1992). Der PCSA und die Architekturparameter Faserlänge und Faserwinkel sind muskelspe-

zifisch und für die jeweilige Funktion des Muskels optimiert (GANS & GAUNT 1991).  

https://www.springer.com/de/book/9783642016516
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Den meisten Muskeln ist der grundsätzliche Aufbau durch eine bestimmte Anzahl parallel 

angeordneter Muskelfasern mit einer durchschnittlichen Faserlänge gemeinsam, die in eine 

Aponeurose (Sehnenplatte) münden. Die Aponeurose geht jeweils in Ansatz- und Ursprungs-

sehne(n) über, die am Skelett fixiert sind (WANK 2000). Unterschieden wird die Skelettmus-

kulatur hauptsächlich in zwei grundlegende Formen in Bezug auf die Anordnung der Muskel-

fasern im Verhältnis 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 überein und die Muskelkraft kann über  

Muskel Faser
F F  (1) 

bestimmt werden. Bei Muskeln mit pennater Struktur verläuft die Faserachse und so die Wir-

kungsrichtung der Kraft, in einem deutlichen Winkel αF, 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(αF) geringer als die Summe der Kraft der einzelnen Fasern. Für die Berech-

nung der eigentlichen Kontraktionskraft des Muskels muss der Muskelfaserwinkel zu jedem 

Zeitpunkt bekannt sein, wobei Formel (2) sicher nur eine grobe, theoretische Näherung der 

eigentlichen Muskelkraft FMuskel darstellt. Aufgrund des sigmoidalen Faserverlaufs und des 

Anschmiegens der Faser an die Aponeurose wird die auf die Sehne übertragene Kraft durch 

die Fiederung deutlich weniger reduziert, als der Faktor cos(αF) suggeriert, wodurch zu große 

Kraftverluste vermieden werden.  

 cos( )Muskel Faser FF F    (2) 

 

Abb.2.2: Pennate Muskelstruktur mit Faserwinkel αF und Aponeurosenwinkel βA, 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 wäh-

rend der Kontraktion ändert, da diese Veränderungen die Kraftproduktion des Muskels direkt 

beeinflussen (EPSTEIN & HERZOG 1998). Im einfachsten Fall wird der Faserwinkel während 

Kraftwirkungslinie des Muskels 
Kraftwirkungslinie der Faser 
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der Kontraktion als konstant angenommen. Allerdings gibt es zahlreiche Belege dafür (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 Länge der Muskelfasern (Anzahl der Sarkomere), 

dem physiologischen Muskelquerschnitt und eben dem Faserwinkel in Bezug zur Wirkungsli-

nie des Muskels (LIEBER & FRIDÉN 2000; MAIRET et al. 2006). Diese Muskelarchitekturpara-

meter spezialisieren den Muskel auf Kraft oder Geschwindigkeit (WICKIEWICZ et al. 1983), 

wobei der Übergang fließend ist. Während fusiforme Muskeln aufgrund ihrer geringen An-

zahl parallel angeordneter Muskelfasern und ihrer günstigen Relation von Muskellänge zu 

Faserlänge große Längenänderungen (Hub) und höhere Kontraktionsgeschwindigkeiten bei 

vergleichbarer Kraft erreichen können, entwickeln pennate Muskeln durch die kürzeren Mus-

kelfasern und den größeren physiologischen Querschnitt deutlich höhere Kräfte bei geringe-

rem Hub und niedrigerer Verkürzungsgeschwindigkeit. Je größer der Muskelfaserwinkel, des-

to mehr Muskelfasern können parallel an den tendinösen Strukturen arrangiert werden und 

desto größer 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 Kraftübertragung durch die Sehne auf das Skelettsystem, bedingt durch 

die schräge Anordnung der Muskelfasern, ist die entwickelte Kraft dennoch höher als bei 

fusiformer Muskelstruktur (WANK 2000). Entsprechend den obigen Ausführungen unter-

scheiden sich auch die Kraft-Längen- bzw. Kraft-Geschwindigkeits-Verläufe fusiformer und 

pennater Muskeln (Abb. 2.3). 

 

 

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 Änderung der Faserlänge, des Faserwinkels und des physiologischen Querschnitts 

auf das Kontraktionsverhalten dargestellt. Bei doppelt so langen Fasern, jedoch nur halb so 

großem Querschnitt von Muskel A im Vergleich zu Muskel B, erreichen beide die gleiche 

maximale Leistung. Längenänderung und Kontraktionsgeschwindigkeit sind bei Muskel A 

deutlich größer als bei Muskel B, während 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 αF = 30° zur Kraftwirkungsrich-

tung angeordnet (vierfacher physiologischer Querschnitt und ein Viertel der Faserlänge). 

Muskel C erreicht die mit Abstand größte Kraft bei der geringsten Längenänderung und der 

niedrigsten Kontraktionsgeschwindigkeit (WANK 2000).  

 

Abb.2.4: Einfluss von Muskelfaserlänge, -winkel, und physiologischem 

Querschnitt auf das Kontraktionsverhalten eines Muskels mit identischem 

Volumen. Muskel A (fusiform): APhys = 1 cm2, lFaser = 4 cm; Muskel B 

(fusiform): APhys = 2 cm2, lFaser = 2 cm,; Muskel C (unipennat): APhys = 4 cm2, 

lFaser = 1 cm, αF = 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 Zwangskräften, verläuft auch ein Teil 

des Kontraktionsweges quer zu den Aponeurosen, so dass die Anordnung der Muskelfasern 

schräg zur Muskelwirkungslinie aus energetischer Sicht ungünstig 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 

Veränderung und der Quantifizierung des Muskelfaserwinkels (u. a. HUIJING 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 unberücksichtigt (u. a. HATZE 1977; BOBBERT et 

al. 1986; GÜNTHER 1997; PROCHEL 2009) oder wird häufig als konstant angenommen (u. a. 

ZAJAC 1989; DELP 1990; HOY et al. 1990; HUIJING 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 Abhängigkeit von Muskellänge (Gelenkwin-

kelstellung) und Kraftproduktion (Kontraktionsintensität) bei isometrischen Kontraktionen 

ändert. Dieser dynamische Muskelfaserwinkelverlauf wird jedoch nicht zuletzt aufgrund von 

mangelnder Datenlage in den meisten Muskelmodellen fälschlicherweise nur als konstante 

Größe berücksichtigt. Die Aussage von EPSTEIN & HERZOG (1998), dass in den meisten Mus-

kel-Skelett-Modellen der Faserwinkel als Funktion von Kraft und Muskellänge nicht bekannt 

ist, hat bis heute Gültigkeit. Um das große Forschungsinteresse in dieser Thematik besser ein-

ordnen zu können, sollen die Zusammenhänge und Folgerungen eines dynamischen Faser-

winkelverlaufs überblicksartig zusammengefasst werden. 

Aufgrund der Volumenkonstanz des Muskels und dem isovolumetrischen Verhalten der Fa-

sern (BASKIN & PAOLINI 1967) erhöht sich der Faserdurchmesser bei Verkürzung. Die Ver-

kürzung der Faser geht notwendigerweise mit einer Ausdehnung des Muskels in eine oder 

mehrere Richtungen einher. Durch die Verdickung der Muskelfasern während der Kontrakti-

on entstehen Querkräfte, die dazu führen, dass die Fasern rotieren und sich der Faserwinkel in 

Abhängigkeit von der Faserlänge und von der wirkenden Kraft vergrößert (HOPPE 1982), was 

zu einem Kontraktionsweggewinn führt. Nach den Ausführungen von WANK (2000) wirkt 

sich der oben angesprochene Energie- und Wegverlust aufgrund der schrägen Faserorientie-

rung in Realität deutlich geringer aus. Dennoch geht Energie durch die Dehnung von Binde-

gewebe während des Kontraktionsprozesses verloren, da das Gesamtvolumen des Muskels 

aufgrund der geringen Komprimierbarkeit des Faserlumens nahezu konstant bleibt. Auch 

wenn die schräge Anordnung der Fasern gewisse Kraftverluste mit sich bringt, ermöglicht ein 

größerer Faserwinkel eine größere Anzahl an parallel liegenden kontraktilen Fasern und damit 

einhergehend eine größere Muskelkraft. Diese Annahme wird durch Studien belegt, die im 

hypertrophierten Muskel größere Faserwinkel bei kürzeren Muskellängen nachweisen konn-

ten (ABE et al. 2000; AAGAARD et al. 2001; KAWAKAMI et al. 2006). Faserwinkel sind zudem 

sowohl muskel- als auch geschlechtsspezifisch sowie altersabhängig (BINZONI et al. 2001; 

KANEHISA et al. 2003; KAWAKAMI et al. 2006;). Ein guter Überblick über die Einflussfaktoren 

und Abhängigkeiten des Muskelfaserwinkels findet sich in BLAZEVICH (2006). 

Der technische Fortschritt ermöglicht in vivo Messungen zur Erfassung der Muskelarchitektur 

mittels Ultraschall oder Magnet-Resonanz-Tomographie (MRT), wo bis in die 90er Jahre In-

formationen über die Muskelarchitektur ausschließlich 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 Übertragbarkeit der Ergebnisse von 

Kadavern auf den lebenden Menschen ist allerdings mehr als fraglich und durch einige Ein-

schränkungen, wie beispielsweise den Fixierungsprozess, das Alter der Verstorbenen und der 
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fehlenden Möglichkeit 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 über die 

jeweilige Aponeurose in eine gemeinsame Sehne führen (BOJSEN-MØLLER et al. 2004). Diese 

einzigartige anatomische Konfiguration ermöglicht es drei Muskeln zur Kraftentwicklung an 

der Achillessehne beizutragen. Die Muskeln des m. triceps surae bilden damit zusammen den 

größten Synergisten für die Plantarflexion (MURRAY et al. 1976; FUKUNAGA et al. 1997) und 

tragen aufgrund ihres großen physiologischen Querschnitts maßgeblich 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 möglich, dass an-

dere Muskeln (bspw. m. plantaris, m. peroneus longus, m. flexor digitorum longus, m. flexor 

hallucis longus und m. tibialis posterior) mit geringen Kräften zur Generierung des gemesse-

nen Gelenkmoments beitragen (ARNDT et al. 1998), was zu einer leichten Überschätzung der 

Achillessehnenkraft führen würde. 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: Überblick über die Muskelarchitekturparameter PCSA, Faserlänge und -winkel von GAL. 

GAL Muskelfaser- 

länge [mm] 

Muskelfaser-

winkel  [°] 

PCSA 

[cm2] 

Gelenkwinkel-

stellung OSG* 

Studiendesign Researcher 

Ruhe 

 

MVC 

65±8; 56±8 

51±8; 47±7 

46±8; 38±6 

33±5; 30±6 

12±2; 13±1 

15±2; 16±2 

19±3; 24±4 

28±5; 31±6 

- 

- 

- 

- 

75°; 90° 

105°; 120° 

75°; 90° 

105°; 120° 

Ultraschallstudie KAWAKAMI 

et al. 1998 

Ruhe 

MVC 

88±2.18 

55±1.1 

11.5±2.3 

18.0±3.5 

32.3 70° 

70° 

Ultraschallstudie MORSE et 

al. 2008 

Ruhe 

50 % MVC 

54-57 

36-39 

18-23 

26-35 

- 

- 

90° 

90° 

Ultraschallstudie KAWAKAMI 

et al. 2000 

Ruhe 44.6±8.2 12.6±2.8 - 90° Ultraschallstudie CHOW et al. 

2000 

Ruhe 

60 % MVC 

- 

- 

13.9; 10.5 

12.7; 12.9 

- 

- 

75°; 120° 

75°; 120° 

Ultraschall mit  

3D-

Positionssensoren 

RANA et al. 

2013 

MVC 46; 45; 41;  

38; 32;  

28 

20; 24; 27;  

29; 31;  

32 

- 

- 

- 

70°; 80°; 90°; 

100°; 110°; 

120° 

Ultraschallstudie  MAGANARIS 

2003 

Ruhe 

25 % MVC 

Ruhe 

25 % MVC 

63.2±10.7 

58.1 

47.7±7.5 

53 

11.2±1.5 

10.9 

14.9±2.7 

17.5 

- 

- 

- 

- 

90° 

120° 

90° 

120° 

Ultraschallstudie HÉROUX et 

al. 2016 

* OSG = oberes Sprunggelenk 
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Die drei Muskeln weisen unterschiedliche Architektureigenschaften auf (u. a. WICKIEWICZ et 

al. 1983; FRIEDRICH & BRAND 1990) und erfüllen damit unterschiedliche funktionale Anfor-

derungen bei Bewegung (KAWAKAMI et al. 1998). GAM besitzt aufgrund seiner kurzen Mus-

kelfasern und großen Faserwinkel ein hohes Kraftpotential, während GAL die längsten Mus-

kelfaserlängen der drei Synergisten erkennen lässt und damit prädestiniert ist für hohe Kon-

traktionsgeschwindigkeiten (z. B. HUIJING 1985). SOL umfasst den größten physiologischen 

Querschnitt bei großem Faserwinkel und kurzen Faserlängen, was ihn ähnlich wie GAM für 

die Kraftproduktion qualifiziert. Die Fasertypverteilung ist bei den beiden Gastrocnemii mit 

ca. 80 % Fast-Twitch (FT)-Fasern ähnlich, wohingegen SOL zu 90 % aus Slow-Twitch (ST)-

Fasern besteht (WANK 2000). Die Tabellen 2.1 bis 2.3 geben einen Überblick über die Mus-

kelarchitekturparameter der Muskeln von m. triceps surae bei gestrecktem Kniegelenk aus der 

einschlägigen Literatur.    

Tab.2.2: Überblick über die Muskelarchitekturparameter PCSA, Faserlänge und -winkel von GAM. 

GAM Muskelfaser-

länge [mm] 

Muskelfaser-

winkel  [°] 

PCSA 

[cm2]  

Gelenkwinkel-

stellung OSG 

Studiendesign Researcher 

Ruhe 

 

MVC 

59±5; 52±7 

45±7; 40±5 

38±6; 31±5 

28±5; 26±4 

22±2; 24±2 

27±3; 31±3 

33±5; 40±4 

46±6; 48±7 

- 

- 

- 

- 

75°; 90° 

105°; 120° 

75°; 90° 

105°; 120° 

Ultraschallstudie KAWAKAMI et 

al. 1998 

Ohne  

Angabe 

47.70±6.84 25.04±4.05 - 90° 

 

Ultraschallstudie STENROTH et 

al. 2012 

Ruhe 45.2±8.8 14.0±3.2 

 

- 90° Ultraschallstudie CHOW et al. 

2000 

Ruhe 

 

 

MVC 

57.0±3.0 

50.8±3.6 

34.0±1.5 

32.9±2.6 

15.8±2.0 

17.3±2.6 

27.7±2.3 

35.3±4.1 

42.1 

46.5 

63.5 

62.5 

90° 

110° 

150° 

110° 

Ultraschallstudie NARICI et al. 

1996 

Ruhe 

60 % MVC 

- 

- 

14.4; 16.4 

14.2; 17.9 

- 

- 

75°; 120° 

75°; 120° 

Ultraschall mit 

3D-

Positionssensoren 

RANA et al. 

2013 

Ruhe 

MVC 

54.6±6.6 

52.8±10.5 

15.8±3.3 

52.8±10.5 

- 

- 

80° 

80° 

Ultraschall 

DTI* 

BOLSTERLEE et 

al. 2015 

Ruhe 

MVC 

56.6±11.7 

29.9±5.9 

21.6±4.5 

41.6±8.4 

- 

- 

90° 

90° 

Ultraschallstudie THOMAS et al. 

2015 

MVC 39; 34; 33; 

29; 28;  

25 

30; 36; 41; 

45; 48;  

50 

- 

- 

- 

70°; 80°; 90°; 

100°; 110°; 

120° 

Ultraschallstudie MAGANARIS 

2003 

Ruhe 76.9±2.82 

63.4±0.80 

21.9±2.6 

18.9±2.4 

- 

- 

90° (Läufer) 

90° (nicht 

Aktive) 

Ultraschallstudie KARAMANIDIS 

& ARAMPATZIS 

2004 

Ruhe 

25 % MVC 

Ruhe 

25 % MVC 

52.2±8.2 

46.4 

38.3±6.5 

33.8 

16.6±2.3 

18 

23.4±2.6 

28.3 

- 

- 

- 

- 

90° 

120° 

90° 

120° 

Ultraschallstudie HÉROUX et al. 

2016 

Ruhe 

MVC 

54-57 

36-39 

18-23 

26-35 

- 

- 

90° 

90° 

Ultraschallstudie KAWAKAMI et 

al. 2000 

* DTI = Diffusion Tensor Imaging: Bildgebendes Verfahren zur Messung der Diffusion der Wassermoleküle im 

Gewebe, welches gezielt die Richtungsabhängigkeit der Diffusion untersucht, um Informationen über die Mikro-

struktur des Gewebes zu gewinnen. 
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Tab.2.3: Überblick über die Muskelarchitekturparameter PCSA, Faserlänge und -winkel von SOL. 

M. soleus Muskelfaser- 

länge [mm] 

Muskelfaser-

winkel  [°] 

PCSA 

[cm2] 

Gelenkwinkel-

stellung OSG 

Studiendesign Researcher 

Ruhe 

 

MVC 

43±4; 38±4 

33±5; 29±5 

31±4; 26±3 

24±1; 23±2 

19±3; 21±3 

25±3; 29±3 

33±3; 40±4 

45±3; 49±3 

- 

- 

- 

- 

75°; 90° 

105°; 120° 

75°; 90° 

105°; 120° 

Ultraschallstudie KAWAKAMI 

et al. 1998 

Ohne  

Angabe 

40.67 ± 9.4 20.92 ± 5.82 - 90° 

 

Ultraschallstudie STENROTH 

et al. 2012 

Ruhe 29.0±6.8 24.4±6.5 - 90° Ultraschallstudie CHOW et al. 

2000 

Ruhe 

60 % MVC 

- 

- 

10.1; 9.3 

9.1; 10.8 

- 

- 

75°; 120° 

75°; 120° 

Ultraschall mit 

3D-Positions-

sensoren 

RANA et al. 

2013 

Ruhe 46.2±10.1 

35.7±7.9 

24.2±2.4 

34.9±4.3 

29.9 

40.1 

70° 

110° 

Magnet-

Resonanz-

Tomographie 

(MRT)-Studie 

BOLSTER-

LEE et al. 

2018 

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 übergeordnete Ein-

flussgrößen vorgestellt, die das Kontraktionsverhalten beeinflussen. Aus der Muskelarchitek-

tur jedes Muskels geht hervor, dass die einzelnen Muskeln des menschlichen Bewegungsap-

parates für ihre Aufgaben spezialisiert und optimiert sind. Die von einem Muskel entwickelte 

Kraft ist neben der Muskelarchitektur u. a. abhängig vom Aktivierungsgrad, der Fasertypver-

teilung, dem Kontraktionswiderstand, der Muskellänge und der momentanen Kontraktionsge-

schwindigkeit (WANK 2000). Unabhängig von der Muskelarchitektur oder der Fasertypvertei-

lung ist das Kontraktionsverhalten der Muskulatur von Muskelkennlinien geprägt, die das 

Kraft-Zeit-Verhalten, die Kraft-Längen-Relation und die Kraft-Geschwindigkeits-Relation 

abbilden. In diesen Zusammenhängen sind, bis auf die Fasertypverteilung, alle wichtigen Ein-

flussgrößen 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 für den jeweiligen Muskel ist. 

Das hier beschriebene Muskelmodell wird nicht über 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 unerwähnt bleiben sollen. 

Allerdings ist ihre Beschreibung auf die grundlegenden und für das Verständnis wichtigen 

Zusammenhänge begrenzt.  
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2.3.1 Muskelaktivierung 

Bei willkürlichen Kontraktionen geht dem eigentlichen Kontraktionsprozess grundsätzlich die 

Entscheidung im Motorcortex voraus, die Bewegung tatsächlich ausführen zu wollen. Über  

α-Motoneuronen und deren Axone gelangen die ausgelösten Aktionspotentiale zu den motori-

schen Endplatten der Zielmuskulatur. Über chemische Transmitter wird das Aktionspotential 

der Motoneurone über Endplattenpotentiale in ein Muskelaktionspotential umgewandelt  

(ECKERT 2002) und löst eine Depolarisation der Muskelfasermembran aus. Die Depolarisation 

wird über 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 & STRÜDER 2009) und bewirkt die Ausschüttung von Ca2+-Ionen aus dem 

sarkoplasmatischen Retikulum in das Sarkoplasma. Die Ca2+-Konzentration wächst sprung-

haft von 10-7 mol/l auf 10-6 mol/l an (HELLAM & PODOLSKY 1969) und führt zu einer Öffnung 

der Bindungsstellen für Myosin. Die Myosinköpfchen können so am Aktinfilament anheften 

und der Kontraktionsprozess in Form des Querbrückenzyklus kann vollzogen werden, 

wodurch sich die Kontraktionskraft erhöht (Kapitel 2.1). 

Die Geschwindigkeit der Muskelaktivierung, sprich der Zeitversatz zwischen der Ankunft von 

Aktionspotentialen und der Kraftentwicklung, hängt von der Verteilung der Muskelfasertypen 

und der Temperatur ab. Langsame (ST-) Fasern benötigen mehr als die doppelte Zeit zum 

Aufbau der maximalen Muskelspannung wie schnelle (FT-) Fasern (WANK 2000). Die Aus-

führungen spiegeln sich in der so genannten Aktivierungskennlinie wider. Bei isometrischen 

Kontraktionen stellt der Kraftanstieg des Kraft-Zeit-Diagramms ein Maß für die Aktivie-

rungsgeschwindigkeit dar. Muskeln mit einem hohen Anteil an FT-Fasern erreichen das 

Kraftmaximum deutlich früher als Muskeln mit einem hohen Anteil an ST-Fasern. Darüber 

hinaus kommt es bei schnellen Muskelfasern zu einem steileren Kraftanstieg (Abb. 2.5).  

 

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 Kraft-Längen-Relation 

Die Kraft-Längen-Relation resultiert aus der Querbrückentheorie von HUXLEY (1957) (Kapi-

tel 2.1). Die vom Sarkomer entwickelte kontraktile Kraft ist proportional zur Anzahl der akti-

ven Querbrücken zwischen den Eiweißfilamenten Aktin und Myosin. Demnach ist die Kraft-
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entwicklung vom Überlappungsgrad der Aktin- und Myosinfilamente abhängig. Um eine 

Kraft-Längen-Kennlinie für eine Muskelfaser zu bestimmen, wird die isometrische Maximal-

kraft bei verschiedenen Muskelfaserausgangslängen (Sarkomerlängen) gemessen. Abbildung 

2.6 (links) gibt einen Überblick über den Zusammenhang von maximal möglicher Faserkraft 

und dem Überlappungsgrad von Aktin und Myosin. 

Kraft-Längen-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 Arbeitslängenbereich des Muskels und zum anderen die 

Muskellänge, bei der die passiven parallelelastischen Kräfte zu wirken beginnen, determiniert.   

Die Kraft, die der ganze Muskel in unterschiedlichen Ausgangslängen aufbringen kann, setzt 

sich also aus einer aktiven und einer passiven Komponente zusammen. Die passive (Deh-

nungs-)Kraft wird bei verschiedenen Muskellängen gemessen. Die passive Kraft-Längen-

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 größer 

werdender Muskellänge immer mehr an Bedeutung. Vergleichbar mit der Messung der passi-

ven Komponente, wird auch die isometrische Maximalkraft (passive und aktive Komponente) 

bei unterschiedlichen Muskellängen gemessen. Um die aktive Kraft eines Muskels zu ermit-

teln, muss von der isometrisch gemessenen Kraft die passive Kraft abgezogen werden.  

  

Abb.2.6: Links: Zusammenhang zwischen der Sarkomerlänge und der maximal entwickelten Kraft in 

Abhängigkeit des Überlappungsgrads von Aktin und Myosin. 1: Sehr kurze Faserausgangslänge. Ak-

tinfilamente (grün) behindern einander durch Überlappung, Myosin wird komprimiert. Viel Berüh-

rungsfläche wird verschenkt. 2: Optimale Ausgangslänge (Ruhelänge) und Aktivierung aller Querbrü-

cken. 3: Keine oder nur wenig aktive Querbrücken 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). 

Abbildung 2.6 veranschaulicht das Zusammenspiel von aktiver und passiver Komponente in 

Abhängigkeit des Überlappungsgrads der Filamente. Es kann davon ausgegangen werden, 

dass Muskellängen bei denen weniger als 50 % Filamentüberlappung vorliegt, unökonomisch 

sind und nur bei extremen, nicht alltäglichen Gelenkwinkelstellungen auftreten (WANK 2000). 

Wie unterschiedlich die Kraft-Längen-Relation bei unterschiedlicher Muskelarchitektur aus-

geprägt ist, zeigt Abbildung 2.7 anhand zweier Dorsalflexoren des Kaninchens mit ähnlicher 

Muskellänge und Muskelmasse. Die Kraft-Längen-Diagramme machen deutlich, dass der 

https://shop.elsevier.de/physiologie-9783437413582.html
https://shop.elsevier.de/physiologie-9783437413582.html
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verfügbare Arbeitslängenbereich eines Muskels weniger von der Muskellänge als vielmehr 

von der Länge der Muskelfasern und ihrem Anstellwinkel zur Kraftwirkungslinie abhängt 

(WANK 2000). 

 

Abb.2.7: Kraft-Längen-Diagramm von m. tibialis anterior und m. exten-

sor digitorum longus des Kaninchens bei unterschiedlicher Muskelarchi-

tektur. FCE 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 erwähnten, wird mit dieser Thema-

tik grundsätzlich die Arbeit von HILL (1938) in Verbindung gebracht. Eher zufällig stieß HILL 

bei Messungen der Wärmefreisetzung 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. 

     .   mit   Last Max

l
F a v b F a b konst v

t


     


 (3) 

Die beiden Parameter a und b sind muskelspezifische Konstanten (WANK 1996), die experi-

mentell bestimmt werden müssen. Parameter a ist vom physiologischen Muskelquerschnitt 

abhängig und beschreibt die Kraftkomponente der Gleichung, die direkt mit der isometrischen 

Maximalkraft FMax in Relation gesetzt werden kann. Parameter b steht für die Geschwindig-

keitskomponente der Gleichung und ist abhängig von der Temperatur und der Muskellänge. 

Trotz ihrer großen Popularität zur Beschreibung der Kraft-Geschwindigkeits-Relation von 

Muskelkontraktionen offenbart die HILL’sche Gleichung vor allem im exzentrischen Bereich 

der Muskelkontraktion Schwächen. Unter exzentrischen Bedingungen können durch die Mus-

keldehnung höhere Kräfte als FMax 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 FMax) und exzentrisch (v < 0). 

 

Abb.2.8: Auf Maximalkraft bzw. Maximalge-

schwindigkeit normierter Kraft-Geschwindigkeits-

Verlauf (aus WANK 2000). 

Über den Parameter b wird der Beziehung zwischen Kraft und Geschwindigkeit noch die zu-

sätzliche Komponente der Muskellänge hinzugefügt. Die bei einer bestimmten Last erreichte 

Kontraktionsgeschwindigkeit ist abhängig von der Muskelausgangslänge. Je geringer die 

Muskellänge, desto weniger Kontraktionsweg steht dem Muskel zur Verfügung und desto 

geringer ist die maximale Verkürzungsgeschwindigkeit. Dieser Zusammenhang wird in einer 

dreidimensionalen Funktion (4) und Abbildung 2.9 ausgedrückt, die die Muskelkraft in Ab-

hängigkeit der Muskellänge und der Kontraktionsgeschwindigkeit beschreiben (WANK 2000).  

 
      

 
 ,

Maxb l F l a l
F v l a l

v b l


 


 (4) 

 

Abb.2.9: Kraft-Geschwindigkeits-Längen-Relation der Plant-

arflexorengruppe (aus WANK 2000). 

F/FMax 

v/vMax 
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2.4 Viskoelastische Eigenschaften 

Der Muskel-Sehnen-Komplex (MTC), als Hauptbestandteil der vorliegenden Untersuchung, 

besitzt neben der Kontraktionsfähigkeit und damit der Generierung von Kraft, auch die Fä-

higkeit, diese Kraft über tendinöses Gewebe auf das Skelettsystem zu übertragen 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 Dämpfungselement (D) (WANK 2000). Dabei umfasst das kontraktile Element 

die Muskelfasern und den eigentlichen Kontraktionsvorgang. Die weiteren Elemente werden 

im Folgenden kurz erläutert. 

 

Abb.2.10: Schema des MTC mit den drei Elementen CE, SE und 

PE. KSÜ = Knochen-Sehnen-Übergang (aus WANK 2000). 

2.4.1 Serienelastisches Element 

Das serienelastische Element steht in dieser Arbeit stellvertretend für die Existenz von Seh-

nen, Aponeurosen und den Knochen-Sehnen-Übergang (KSÜ). Weitere elastische Elemente 

wie sie bei WANK (2000) beschrieben werden, werden aufgrund der makroskopischen Model-

lierung des Kontraktionsverhaltens nicht berücksichtigt. Sehnen wirken in Verlängerung des 

Muskelbauches und verbinden Muskel und Knochen. Aponeurosen sind plattenartige, elasti-

sche Sehnenstrukturen, in die sich die Muskelfasern einfügen und die einen Teil des Muskel-

bauchs bedecken (RAITERI 2018). Während der Kontraktion werden die Sehnen durch die in 

Wirkungsrichtung des Muskels wirkende Kraft gedehnt. Im Gegensatz dazu können 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 führt, dass sich die Aponeurose in 

Abhängigkeit 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 beschäftigt haben. Bei der 

Bestimmung der Elastizität und der Längenänderung von Sehnen und Aponeurosen werden in 
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der einschlägigen Literatur jedoch sehr unterschiedliche Werte angegeben. Die Angaben für 

den so genannten Strain-Wert, differieren für Sehnen, insbesondere jedoch für Aponeurosen. 

Der Strain-Wert beschreibt die relative Längenänderung der Sehne bzw. der Aponeurose, be-

zogen auf ihre Ausgangs- bzw. Ruhelänge l0 bei gegebener Kontraktionskraft. 

0

0 0

100 100  [%]
l ll

Strain
l l


     (5) 

Da die Werte vom untersuchten Muskel abhängig sind, konzentrieren sich die folgenden Aus-

führungen auf die betrachteten Plantarflexoren. Für 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 zurückzuführen. Darüber hinaus gehen die Berücksichtigung und 

Korrektur der Gelenkbewegung und Fußdeformation (ARAMPATZIS et al. 2006), die Koakti-

vierung der Antagonisten (MAGNUSSON et al. 2003) und die Kontraktionsintensität mit ein. 

Für die freie, externe Sehne (Sehnenansatz Calcaneus bis zur distalen Einmündung 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 für GAL/GAM (u. a. MAGNUSSON et al. 2001; MURAM-

ATSU et al. 2001; ROSAGER et al. 2002; ARAMPATZIS et al. 2005; KUBO et al. 2005; ARAM-

PATZIS et al. 2007a/b; STENROTH et al. 2012) liegen die Strain-Werte überwiegend in einem 

Bereich von 4-6 %, während MAGNUSSON et al. (2003) bei 87 % MVC sogar Werte von bis zu 

8 % beschreibt. Über die Ausdehnung und Längenänderung der Aponeurose im Vergleich zur 

Sehne herrscht in Fachkreisen Uneinigkeit. Es gibt noch keinen gemeinsamen Konsens dar-

über, ob Sehne und Aponeurose mit vergleichbaren elastischen Eigenschaften an der Kontrak-

tionsdynamik beteiligt sind oder ob diese stark voneinander abweichen. KUBO 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, während die Aponeurose der effek-

tiven Übertragung der kontraktilen Kraft dient. In Studien mit geringeren Strain-Werten für 

die Aponeurose als für die Sehne werden diese häufig durch die bei Aponeurosen auftretende 

Ausdehnung in orthogonaler Richtung zur Kraftwirkung begründet (z. B. FARRIS et al. 2013).  

Nicht nur der Vergleich zwischen Sehne und Aponeurose, sondern auch die Homogenität der 

Belastung innerhalb der Aponeurose wurde in Frage gestellt. KINUGASA et al. (2008), LEE et 

al. (2006) und FINNI et al. (2003a) stellten sowohl Verlängerungen als auch Verkürzungen der 

Aponeurose je nach betrachteter Region und in Abhängigkeit der Kontraktionskraft fest. Sie 

begründen dieses Verhalten durch die unterschiedliche Aktivität 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 über die Elastizitätsparameter der menschlichen Sehnen und 

Aponeurosen sind nach ANDERSON & PANDY (1993) und BOBBERT (2001) für die Modellie-

rung von Kontraktionen notwendig, um präzise Modelle des MTC erstellen zu können. Die 

Interaktion zwischen kontraktilen und elastischen Komponenten ist insbesondere in Muskeln 

mit langen Sehnen wie den m. gastrocnemii bedeutend. 

Die für die Modellrechnungen in dieser Arbeit verwendeten Werte stammen aus der Untersu-

chung von ARAMPATZIS et al. (2005). ARAMPATZIS und Kollegen bestimmten die Längenän-

derung und damit die Elastizität der Achillessehne und der Aponeurose von GAM simultan 

im gleichen Versuch bei maximaler Intensität der Plantarflexion. Zudem wurden einige 

Schwächen 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) überein.  

KONGSGAARD et al. (2011) haben speziell die Längenänderung der freien Achillessehne 

(SOL) bestimmt, indem sie die Verschiebung zwischen dem Ansatz der Sehne am Calcaneus 

und der myotendinösen 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 Län-

genänderung bei Kontraktion der gesamten Sehne in einem Bild sichtbar machen konnten. 

Der so bestimmte Strain-Wert betrug bei maximal willkürlicher Kontraktion 4.5 % und 

stimmt damit mit den Werten, die für die Achillessehne inklusive der Soleus-Aponeurose 

(GAL/GAM) bestimmt wurden, überein. Von einer vergleichbaren Charakteristik innerhalb 

des m. tricpes surae gehen auch KUBO 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 sämtliche Bindegewebsstrukturen, die 

parallel zu den kontraktilen Einheiten (Sarkomeren) angeordnet sind. Dazu zählen beispiels-

weise Membranen der Myofilamente, Titin, Faser- und Faserbündelmembranen 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 berücksichtigt. Bei starker Dehnung und damit großen Muskelaus-

gangslängen unterstützen sie die Kontraktionskraft, da sie Widerstand gegen die Dehnungs-

kraft aufbringen (KRAMER 2012). Für die Berücksichtigung des parallelelastischen Elements 

in der Muskelmodellierung sind vor allem die Startlänge lPE,0, bei der die passiven Kräfte zu 

wirken beginnen und der Elastizitätsparameter des parallelelastischen Elements kPE zur Be-

rechnung der passiven Kraft, entscheidend. Ähnlich wie beim serienelastischen Element wer-

den die Zusammenhänge in Kapitel 4.2 näher betrachtet. 
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2.4.3 Dämpfungselement 

Da bei den Untersuchungen in dieser Arbeit keine hohen Dehnungsgeschwindigkeiten er-

bracht wurden, spielen die Dämpfungselemente nur eine untergeordnete Rolle und werden 

lediglich aus Gründen der Vollständigkeit erwähnt. Aufgrund der bereits angedeuteten Fähig-

keit des Muskels Energie zu absorbieren, steht die Existenz von Dämpfungseigenschaften 

außer Frage. Ihre Aufgabe besteht vor allem in der Stabilisierung des Kontraktionsvorgangs 

und darin, den MTC vor Überlastungen bei hohen Dehnungsgeschwindigkeiten zu schützen 

(KRAMER 2012). Die Dämpfungswiderstände entstehen größtenteils durch Reibung beim 

Gleiten der Myofilamente und nehmen mit steigender Geschwindigkeit zu. Bei der Muskel-

verkürzung 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 Dämpfungselement implementiert. 

2.5 Muscle Gearing 

Wie bereits in den vorausgehenden Kapiteln dargestellt, stellt die Muskelarchitektur einen 

wichtigen Einflussfaktor für die mechanischen Eigenschaften der Muskulatur dar. Die dyna-

mischen Veränderungen der Geometrie, die während 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 Verkürzung zu einem größeren Faserwinkel rotieren (AZIZI & ROBERTS 

2013). Durch diese Änderung der Faserorientierung ist die Verkürzung der einzelnen Fasern 

geringer als die Verkürzung des gesamten Muskels. Die Vergrößerung des Faserwinkels trägt 

demnach zu einer Verkürzung des Muskels bei (Abb. 2.10) und führt dazu, dass die Ge-

schwindigkeit der Kontraktion des Muskelbauchs die Kontraktionsgeschwindigkeit der Faser 

übersteigt (AZIZI et al. 2008; RANDHAWA et al. 2013; AZIZI & ROBERTS 2014; ENG et al. 

2018). Der Geschwindigkeitsvorteil, der aus den dynamischen Änderungen des Faserwinkels 

resultiert, wird über das Verhältnis von Muskelgeschwindigkeit zu Fasergeschwindigkeit, der 

so genannten „Architectural Gear Ratio (AGR)“ (BRAINERD & AZIZI 2005), charakterisiert.  

Muskel

Faser

v
AGR

v
  (6) 

Das Muscle Gearing beschreibt entsprechend das Verhalten des Muskels während der Kon-

traktion in Abhängigkeit von der erforderlichen Kontraktionskraft und der Geschwindigkeit. 

Muskelgeometrieveränderungen zu größeren Faserwinkeln begünstigen die Verkürzungsge-

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 Verkürzungsgeschwindigkeit des Muskels relativ zur 

Verkürzungsgeschwindigkeit der Faser. Ein Wert von 1.4, wie er für Kontraktionen mit ge-

ringer Kontraktionskraft bestimmt wurde, bedeutet, dass die Muskelgeschwindigkeit um 40 % 
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größer 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 stär-

ker rotieren und größere Faserwinkel hervorgerufen werden, wobei Kontraktionen mit hoher 

Kraft und geringer Geschwindigkeit Faserrotationen eher verhindern. Die Veränderung der 

Muskelgeometrie variiert entsprechend mit der Kontraktionsintensität, um entweder die Kon-

traktionsgeschwindigkeit zu begünstigen oder die Kraftproduktion zu unterstützen. Dement-

sprechend ist auch die AGR für einen bestimmten Muskel nicht konstant.  

  

Abb.2.11: A: Eine Komponente der Faserkraft (Ffiber) führt 

zu einer Kompression der Muskeldicke (Fthickness weiße 

Pfeile). B: Querschnitt des Muskels und einer einzelnen 

Faser, der die Interaktion der Kraftkomponenten Fradial 

(schwarze Pfeile) und Fthickness bei der Formveränderung 

des Muskels während der Kontraktion (oben entspannt; 

unten kontrahiert) verdeutlicht (aus ENG et al. 2018, mit 

Genehmigung von OXFORD UNIVERSITY PRESS). 

Die Änderungen der Muskelgeometrie bedingen Formveränderungen des gesamten Muskels. 

Die Muskelkontraktion führt zu einer Kompression der Myofilamente (WILLIAMS et al. 2013). 

Aufgrund der Volumenkonstanz der Muskelfasern (BASKIN & PAOLINI 1967) und unkompri-

mierbarer Flüssigkeit innerhalb des Muskels (ENG et al. 2018), entstehen Zwangskräfte, die 

bei Faserverkürzung gleichzeitig eine radiale Ausdehnung der Fasern in ihre Querrichtung 

bewirken (NAMBURETE et al. 2011; ENG et al. 2018) und in variablen Formveränderungen 

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 während der Kon-

traktion dargestellt. Diese Ausdehnung erfordert die Rotation der Fasern zu größeren Faser-

winkeln, um auch das Volumen 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 Änderung der Muskelgeometrie, der Formveränderung des 

Muskels und der AGR je nach Kontraktionsanforderung zeigt Abbildung 2.12.  

 

Abb.2.12: Unterschiedliche Muskelformveränderung bei gleicher Faserver-

kürzung. A1: Mittlere AGR: Gleichbleibende Muskeldicke bei größerem 

Faserwinkel θ; A2: Hohe AGR: Große Faserrotation führt zu großem Fa-

serwinkel und großer Kontraktionsgeschwindigkeit mit zunehmender Mus-

keldicke und großer Muskellängenänderung ΔLm; A3: Niedrige AGR: Mus-

keldicke verringert sich bei kleinem Faserwinkel, geringer Kontraktionsge-

schwindigkeit und geringer Muskellängenänderung. B: Faserwinkel- und C: 

Muskellängenänderung in Abhängigkeit der Faserlänge Lf und der variablen 

Muskelgeometrie (Faserausgangslänge (Lf0)) (aus ENG et al. 2018, mit Ge-

nehmigung von OXFORD UNIVERSITY PRESS). 

Entscheidend für die AGR ist das Ausmaß der Veränderung des Faserwinkels während der 

Kontraktion (BRAINERD & AZIZI 2005). Bei einer moderaten AGR bleibt die Muskeldicke 

nahezu konstant aufgrund einer geringen Vergrößerung des Faserwinkels (Abb. 2.12 A1). Die 

Muskeldicke nimmt bei hoher AGR hingegen deutlich zu, da die Fasern stark rotieren und 

sich der Faserwinkel erheblich vergrößert. Dies begünstigt eine hohe Muskelverkürzungsge-

schwindigkeit und eine große Muskelverkürzung (Abb. 2.12 A2). Bei niedriger AGR (Abb. 

2.12 A3) hingegen nimmt die Muskeldicke ab und der Muskel verkürzt sich nur in einem sehr 

geringen Ausmaß. Dafür steht die Kraftproduktion im Fokus (ENG et al. 2018).  

Die Ausdehnung von Muskel und Fasern hängt 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 intramuskulären Bindegewebes bestimmt. Bei der Faserverkürzung führt das Zusammen-

spiel aus komprimierenden Faserkräften und dem Widerstand des Bindegewebes und der  
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Aponeurosen zu dynamischen Formveränderungen 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 (AZIZI 

et al. 2008), um so einen sehr breiten Bereich an Einsatzmöglichkeiten für Bewegung abzude-

cken. Veränderungen von Faserwinkel- und Muskeldicke sind die Haupteinflussfaktoren des 

Muscle Gearings und bedingen die Verkürzung des Muskels und damit die Kontraktionsge-

schwindigkeit (AZIZI et al. 2008; WAKELING et al. 2011). Dabei spielt insbesondere die Ver-

änderung der Muskelform eine entscheidende Rolle. Durch die Kombination aus Faserverkür-

zung und Faserrotation während der Kontraktion arbeiten die meisten pennaten Muskeln mit 

einer AGR größer 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 Ausführungen und zahlreiche Untersuchungsergebnisse (u.a. ZUURBIER & HUIJING 

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 Veränderungen in der Muskeldicke bei Kontraktion und widerlegen 

die weitreichende Annahme in Muskelmodellierungen, dass die Muskeldicke während 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). 

Darüber hinaus zeigen die Untersuchungen zum Muscle Gearing, dass auch die Annahme 

eines konstanten Muskelfaserwinkels in Muskelmodellen überholt ist (Kapitel 2.2). 
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1 Es wird auf vorliegende Daten des Arbeitsbereichs für GAL/SOL zurückgegriffen. Für GAL/SOL wurden keine Ultra-

schallmessungen bei 100 % MVC durchgeführt. Für GAM wurde die Untersuchung dahingehend verbessert. 

3 Quantifizierung der Muskelarchitekturparameter  

Die folgenden Abschnitte widmen sich der Methodik der Untersuchungen zur Quantifizierung 

der Architekturparameter Muskelfaserlänge, 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 Universität Tübingen 

durchgeführt werden. Die Architekturparameter wurden bei unterschiedlicher Kontraktionsin-

tensität, von der Ruhe bis zur maximalen willkürlichen Kontraktion (MVC) und bei Gelenk-

winkelstellungen von 50°-130° Sohlenwinkel (Winkel zwischen Fußsohle und Tibia) mittels 

Ultraschall bestimmt. Die Messungen wurden an den drei Muskeln m. gastrocnemius lateralis, 

m. gastrocnemius medialis und m. soleus vorgenommen1. 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 männliche, 

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 über den Versuchsablauf, die Intention und Risiken 

der Studie, die Verarbeitung der Daten und die Freiwilligkeit der Teilnahme aufgeklärt und 

hatten die Möglichkeit Rückfragen zu stellen. Alle gaben ihr schriftliches Einverständnis zur 

Teilnahme an der Studie. Die Messungen wurden an einer vom Arbeitsbereich Biomechanik 

des Sportinstituts angefertigten, instrumentierten Beinstreckermaschine durchgeführt (Abb. 

3.1). Durch die spezielle Konstruktion des Testgerätes kann der auf einer Schiene angebrach-

te, kugelgelagerte Lastschlitten stufenlos verschoben und der berechnete Schlittenabstand für 

den vorgegebenen Sohlenwinkel (Kapitel 4.1) eingestellt werden. Der Schlitten wurde für die 

isometrischen Versuche arretiert, für die dynamischen Messungen können Gewichtscheiben 

aufgeladen und die Arretierung gelöst werden. Um Messungenauigkeiten durch ungewollte 

Verschiebungen zu vermeiden, wurde nach Möglichkeit auf Polsterungen verzichtet. Hier galt 

es einen Kompromiss zwischen der Schmerzbelastung der Probanden und einer möglichen 

Deformation zu finden. Trotz der möglichst steifen Konstruktion der Beinstreckermaschine 

konnten Deformationen an der Maschine und Weichteilverschiebungen am Probanden nicht 

vollständig vermieden werden. Aufgrund großer Momente, die am Fußgelenk bei maximaler 

Kontraktion wirken, wurden während der Messungen Gelenkbewegungen beobachtet, die sich 

nicht verhindern ließen. Weichteilverschiebungen am Fuß und insbesondere die Bewegung 

zwischen Vor- und Rückfuß 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, führen zu einer Gelenkrotation und beeinflussen die Länge des MTC des m. triceps 

surae. Beim beschriebenen Versuchsaufbau werden im Vergleich zu Untersuchungen am Iso-

kineten jedoch wesentlich geringere Verschiebungen beobachtet. Über höhenverstellbare 
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Schulterpolster können Bewegungen des Oberkörpers nahezu ausgeschlossen und ein kon-

stanter Hüftwinkel garantiert werden. Durch die Auflage der Oberschenkelrückseite oberhalb 

der Kniekehle auf einem Holzbalken, kann gewährleistet 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 können, da die Gastrocnemii als zweigelenkige Muskeln sowohl das Fußge-

lenk als auch das Kniegelenk überspannen. Den größten 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 nachträglich über eine 2D-

Videoanalyse gemessen. Während der Plantarflexion wurden keine Änderungen im Kniewin-

kel beobachtet, sodass hier bei der Plantarflexion von einer eingelenkigen Bewegung ausge-

gangen werden kann und die Muskellänge ausschließlich über den Winkel im OSG determi-

niert ist. Der zur Kontrolle mittels 2D-Videoanalyse bestimmte Sohlenwinkel entspricht, bis 

auf geringe Abweichungen speziell bei großen Sohlenwinkeln, dem vorgegebenen Winkel. 

 

Abb.3.1: Messaufbau an der instrumentierten Beinstreckermaschine mit 

Lastschlitten und integrierter Kraftmessplatte und dem Feedbackmonitor. 

Für 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. Über 

einen Holzbalken übten die Probanden Kraft auf die Kraftmessplatte aus. Die Reaktionskräfte 

werden mittels Dehnungsmessstreifen (DMS) Sensoren vom Typ 85041 der Firma Burster 

(Gernsbach) in horizontaler Richtung gemessen. Orthogonal wirkende Kräfte werden über 

DMS-Sensoren vom Typ S9 der Firma HBM (Darmstadt) aufgezeichnet. Die analogen Signa-

le der KMP werden über einen Verstärker (0…5 V, Typ AE101, HBM, Darmstadt) und einen 

16 Bit AD-Wandler (Data Translation 9032, 1000 Hz Abtastrate) aufbereitet, bevor sie über 

die Mess- und Analysesoftware DiaMess aufgezeichnet werden. Der Positionssensor erfasst 

die Position des Schlittens zu jedem Messzeitpunkt. Die kontinuierlichen Kraft-Zeit- (FZ (t)) 

und Positions-Zeit- (hZ (t)) Verläufe stellen für die spätere Auswertung und Modellierung der 

Plantarflexionen wichtige Grundlagen dar. Zur Bewegungskontrolle und zur Überprüfung des 

tatsächlichen Sohlenwinkels wurde bei jeder Gelenkwinkelstellung eine Highspeed-Kamera-

Aufnahme mit 100 Hz aufgezeichnet. Die Aufnahmen für die 2D-Videoanalyse wurden mit
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2 
Gilt nur für GAM (siehe Fußnote 1 auf Seite 25). 

der Bewegungsanalysesoftware SIMI Motion 9.2.0 (Simi Reality Motion Systems GmbH, 

Unterschleißheim) ausgewertet. Die Ultraschallaufnahmen zur Bestimmung des Muskelfa-

serwinkels und der Muskelfaserlänge wurden mit einem Ultraschallgerät der Firma Siemens 

(25 Hz, Sonoline G 50, München) und einer Linearsonde (7.5 MHz L70) im Brightness (B)-

Mode durchgeführt. 

Vor Beginn der Ultraschallmessungen an der Beinstreckermaschine wurden anatomische 

Größen als Parameter zur Rekonstruktion der Fußgeometrie des Probanden ermittelt, um an-

hand der anthropometrischen Daten den entsprechenden Schlittenbstand (hZ) für den vorgege-

benen Sohlenwinkel über ein trigonometrisches Geometriemodell (Kapitel 4.1) berechnen zu 

können (Formel (15)). Nach einer kurzen Erwärmung und einer Eingewöhnungsphase an der 

Messapparatur wurden die Messungen ausgehend von einem 90° Sohlenwinkel in 10° Ab-

ständen zunächst bis zur minimal möglichen Gelenkwinkelstellung (Dorsalflexion) vorge-

nommen. Daran anschließend erfolgte eine Kontrollmessung bei 90° zur Validierung der Ult-

raschallmessungen, bevor wiederum in 10° Abständen die Aufnahmen bis zum maximal mög-

lichen Gelenkwinkel (Plantarflexion) fortgeführt wurden. 

Bei jeder Gelenkwinkelstellung wurden drei isometrische Willkürkontraktionen ausgeführt: 

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

mittels 2D-Videoanalyse 

2. MVC zur Bestimmung der maximalen Kontraktionsintensität (FMax)   

3. Kontinuierliche Steigerung der Kontraktionsintensität aus der Ruhe bis 90 % FMax und 

wieder Lösen der Kontraktion 

Bei den Kontraktionen zwei2 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 Faserlänge im Seitenvergleich nicht signifikant. Die Mes-

sungen wurden für GAL und GAM an der Stelle des größten 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 hängt 

nach BÉNARD 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 

Möglichkeit über die ganze Länge von der oberflächlichen (proximalen) bis zur tiefliegenden 

(distalen) Aponeurose erstreckten. So kann gewährleistet werden, dass das Ultraschallbild die 

Ebene der Faszikel abbildet und Messfehler minimiert werden (KWAH et al. 2013; KLIMSTRA 

et al. 2007; BOLSTERLEE et al. 2015 und 2016). Beide Aponeurosen mussten im Bild erkenn-

bar sein und möglichst parallel zueinander liegen. Die optimale Stelle für die Ultraschallauf-

nahmen wurde markiert, um die Messungen bei anderen Gelenkwinkelstellungen reproduzie-

ren und standardisieren zu können. Der Aufsatz des Ultraschallkopfes erfolgte senkrecht zur 

Hautoberfläche und mit möglichst 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 geringfügige Kompression durch den 

Ultraschallkopf konnte aufgrund der notwendigen Fixierung der Sonde für qualitativ hoch-

wertige Ultraschallbilder jedoch nicht vermieden werden. In Anbetracht des sehr geringen 

Drucks kann die Beeinflussung jedoch vernachlässigt werden (RYAN et al. 2019;
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WAKELING et al. 2013). Um Schallreflexionen zu vermeiden wurde ein wasserlösliches 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 für einzelne Kontraktionsintensitäten stu-

fenweise erfolgte. Dies hat zur Folge, dass der Ultraschallkopf immer neu positioniert werden 

muss und sich dadurch die Schallposition ändert. Die präzise Reproduktion der Orientierung 

des Ultraschallgerätes bei wiederholten Messungen ist schwierig und führt oft zu großer Vari-

ation in den Daten der Muskelarchitektur (AGGELOUSSIS et al. 2010). Durch das Design dieser 

Studie konnte diese Fehlerquelle umgangen und die Ultraschallbilder für jeden Gelenkwinkel 

mit kontinuierlicher Steigerung der Kontraktionsintensität parallel erfasst werden. 

Auf Basis des MVC-Versuchs wurde für die dritte isometrische Kontraktion der 90 %-Wert 

von FMax bestimmt, der bei der Kontraktion erreicht werden sollte. Die Probanden übten lang-

sam und kontinuierlich Kraft bis zu diesem Wert aus, während der Kontraktionsverlauf per 

Ultraschall aufgezeichnet wurde. Über ein optisches Feedback wurde dem Probanden die ak-

tuell erzeugte Kraft und die 90 %-Marke angezeigt. Bei der Durchführung der Versuche wur-

de darauf geachtet, dass die Probanden zwischen den Kontraktionen ausreichend Pause ein-

hielten, um Ermüdungseffekte zu vermeiden. 

Im Anschluss an die isometrischen Kontraktionen führte jeder Proband konzentrische Kon-

traktionen mit steigenden Zusatzlasten (25 kg, 75 kg und 125 kg) aus. Dafür wurde die Arre-

tierung des Lastschlittens gelöst, 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 FZ (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 ausgewählt, die die vor-

gegebenen Kontraktionsbedingungen (90 % FMax) am besten erfüllten bzw. bei den dynami-

schen Versuchen die höchste Kontraktionskraft aufwiesen. Bei den isometrischen Kontraktio-

nen wurde das Zeitintervall kurz vor Beginn der Kontraktion bis zum Erreichen der Maximal-

kraft gewählt. Die konzentrischen Kontraktionen wurden bis zum Zeitpunkt kurz vor dem 

Lösen des Schlittens vom Fuß analysiert. Die Erfassung der Muskelfaserlängen und -winkel 

erfolgte über 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 über 

einen Spline-Algorithmus nach REINSCH (1967) geglättet. Die Ultraschallbilder und die 

Kraftdaten wurden über einen externen Trigger synchronisiert (Abb. 3.3), wodurch eine exak-

te Zuordnung der Kontraktionsintensität (% FMax) aus dem Kraft-Zeit-Verlauf zum Ultra-

schallbild ermöglicht wird (Abb. 3.2). Unter Berücksichtigung der Schwerkraft und der An-

fangskraft F0 (entspricht der passiven Kraft zu Beginn der Kontraktion) und der aus dem 

MVC-Versuch ermittelten Maximalkraft FMax konnte jedem Kraftwert des 90 %-Versuchs 

eine Kontraktionsintensität zwischen 0 % und 90 % FMax 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 Kontraktionsintensität in 10 %-

Schritten von 0 % bis 90 % quantifiziert. 

 

Abb.:3.2 Zeitsynchrone Zuordnung von Ultraschallbild (GAL) und der Kontraktionskraft (% FMax). 

Der gesetzten Zeitmarke im Kraft-Zeit-Verlauf (links) bei ca. 44.25 s wird die Ultraschallaufnahme 

zugewiesen. Veränderungen des Muskels bei der Kontraktion können parallel zum Kraftverlauf veran-

schaulicht werden.  

Die Quantifizierung der Muskelarchitekturparameter konnte bei allen Probanden in einem 

Gelenkwinkelbereich von 50°-130° Sohlenwinkel für GAL und SOL sowie für 50°-120° für 

GAM durchgeführt werden. Extremere Gelenkwinkelstellungen waren teilweise aufgrund der 

eingeschränkten Beweglichkeit der Probanden nicht möglich. Die Bildqualität der Ultra-

schallaufnahmen war bei allen drei Muskeln für sehr große Sohlenwinkel bei hoher Kontrak-

tionsintensität etwas diffuser. Insbesondere bei SOL war die Qualität der Ultraschallaufnah-

men teilweise nicht ausreichend, um zuverlässig die Architekturparameter bestimmen zu kön-

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 repräsentative Faser hinsichtlich ihrer Länge und Orientierung 

manuell digitalisiert und die Lage der Aponeurosen bestimmt. Dabei wurde jeweils ein linea-

rer Verlauf angenommen. Die Faserlänge 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 Faserlänge unter Annahme der Linearität von Faser und Apon-

eurosen extrapoliert. Je nach Krümmung der Faser geht diese Annäherung mit einem Fehler 

von maximal 2.4 % (REEVES & NARICI 2003) einher. Bei auftretender Krümmung von Faser 

oder Aponeurose wurde der Krümmungsverlauf tangential approximiert. Bei zu starker 

Krümmung konnten die Daten nicht verwertet werden. Die Muskeldicke beschreibt den Ab-

stand zwischen den beiden Aponeurosen. Der gemessene Faserwinkel αF,Mess ist als Winkel 

zwischen der oberflächlichen Aponeurose und der Faszikel definiert. Nach KAWAKAMI 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 über die Kraftüber-

tragung der Fasern auf die Sehne lassen sich jedoch nur eingeschränkt 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 über Formel (2) zwar geo-

metrisch plausibel, aber mit vermutlich größeren Abweichungen zur Realität verbunden ist.  

 

Abb.3.3: Links: Ultraschallbild mit digitalisierter proximalen (rot) und distalen (grün) Aponeurose 

sowie einer repräsentativen 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 Kraftübertragung auf die Sehne zu beschreiben, muss 

neben dem Winkel zwischen Faszikel und Aponeurose auch der Aponeurosenwinkel βA be-

rücksichtigt 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 Kraftüber-

tragung auf die Sehne untersuchen zu können, müssen auch Informationen über den Aponeu-

rosenwinkel vorliegen (KAWAKAMI et al. 1993; FUKUNAGA et al. 1997b), die jedoch nur 

schwer mittels Ultraschall ermittelt werden können. Mit Hilfe der gemessenen anthropometri-

schen Fußdaten 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 grundsätzlich berücksichtigt. In die Modellierung des Kontrakti-

onsverlaufs fließt also der eigentliche Faserwinkel αF 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 über die Software Matlab (R2017a, MathWorks). 

Ultraschall ist mittlerweile die häufigste Untersuchungsmethode, um in vivo das Kontrakti-

onsverhalten und die Muskelarchitekturparameter zu bestimmen (CRONIN & LICHTWARK 

2013) und bietet insbesondere für 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 Änderung von Muskelfaserlänge 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 Echogenität (Hyperechogenität weiß) und den 

Faszikeln mit geringer Echogenität (Hypoechogenität dunkel), die eine Abgrenzung der 

Strukturen ermöglicht. Mit der Entwicklung der Sonographie wurden erste nicht invasive Stu-
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dien der menschlichen Muskelgeometrie möglich (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 Faserlänge und deren Veränderung 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; ITO et al. 1998; KAWAKAMI et al. 1998; MAGANARIS et al. 1998; LIEBER & FRIDÉN 

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 gegenüber 

weiteren bildgebenden Verfahren einige Vorteile, die sie für Forschungszwecke äußerst at-

traktiv machen. Insbesondere die Erfassung der Kontraktionsdynamik der Muskelarchitektur 

bei isometrischen und dynamischen Kontraktionen kann durch die hohe Auflösung und Fre-

quenz der Schallwellen in Echtzeit abgebildet werden (ZHOU et al. 2012; BOLSTERLEE et al. 

2016). Zudem stellt Ultraschall eine vergleichsweise kostengünstige, 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, während sich die 

Veränderungen in der Muskelgeometrie und die Faserrotationen im dreidimensionalen Raum 

vollziehen. Eine 2D-Analyse gekrümmter Oberflächen verursacht nach ARAMPATZIS et al. 

(2005) Projektionsfehler, die über weitere Forschung mit dreidimensionalen Messmethoden 

behoben werden könnten. 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 über eine Transforma-

tion der 2D-Bildinformationen die Muskelarchitektur dreidimensional darstellen. Teilweise 

differieren die gefunden Werte für die Architekturparameter stark im Vergleich zu 2D-

Verfahren. Darüber hinaus werden zunehmend (semi)automatische Tracking-Verfahren ent-

wickelt, die das zeitaufwändige, manuelle und teils subjektive Digitalisieren der Ultraschall-

bilder zur Erfassung der Architekturparameter ersetzen und gleichzeitig die Faserkrümmung 

berücksichtigen. (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 Verfügung. Unabhängig vom Tracking Verfah-

ren (u. a. Multiscale Vessel Enancement Filtering, Radon Transform, Wavelet Transform), 

können automatische Methoden die Faser- und Aponeurosenorientierung in Ultraschallbildern 

nur bei gutem Kontrast erkennen. Sie sind alle stark von sehr guter Bildqualität abhängig, die 

insbesondere bei aktiver Muskelkontraktion nicht immer gewährleistet werden kann. Bei der 

Vielzahl an Alternativen für automatische Tracking-Verfahren kann zurzeit noch keine zuver-

lässige Aussage hinsichtlich der Qualität und der Anwendung in der Praxis getroffen werden 

(CRONIN & LICHTWARK 2013).  

Neben den Ultraschalluntersuchungen ermöglichen auch Magnet-Resonanz-Tomographie- 

(MRT-)Aufnahmen die Muskelarchitektur abzubilden. MRT-Aufnahmen haben jedoch teil-

weise einen zu geringen Kontrast um die Faserrichtung abzeichnen zu können und den Faser-

winkel zu diagnostizieren (v. a. bei Sportlern mit geringem Körperfettgehalt) (WANK 2000). 
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Speziell das so genannte Diffusion Tensor Imaging (DTI) ist eine Methode, die zur Bestim-

mung von Faserlängen und Faserwinkel in Ruhe verwendet wird (SCHENK et al. 2013; BOLS-

TERLEE et al. 2015). Dem Vorteil des MRT, große Muskelareale gleichzeitig in einem Bild 

aufnehmen zu können (FINNI et al. 2003b; SHIN et al. 2009) und dadurch räumliche Rekon-

struktionen der Muskulatur zu erstellen, steht die Einschränkung gegenüber, dass Aufnahmen 

nicht bei aktiver Muskelkontraktion oder Bewegung gemacht werden können (SINHA et al. 

2006; RANA & WAKELING 2011; RANA et al. 2013; WAKELING & RANDHAWA 2014). Die 

Darstellung von Muskelfasern und die Abschätzung von Faserlängen 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 räumlichen Gege-

benheiten erhebliche Nachteile in der Versuchsdurchführung 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 größerer Regionen des Mus-

kel-Sehnen-Komplexes erlauben, aber mit Scanzeiten von mehreren Minuten eine Untersu-

chung bei dynamischer Muskelkontraktion unmöglich machen. Abschließend ist die Fähigkeit 

der gängigen Ultraschalluntersuchungen Muskelfaserlängen und -winkel während der aktiven 

Kontraktion in variablen Positionen und Bewegungen zu erfassen eine der größten Stärken im 

Vergleich zu anderen Vorgehensweisen (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 ausgedrückt. Um die Reproduzierbarkeit von Ergebnissen 

unter gleichen Bedingungen (Reliabilität) der vorliegenden Messungen zu bestimmen, wurde 

bei einem Sohlenwinkel von 90° eine zweite Messung als Kontrollmessung durchgeführt. Für 

die beiden Messergebnisse der Muskelarchitekturparameter Faserwinkel und Faserlänge wur-

de über die jeweiligen Kontraktionsintensitäten der Variationskoeffizient (VK) bestimmt. Der 

VK stellt über das Verhältnis von Standardabweichung (SD) zu Mittelwert (Mean) ein Maß 

für die Genauigkeit bei wiederholten Messungen dar und ist nach ATKINSON & NEVILL 

(1998), HOPKINS & HAWLEY (1999) und HOPKINS (2000) die gängigste und beste Methode, 

Reliabilität zu analysieren. Da sich die vorliegenden Messergebnisse auf zweifach wiederhol-

te Messungen bei einer Gelenkwinkelstellung beziehen, somit pro Proband und Kontraktions-

intensität je zwei Messergebnisse vorliegen und 1n  , erfolgte die Berechnung des VK mit-

tels subjektinterner Standardabweichung über die Formel (JONES & PAYNE 1997; SYNEK 

2008; ARMISHAW 2003). 
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wobei xi1 und xi2 für die beiden Messergebnisse der jeweiligen Muskelarchitekturparameter 

Faserwinkel und Faserlänge über die Kontraktionsintensitäten i stehen und n die Anzahl der 

Messwertpaare beschreibt. Für den Faserwinkel wurden VKen von 4.99% (GAM), 4.64% 

(GAL) und 4.71% (SOL) und für die Faserlänge 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 Reliabilität der Messun-

gen schließen (ATKINSON & NEVILL 1998). Nach HOPKINS (2000) stellt neben dem VK der 

Standardfehler (typical error of measurement) eine weitere wichtige Angabe bei der Reliabili-

tätsmessung dar. Dieser berechnet sich aus der Standardabweichung der Differenzen der 

Messwertpaare geteilt durch 2  (HOPKINS 2000; WILLIMCZIK 1999). Die Standardfehler für 

den Architekturparameter Faserwinkel liegen bei 1.59° (GAM), 0.94° (GAL) und 1.65° 

(SOL) und für die Faserlänge 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 für die isometrischen 

als auch für die konzentrischen Plantarflexionen vorgestellt. Da die Messwertpaare von Mus-

kelfaserwinkel αF,Mess und Muskelfaserlänge lFaser der isometrischen Kontraktionen bei unter-

schiedlichen Gelenkwinkelstellungen und Kontraktionsintensitäten als Grundlage und Daten-

basis für das Muskelmodell fungieren (Kapitel 4.2), werden sie ausführlich besprochen. Für 

die gesamte Arbeit ist ein Farbkonzept gewählt, das den jeweiligen Muskeln des m. tricpes 

surae – m. gastrocnemius lateralis (blau), m. gastrocnemius medialis (rot) und m. soleus 

(grün) – eine Farbe zuordnet, um dem Leser die Orientierung zu erleichtern.    

3.3.1 Isometrische Kontraktionen 

Die isometrischen Kontraktionen wurden, wie in Kapitel 3.1 erläutert, bei unterschiedlichen 

Gelenkwinkelstellungen und Kontraktionsintensitäten durchgeführt. Die hier dargestellten 

Ergebnisse bilden die Gelenkwinkelstellungen ab, die von den meisten Probanden erreicht 

wurden. Aufgrund unterschiedlicher Beweglichkeit im Fußgelenk 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 Intensität 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 Kontraktionsintensitäten stellen 

dennoch eine repräsentative Zusammenstellung (n immer > 8) der gemessenen Muskelarchi-

tekturparameter Muskelfaserlänge und Muskelfaserwinkel dar. Die Muskeldicke wird nur bei 

ausgewählten Sohlenwinkeln veranschaulicht. Dabei soll nochmal betont werden, dass die 

Parameter kontinuierlich während derselben Kontraktion bei zunehmender Kontraktionsinten-

sität von 0-90 % gemessen werden (Kapitel 3.1). Die 100 % MVC Werte von GAM stammen 

aus der zuvor durchgeführten MVC Messung zur Ermittlung des Kraftmaximums bei der je-

weiligen Gelenkwinkelstellung. Das allgemeine Muster der Veränderung von Muskelfaser-
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länge und -winkel war für alle Probanden identisch, sodass die angegebenen Mittelwerte das 

Verhalten der Muskelgeometrieveränderung der einzelnen Probanden gut widerspiegeln.  

Aufgrund der recht großen Datenmenge beschränkt sich die Veranschaulichung der Architek-

turparameter darauf, den Verlauf von Faserwinkel, Faserlänge und Muskeldicke zum einen in 

Bezug zur Kontraktionsintensität bei 0 % (Ruhewert), 30 %, 60 % und 90 % darzustellen und 

zum anderen in Bezug zur Gelenkwinkelstellung bei 30°, 60° und 90° Sohlenwinkel. Für die 

später in der Arbeit beschriebene Modellierung ist insbesondere das Verhältnis von Faserlän-

ge zu Faserwinkel von großer Bedeutung, das wiederrum bei 0 %, 30 %, 60 % und 90 % 

MVC sowie in einem Scatterplot (Punktewolke) aller Messwertepaare und deren Mittelwerte 

mit zugehöriger Ausgleichsfunktion abgebildet ist. Um eine Vorstellung über die isometri-

schen Kontraktionen dieser Studie zu erlangen, gibt Tabelle 3.1 einen Überblick über die ge-

messenen Maximalkraftwerte FMess bei unterschiedlichen Gelenkwinkelstellungen. Bei (nahe-

zu) fixiertem Kniegelenk hängt die Muskellänge 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-Längen-Relation (Kapitel 2.3.2), vom Gelenkwinkel und 

damit der Muskelausgangslänge abhängig. Vor allem die Dehnung der parallelelastischen 

Elemente des Muskels führt bei kleinen Sohlenwinkeln zu einer hohen Anfangskraft F0. 

Tab.3.1: Gemessene Maximalkraft FMess und Anfangskraft F0 bei unterschiedlichen Sohlenwinkeln 

und zugehöriges Kraft-Sohlenwinkel-Diagramm. Volllinie aktive und passive Kraft, Strichlinie passi-

ve Kraft und Punkt-Strich-Linie aktive Kraft. 

Sohlen-

winkel  
 [N]

Mess
F  

0  [N]F  
0  [N]

Mess
F F  

52.0° 3948.36 1347.40 2600.66 

61.0° 4169.96 791.04 3378.92 

70.8° 4244.24 458.61 3785.63 

79.8° 4181.06 334.35 3846.71 

90.3° 3808.53 233.62 3574.91 

99.5° 3343.86 160.05 3183.81 

107.7° 2885.11 133.88 2751.23 

117.6° 2516.89 126.49 2390.40 

126.0° 2090.80 138.70 1952.10 
  

Muskelarchitekturparameter für m. gastrocnemius lateralis 

In den Tabellen 3.2 und 3.3 sind die Mittelwerte und Standardabweichungen für GAL aufge-

listet. Es zeigt sich sowohl bei Steigerung der Kontraktionsintensität als auch bei Vergröße-

rung des Sohlenwinkels eine deutliche Verkürzung der Muskelfaserlänge und eine Zunahme 

des Muskelfaserwinkels. Die Verkürzung der Faserlänge fällt bei der Steigerung der Kontrak-

tionsintensität bei gleichem Sohlenwinkel deutlicher aus als durch die Änderung des Sohlen-

winkels bei gleicher Intensität. Bei Steigerung der Intensität verringert sich die Faserlänge auf 

etwa 60 % ihrer Ausgangslänge. Der Faserwinkel ändert sich ebenfalls mit zunehmender 

Kontraktionsintensität. Hier sind Vergrößerungen des Faserwinkels vom 2.5-fachen des Aus-

gangswinkels möglich. Auffallend ist, dass der Faserwinkel mit größer werdendem Sohlen-

winkel und damit abnehmender Muskellänge während der Kontraktion stärker zunimmt, als 
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bei großer Muskellänge. Der Faserwinkel in Ruhe (0 % MVC) ist nahezu unabhängig von der 

Muskellänge und vergrößert sich um nur 2° von 50° zu 130° Sohlenwinkel. 

Am Ende der Übersicht 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 Faserlänge (FL) von GAL in Abhän-

gigkeit des Sohlenwinkels (Zeilen) und der Kontraktionsintensität (Spalten). 

FL 

[mm] 
0 % 10 % 20 % 30 % 40 % 50 % 60 % 70 % 80 % 90 % 

50° 
87.73±

14.1 

83.61±

15.6 

77.95±

15.7 

75.77±

15.8 

71.86±

14.8 

68.84±

15.4 

67.43±

14.2 

65.68±

14.0 

64.51±

14.9 

60.26±

14.6 

60° 
81.48±

15.3 

77.84±

17.9 

75.11±

17.4 

72.49±

16.3 

68.70±

14.5 

66.64±

14.6 

64.10±

13.3 

63.25±

14.8 

60.77±

14.1 

57.59±

13.1 

70° 
84.73±

13.3 

80.05±

14.5 

77.43±

13.9 

73.19±

13.2 

70.29±

12.5 

67.70±

11.9 

65.46±

11.4 

61.62±

11.4 

59.67±

11.5 

57.94±

10.1 

80° 
78.65±

9.3 

74.88±

12.2 

70.61±

11.8 

67.75±

12.2 

64.54±

10.2 

62.03±

10.8 

58.87±

11.5 

56.31±

9.9 

54.98±

8.9 

53.02±

8.5 

90° 
77.35±

16.2 

71.84±

15.6 

68.28±

14.0 

64.64±

12.0 

62.30±

12.0 

60.24±

11.0 

58.22±

11.9 

55.96±

11.9 

54.10±

11.3 

51.79±

10.3 

100° 
73.82±

14.3 

71.72±

18.3 

70.00±

18.8 

67.24±

15.9 

62.10±

10.5 

58.16±

7.2 

54.33±

7.0 

51.74±

8.1 

50.15±

8.2 

44.68±

6.3 

110° 
72.74±

12.7 

68.61±

12.3 

64.36±

13.3 

64.46±

.12.7 

57.28±

10.9 

54.01±

9.5 

52.46±

9.6 

50.12±

9.6 

47.34±

9.2 

44.39±

7.9 

120° 
71.46±

12.8 

69.08±

13.3 

66.49±

12.1 

61.96±

12.3 

58.71±

9.6 

54.49±

8.6 

51.53±

8.8 

49.21±

8.9 

47.58±

9.2 

42.01±

8.1 

130° 
66.62±

12.9 

64.11±

13.7 

59.51±

11.6 

57.40±

10.7 

54.51±

9.4 

51.10±

9.6 

49.00±

10.2 

45.89±

10.1 

44.53±

10.4 

35.00±

8.6 

Tab.3.3: Mittelwerte und Standardabweichung des Faserwinkels (FW) von GAL in Ab-

hängigkeit des Sohlenwinkels (Zeilen) und der Kontraktionsintensität (Spalten). 

FW [°] 0 % 10 % 20 % 30 % 40 % 50 % 60 % 70 % 80 % 90 % 

50° 
10.83±

2.1 

11.60±

2.6 

12.36±

2.7 

12.78±

2.8 

13.41±

2.8 

14.18±

3.0 

14.63±

2.8 

15.19±

3.0 

15.49±

3.1 

16.70±

3.3 

60° 
11.43±

2.0 

11.86±

2.3 

12.24±

2.6 

12.66±

2.6 

13.34±

2.5 

14.01±

2.4 

14.58±

2.4 

15.23±

2.8 

16.04±

2.9 

17.10±

3.2 

70° 
11.35±

1.8 

11.75±

2.0 

12.04±

1.9 

12.55±

2.0 

13.04±

2.1 

13.63±

1.9 

14.15±

1.9 

15.23±

2.4 

16.29±

2.7 

17.41±

2.9 

80° 
11.28±

1.1 

11.68±

1.1 

12.29±

1.2 

12.95±

1.5 

13.60±

1.6 

14.35±

2.1 

15.18±

2.6 

15.99±

2.6 

16.90±

2.6 

17.85±

2.6 

90° 
11.75±

2.7 

12.20±

2.6 

12.71±

2.8 

13.28±

2.8 

14.24±

3.1 

15.10±

3.0 

16.23±

3.2 

17.30±

3.4 

18.25±

3.3 

19.73±

3.5 

100° 
11.53±

2.4 

11.90±

3.0 

12.21±

3.3 

12.66±

3.2 

14.09±

2.8 

15.59±

2.5 

17.59±

2.8 

19.19±

3.2 

20.50±

4.5 

22.91±

4.1 

110° 
12.25±

2.9 

12.69±

3.5 

13.48±

4.2 

14.33±

4.1 

16.01±

4.2 

17.86±

4.3 

19.01±

4.5 

20.53±

4.5 

21.96±

4.9 

23.96±

5.0 

120° 
12.14±

2.8 

12.66±

3.0 

13.51±

3.3 

14.46±

3.7 

16.65±

3.4 

18.85±

3.0 

20.95±

3.1 

22.45±

3.3 

24.29±

4.7 

26.70±

6.5 

130° 
12.98±

4.1 

13.28±

4.5 

14.91±

4.6 

16.55±

4.5 

17.99±

4.7 

20.06±

5.2 

21.71±

6.4 

23.48±

7.1 

24.59±

7.8 

32.53±

7.0 

 

Wie bereits eingangs erwähnt, werden exemplarisch einige Verläufe der durchschnittlichen 

Muskelfaserlänge 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 Abhängigkeit von Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlänge zeigt 

sich ein quadratischer Zusammenhang. Mit zunehmender Kontraktionsintensität erhöht sich 

der Koeffizient des quadratischen Teils des Polynoms. Lediglich die Ausgleichsfunktion bei 

90 % MVC weist hier eine Abweichung auf. Besonders eindrücklich zeigt sich der quadrati-

sche Zusammenhang der beiden Muskelarchitekturparameter in der Ausgleichsfunktion in 

Abbildung 3.5, in der sämtliche Messwertpaare (grau) und die zugehörigen Mittelwerte (blau) 

aus den Tabellen 3.2 und 3.3 veranschaulicht sind.  
 

0 % MVC 

  
30 % MVC 

  
60 % MVC 

  

90 % MVC 

  

Abb.3.4: Links: Verlauf von Muskelfaserlänge (Volllinie) und -winkel (Strichlinie) in Abhängigkeit 

des Gelenkwinkels bei isometrischen Kontraktionen von GAL verschiedener Kontraktionsintensitäten. 

Rechts: Zusammenhang zwischen Faserlänge 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 zugehörige 

quadratische Ausgleichsfunktion. 

60° Sohlenwinkel 

 
 

90° Sohlenwinkel 

  

120° Sohlenwinkel 

  

Abb.3.6: Links: Verlauf von Muskelfaserlänge (Volllinie) und Muskelfaserwinkel (Strichlinie) in 

Abhängigkeit der Kontraktionsintensität bei isometrischen Kontraktionen von GAL bei 60°, 90° und 

120° Sohlenwinkel. Rechts: Verlauf der Muskeldicke in Abhängigkeit der Kontraktionsintensität. 
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Zum Abschluss des Überblicks der Architekturparameter von GAL sind die Änderungen von 

Faserlänge, Faserwinkel und Muskeldicke bei drei Sohlenwinkel in Abhängigkeit der Kon-

traktionsintensität abgebildet (Abb. 3.6). Bei den gewählten Sohlenwinkeln fließen jeweils die 

Werte aller Probanden ein, sodass die Verläufe einerseits die komplette Stichprobe widerspie-

geln, andererseits das ganze Bewegungsausmaß der gemessenen Plantarflexionen verkörpern.  

 

Abb.3.7: Ultraschallbilder isometrischer Kontraktionen von GAL mit digitalisiertem Verlauf einer 

repräsentativen Faser in Ruhe (0 % MVC) links und bei 90 % MVC rechts. Oben: 60°, Mitte: 90° und 

unten: 120° Sohlenwinkel. 

Muskelarchitekturparameter für m. gastrocnemius medialis 

Die Tabellen 3.4 und 3.5 geben für GAM einen Überblick über 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. Dafür konnten 

alle zehn Probanden die Gelenkwinkelstellungen von 50° bis 120° Sohlenwinkel realisieren 

und auch die vorgegebenen Kontraktionsintensitäten erfüllen. Auch hier zeigen Faserlänge 

und Faserwinkel ein vergleichbares Kontraktionsverhalten, wie es bereits bei GAL beschrie-
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ben wurde. Ausgehend von deutlich kürzeren initialen Faserlängen und größeren Faserwin-

keln im Vergleich zu GAL verändern sich die Parameter entsprechend bei Zunahme der Kon-

traktionsintensität und der Gelenkwinkelstellung. Der Faserwinkel vergrößert sich merklich 

während der Kontraktion, bei 110° Sohlenwinkel ebenfalls um beinahe das 2.5-fache des 

Ausgangswinkels. Die Faserlänge verkürzt sich um bis zu 54 % bezogen auf die Ausgangs-

länge. Änderungen in der Gelenkwinkelstellung bei gleicher Kontraktionsintensität sind bei 

GAM deutlich ausgeprägter als bei GAL. Auch hier werden exemplarisch einzelne Ergebnisse 

bildlich dargestellt. 

Tab.3.4: Mittelwerte und Standardabweichung der Faserlänge (FL) von GAM in Abhängigkeit 

des Sohlenwinkels (Zeilen) und der Kontraktionsintensität (Spalten). 

FL 

[mm] 
0 % 10 % 20 % 30 % 40 % 50 % 60 % 70 % 80 % 90 % 100 % 

50° 
75.55±

10.1 

70.57±

8.1 

67.52±

7.6 

64.80±

7.1 

62.81±

7.0 

60.36±

6.8 

55.83±

5.8 

54.53±

7.3 

53.80±

7.2 

52.10±

6.7 

55.74±

8.1 

60° 
70.86±

7.6 

66.06±

9.0 

62.61±

9.0 

60.75±

8.4 

58.40±

7.8 

55.77±

7.2 

53.46±

5.9 

50.36±

4.7 

48.44±

4.4 

44.44±

2.5 

43.91±

6.2 

70° 
64.09±

3.7 

61.98±

4.4 

59.80±

3.6 

56.90±

5.2 

54.15±

5.2 

51.73±

6.0 

48.00±

8.0 

44.93±

8.1 

41.76±

8.8 

40.90±

7.9 

37.37±

6.0 

80° 
63.43±

8.6 

60.47±

8.5 

58.36±

7.8 

55.64±

8.2 

52.24±

8.4 

47.97±

8.4 

45.25±

8.0 

42.38±

8.1 

38.78±

7.8 

36.51±

5.4 

34.06±

4.6 

90° 
62.01±

10.2 

57.76±

8.4 

55.24±

8.0 

51.26±

9.7 

47.69±

8.5 

43.44±

8.0 

40.88±

8.3 

38.04±

7.8 

32.92±

5.7 

30.19±

5.1 

29.60±

3.7 

100° 
54.36±

6.4 

51.75±

6.1 

46.81±

6.5 

42.84±

6.6 

39.34±

5.1 

36.82±

5.0 

34.19±

4.5 

31.95±

3.6 

29.79±

3.6 

28.02±

3.4 

26.93±

3.2 

110° 
52.85±

9.8 

48.76±

7.5 

43.54±

7.0 

38.75±

7.1 

34.02±

6.1 

30.95±

4.5 

28.26±

3.3 

26.94±

2.6 

25.78±

2.6 

24.74±

2.1 

24.07±

2.0 

120° 
47.40±

6.8 

42.46±

6.8 

37.73±

5.2 

35.18±

4.5 

32.09±

5.3 

29.91±

4.2 

27.60±

3.6 

26.56±

3.2 

25.71±

2.9 

25.30±

2.6 

23.92±

3.0 

Tab.3.5: Mittelwerte und Standardabweichung des Faserwinkels (FW) von GAM in Abhängig-

keit des Sohlenwinkels (Zeilen) und der Kontraktionsintensität (Spalten). 

FW [°] 0 % 10 % 20 % 30 % 40 % 50 % 60 % 70 % 80 % 90 % 100 % 

50° 
15.13±

1.4 

15.90±

1.6 

16.60±

1.9 

17.55±

2.1 

18.53±

2.3 

19.45±

2.1 

20.88±

1.7 

21.38±

1.8 

21.68±

1.8 

22.30±

1.9 

20.90±

2.6 

60° 
15.46±

2.3 

16.34±

2.2 

17.38±

3.2 

18.06±

3.1 

19.05±

3.2 

20.01±

3.5 

20.90±

3.4 

22.20±

3.4 

22.98±

3.3 

23.75±

3.3 

25.48±

4.9 

70° 
16.32±

1.1 

16.90±

1.4 

17.47±

1.3 

18.33±

1.1 

19.36±

0.8 

20.51±

1.7 

22.42±

3.4 

24.23±

3.8 

26.59±

5.1 

27.00±

6.0 

28.40±

3.8 

80° 
17.38±

2.9 

18.06±

3.1 

18.79±

3.4 

20.05±

3.7 

21.48±

3.7 

23.55±

4.8 

24.98±

4.5 

26.96±

4.8 

29.46±

5.6 

30.81±

5.1 

33.08±

6.2 

90° 
17.17±

1.9 

18.07±

1.7 

19.23±

1.9 

21.59±

3.2 

23.32±

2.8 

25.86±

3.9 

27.98±

4.6 

30.18±

4.7 

34.84±

4.2 

38.55±

4.7 

39.12±

2.9 

100° 
18.35±

2.1 

19.41±

2.2 

22.76±

3.7 

25.63±

4.1 

28.45±

3.7 

31.00±

4.6 

33.78±

5.2 

36.37±

5.1 

38.99±

4.1 

42.16±

4.6 

43.12±

4.8 

110° 
19.78±

3.3 

21.87±

3.8 

25.21±

4.3 

29.22±

5.9 

34.30±

6.1 

37.79±

5.7 

41.65±

6.2 

43.85±

6.0 

45.85±

5.7 

48.09±

5.2 

49.72±

4.4 

120° 
21.48±

2.5 

25.23±

3.3 

29.20±

3.3 

31.68±

3.6 

35.78±

4.9 

38.43±

4.8 

42.25±

4.8 

44.27±

4.4 

46.33±

4.9 

55.10±

4.5 

48.10±

4.0 

 

Auf Basis der Muskelarchitekturparameter zeigt sich erneut ein quadratischer Zusammenhang 

zwischen Muskelfaserlänge und Muskelfaserwinkel über alle Gelenkwinkelstellungen und 

Kontraktionsintensitäten, der hier eindeutiger erkennbar ist als bei GAL. Die Tendenz des 
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wachsenden Koeffizienten des quadratischen Monoms bei steigender Kontraktionsintensität 

ist hier offensichtlich. Die Ausgleichsfunktion des Muskelfaserwinkel-Muskelfaserlängen-

Verlaufs aller Messwerte im Scatterplot in Abbildung 3.9 bestätigt den quadratischen Zu-

sammenhang. Den Abschluss bilden die Winkel- und Längen-Verläufe in Abhängigkeit der 

Kontraktionsintensität, sowie die Änderung der Muskeldicke bei ausgewählten Sohlenwin-

keln (Abb. 3.10). Vergleichbar mit GAL wächst die Muskeldicke bei Kontraktion an, wobei 

die Zunahme für GAM etwas geringer ausfällt als für GAL. 

 

0 % MVC 

  

30 % MVC 

  

60 % MVC 

  

90 %MVC 

  

Abb.3.8: Links: Verlauf von Muskelfaserlänge (Volllinie) und -winkel (Strichlinie) in Abhängigkeit 

des Gelenkwinkels bei isometrischen Kontraktionen von GAM verschiedener Kontraktionsintensitä-

ten. Rechts: Zusammenhang zwischen Faserlänge 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 zugehörige 

quadratische Ausgleichsfunktion. 

60° Sohlenwinkel 

  

90° Sohlenwinkel 

  

120° Sohlenwinkel 

  

Abb.3.10: Links: Verlauf von Muskelfaserlänge (Volllinie) und Muskelfaserwinkel (Strichlinie) in 

Abhängigkeit der Kontraktionsintensität bei isometrischen Kontraktionen von GAM bei 60°, 90° und 

120° Sohlenwinkel. Rechts: Verlauf der Muskeldicke in Abhängigkeit der Kontraktionsintensität. 
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Die Ultraschallaufnahmen am Ende der Ergebnisübersicht von GAM geben einen Einblick in 

das manuelle Digitalisieren zur Quantifizierung der Architekturparameter. Vergleichbar zu 

GAL repräsentieren sie exemplarisch Sohlenwinkel von 60°, 90° und 120° bei einer Kontrak-

tionsintensität von je 0 % MVC und 90 % MVC. Auffallend ist neben der Kontraktionsdyna-

mik auch die Veränderung der Bildqualität hinsichtlich der Sichtbarkeit des Faserverlaufs mit 

zunehmendem Sohlenwinkel und größerer Kontraktionsintensität.  

 

Abb.3.11: Ultraschallbilder isometrischer Kontraktionen von GAM mit digitalisiertem Verlauf einer 

repräsentativen Faser in Ruhe (0 % MVC) links und bei 90 % MVC rechts. Oben: 60°, Mitte: 90° und 

unten: 120° Sohlenwinkel. 

Muskelarchitekturparameter für m. soleus 

Den Mittelwerten der Tabellen 3.6 und 3.7 ist zu entnehmen, dass SOL bei ähnlichen Faser-

winkeln noch kürzere Faserlängen aufweist als GAM und damit erheblich kürzere Fasern vor-

liegen als bei GAL. Dabei zeigt SOL ein vergleichbares Kontraktionsverhalten in Bezug auf 

die Faserlängen- und Faserwinkeländerung bei den gegebenen Kontraktionsintensitäten und 

Gelenkwinkelstellungen. Über alle Gelenkwinkelstellungen hinweg verringert sich die Faser-
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länge auf etwa 60 % der Ausgangslänge bei steigender Kontraktionsintensität. Dies ist ver-

gleichbar mit den prozentualen Änderungen von GAL und GAM. Der Faserwinkel vergrößert 

sich jedoch „nur“ um das maximal 1.9-fache des initialen Winkels bei einem Sohlenwinkel 

von 100°. Auch bei SOL sind größere Längen- und Winkeländerungen bei kürzeren Muskel-

längen zu erkennen. Abbildung 3.12 stellt die Werte der Tabellen 3.6 und 3.7 dar.  

Tab.3.6: Mittelwerte und Standardabweichung der Faserlänge (FL) von SOL in Abhän-

gigkeit des Sohlenwinkels (Zeilen) und der Kontraktionsintensität (Spalten). 

FL 

[mm] 
0 % 10 % 20 % 30 % 40 % 50 % 60 % 70 % 80 % 90 % 

50° 
67.07±

10.1 

62.03±

9.5 

58.27±

9.3 

54.87±

9.5 

53.30±

10.4 

50.70±

10.4 

48.81±

10.6 

47.88±

10.2 

46.58±

10.6 

41.21±

10.4 

60° 
62.17±

10.1 

57.57±

9.7 

54.36±

9.2 

54.23±

8.7 

48.29±

8.6 

45.90±

8.4 

43.82±

8.3 

41.34±

7.6 

39.25±

6.5 

37.73±

6.3 

70° 
60.56±

8.0 

57.29±

7.6 

55.79±

7.4 

50.23±

7.0 

50.17±

6.7 

45.86±

6.8 

43.79±

6.6 

41.06±

6.8 

39.76±

6.8 

37.81±

7.9 

80° 
54.78±

4.7 

51.86±

4.5 

49.12±

4.3 

45.93±

4.4 

43.12±

5.5 

41.62±

5.0 

39.74±

5.3 

37.81±

4.8 

35.61±

4.4 

33.15±

4.9 

90° 
47.56±

7.0 

44.58±

5.7 

40.85±

3.6 

38.13±

3.1 

35.99±

3.0 

33.75±

2.8 

31.99±

2.4 

30.67±

2.6 

29.04±

1.9 

27.24±

1.8 

100° 
45.44±

5.7 

43.74±

4.8 

41.43±

3.6 

39.74±

3.2 

36.51±

2.7 

34.56±

2.8 

34.12±

3.0 

33.05±

3.0 

32.49±

3.0 

26.63±

1.9 

110° 
39.65±

4.2 

37.65±

6.2 

35.32±

4.3 

35.78±

3.5 

31.18±

2.7 

29.96±

2.1 

29.01±

1.8 

27.28±

1.6 

26.43±

1.7 

26.32±

1.3 

120° 
42.63±

13.1 

40.19±

12.7 

37.93±

11.0 

33.01±

13.1 

34.66±

11.8 

33.35±

11.3 

32.64±

11.4 

31.72±

11.3 

26.85±

11.9 

24.18±

3.4 

130° 
39.13±

17.4 

36.81±

16.3 

34.12±

15.7 

32.44±

15.1 

30.90±

15.4 

28.78±

13.8 

27.49±

14.0 

26.39±

14.0 

25.71±

15.9 

24.40±

3.2 

Tab.3.7: Mittelwerte und Standardabweichung des Faserwinkels (FW) von SOL in Ab-

hängigkeit des Sohlenwinkels (Zeilen) und der Kontraktionsintensität (Spalten). 

FW [°] 0 % 10 % 20 % 30 % 40 % 50 % 60 % 70 % 80 % 90 % 

50° 
13.66±

3.4 

14.81±

3.4 

15.71±

3.4 

16.90±

3.5 

17.65±

4.0 

18.74±

4.2 

19.76±

4.8 

20.19±

4.7 

21.01±

5.2 

24.28±

5.5 

60° 
14.75±

1.9 

15.86±

2.4 

16.85±

2.3 

16.44±

2.7 

18.98±

2.7 

20.41±

3.1 

21.85±

3.8 

22.79±

4.5 

24.10±

5.2 

24.94±

5.6 

70° 
14.61±

2.6 

15.36±

3.0 

15.81±

3.0 

18.18±

2.8 

17.76±

3.3 

19.69±

3.5 

20.88±

3.8 

22.60±

4.4 

23.71±

4.7 

24.98±

5.3 

80° 
16.14±

2.0 

17.23±

2.1 

18.01±

1.9 

19.45±

2.6 

20.91±

2.9 

22.06±

3.0 

23.45±

3.3 

24.70±

3.5 

26.30±

3.7 

28.86±

4.7 

90° 
20.31±

4.4 

21.68±

4.1 

23.54±

3.4 

25.13±

3.7 

27.15±

3.7 

29.10±

3.6 

30.89±

3.5 

32.13±

3.7 

34.06±

3.8 

37.39±

3.5 

100° 
20.87±

5.6 

22.37±

6.0 

24.27±

5.6 

26.93±

5.0 

29.28±

5.1 

31.07±

4.5 

32.55±

4.8 

34.17±

5.3 

35.38±

5.9 

39.70±

4.2 

110° 
24.49±

4.7 

25.69±

4.0 

27.64±

3.3 

29.74±

3.2 

32.26±

3.1 

34.36±

4.0 

35.94±

4.2 

37.85±

4.6 

39.51±

4.9 

40.44±

4.4 

120° 
25.00±

7.8 

26.96±

8.1 

29.03±

8.0 

30.63±

9.1 

32.27±

10.0 

34.04±

10.3 

35.19±

10.9 

36.36±

11.4 

40.84±

11.7 

44.90±

9.3 

130° 
25.70±

7.5 

27.76±

8.5 

30.09±

9.3 

32.04±

9.9 

33.73±

9.9 

35.94±

9.9 

37.98±

10.3 

39.91±

11.1 

41.69±

12.8 

46.38±

11.0 

 

Den quadratischen Zusammenhang zwischen Faserlänge und Faserwinkel findet man auch bei 

SOL. Mit wachsender Kontraktionsintensität weicht der Zusammenhang stärker von der Line-

arität ab. Auch der Scatterplot (Abb. 3.13) veranschaulicht diese Erkenntnis. Der Verlauf der 



3 Quantifizierung der Muskelarchitekturparameter  44 

 

Architekturparameter Faserlänge, Faserwinkel und Muskeldicke bezüglich der Kontraktions-

intensität rundet auch für SOL die Darstellung der Messergebnisse ab (Abb.3.14). SOL weist 

nur eine leichte Zunahme in der Muskeldicke bei steigender Kontraktionsintensität auf. 

 

0 % MVC 

  

30 % MVC 

  

60 % MVC 

  

90 % MVC 

  

Abb.3.12: Links: Verlauf von Muskelfaserlänge (Volllinie) und -winkel (Strichlinie) in Abhängigkeit 

des Gelenkwinkels bei isometrischen Kontraktionen von SOL verschiedener Kontraktionsintensitäten. 

Rechts: Zusammenhang zwischen Faserlänge und Faserwinkel mit quadratischer Ausgleichsfunktion. 

Während es bei GAL kaum möglich war, einen Muskelausschnitt zu finden, in dem eine Faser 

vollständig dargestellt werden kann, ließ sich dies bei GAM und SOL aufgrund der kürzeren 

Faserlänge fast immer realisieren. Problematisch ist bei SOL die schlechtere Bildqualität der 

Ultraschallaufnahmen, insbesondere bei geringen Muskellängen, die die Quantifizierung der 

Muskelarchitekturparameter erschwert. 
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Abb. 3.13: Scatterplot aller Messwerte (grau) und 

der Mittelwerte (grün) von FL und FW bei isomet-

rischen Kontraktionen von SOL und zugehörige 

quadratische Ausgleichsfunktion. 

 

60° Sohlenwinkel 

 
 

90° Sohlenwinkel 

 
 

120° Sohlenwinkel 

 
 

Abb.3.14: Links: Verlauf von Muskelfaserlänge (Volllinie) und Muskelfaserwinkel (Strichlinie) in 

Abhängigkeit der Kontraktionsintensität bei isometrischen Kontraktionen von SOL bei 60°, 90° und 

120° Sohlenwinkel. Rechts: Verlauf der Muskeldicke in Abhängigkeit der Kontraktionsintensität. 
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Abb.3.15: Ultraschallbilder isometrischer Kontraktionen von SOL mit digitalisiertem Verlauf einer 

repräsentativen 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 Ände-

rungen der Architekturparameter Muskelfaserlänge und Muskelfaserwinkel im Kontraktions-

verlauf von 0-90 % MVC festzustellen. Die Ergebnisse zeigen den Einfluss der aktiven Kon-

traktion auf die Muskelgeometrie unabhängig von der Gelenkwinkelstellung in eindeutiger 

Art und Weise. Der Faserwinkel vergrößert sich während der Kontraktion deutlich um etwa 

das Doppelte, während sich die Faserlänge um etwa die Hälfte ihrer Ausgangslänge verkürzt. 

Kontraktionen bei kürzeren Muskelausgangslängen führten zu größeren Veränderungen in 

den Muskelarchitekturparametern in Übereinstimmung mit HERBERT & GANDEVIA (1995) und 

FUKUNAGA et al. (1997) und im Widerspruch zu KAWAKAMI et al. (1998). Des Weiteren sind 

Faserlänge und -winkel abhängig von der Muskelausgangslänge und resultieren in Verände-

rungen, die nicht mit der Kontraktion zusammenhängen. Konform mit FUKUNAGA (1999), 

MAGANARIS et al. (1999) und HERBERT et al. (2002) steigt der Faserwinkel in Ruhe von der 

Dorsal- zur Plantarflexion an, während sich die Faserlänge verringert. Die Schlussfolgerung 
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liegt nahe, dass somit die Gelenkwinkelstellung und die Kontraktionsintensität einen additi-

ven Effekt auf die Veränderung der Muskelarchitekturparameter haben. Das Aufstellen bzw. 

Rotieren und Verkürzen der Fasern bei steigender Kraft und zunehmendem Sohlenwinkel sind 

deutlich erkennbar. Schon frühere Studien konnten nachweisen, dass sich der Faserwinkel mit 

Verkürzung der Muskelfasern vergrößert (u.a. ITO 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 Faserlänge und Faserwinkel, der 

nicht nur in den Mittelwerten, sondern für alle Probanden gefunden wurde. Die enge Korrela-

tion zwischen den beiden Parametern kann durch ihre gegenseitige Wechselbeziehung be-

gründet werden. Dieser Zusammenhang fällt bei GAM und SOL wesentlich deutlicher aus als 

bei GAL. Dies kann auf die abweichende Muskelarchitektur von GAL im Vergleich zu GAM 

und SOL zurückgeführt werden. GAL weist gegenüber GAM und SOL längere Fasern und 

kleinere Faserwinkel auf (Übereinstimmend mit KAWAKAMI et al. 1998 und RANDHAWA et al. 

2013). SOL besitzt bei vergleichbarem Faserwinkel kürzere Muskelfasern als GAM. Somit 

trifft die Feststellung von LIEBER & FRIDÉN (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 Kontraktionsintensität von 30 % ändern, können nicht bestätigt 

werden. Vielmehr wurde eine stetige Änderung bei allen Gelenkwinkeln bis hin zu hohen 

Intensitäten festgestellt. Auch die Aussage von RANA et al. (2013), dass bei Gelenkwinkelstel-

lungen der Dorsalflexion keine Faserwinkelvergrößerung eintritt, kann nicht unterstützt wer-

den. Die Zunahme der Muskeldicke in allen betrachteten Muskeln ist übereinstimmend mit 

Ergebnissen für GAL und SOL (MAGANARIS et al. 1998; AZIZI et al. 2008; WAKELING et al. 

2011; RANDHAWA et al. 2013), wohingegen für 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 Veränderungen der Muskeldicke sind Beleg für 

die Formveränderungen des Muskels bei Kontraktion (Kapitel 2.5), die sich u. a. nach SIE-

BERT et al. (2012) und BÖL 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 Muskelsträngen, Bindegewebe und Knochen umgeben sind, kann sich 

durch die Ausdehnung des Muskels Kraft transversal auf das Muskelgewebe übertragen und 

dieses komprimieren (SIEBERT et al. 2014). Durch das synergistische Wirken von GAL, GAM 

und SOL bei der Plantarflexion führt 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 Veränderung 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 Faserverkürzung und dadurch zu eingeschränktem Gearing-
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verhalten bei Muskelkontraktion kommt. Die Analyse und die Quantifizierung des intramus-

kulären Drucks in Relation zur Muskelarchitektur kann in dieser Arbeit nicht vollzogen wer-

den. Durch die in vivo Messung sind die Auswirkungen der Formveränderung des Muskels 

aufgrund seiner Volumenkonstanz bei Kontraktion in den Ergebnissen der Muskelarchitektur-

parameter jedoch mit inbegriffen. 

Bei der Auswertung der Ultraschallbilder fiel die Krümmung der Aponeurosen insbesondere 

bei kleinen Sohlenwinkeln und hohen Kontraktionsintensitäten auf. Die Muskelfasern wiesen 

eine Krümmung vor allem bezüglich der distalen Aponeurose auf, welche mit steigender Kon-

traktionsintensität zunahm. Die zunehmende Krümmung der Faszikel, die während der Auf-

nahmen beobachtet wurde, kann auf den angesprochenen intramuskulären Druck, der bei 

Muskelkontraktionen ansteigt und die Dehnung der Aponeurosen zurückgeführt werden  

(SEJERSTED et al. 1984; OTTEN 1988; VAN LEEUWEN & SPOOR 1992). Aus der Tatsache, dass 

übereinstimmend für alle Muskeln bei kürzerer Muskellänge eine größere Faserkrümmung 

beobachtet und GAM unter den untersuchten Muskeln die größte Krümmung aufwies, folger-

ten KAWAKAMI et al. (1998), dass die Faserkrümmung in engem Zusammenhang mit dem 

Faserwinkel steht. Ein größerer Faserwinkel resultiert in größeren Kräften quer zu den Apon-

eurosen, welche dadurch größeren intramuskulären Druck entwickeln. Im Gegensatz dazu 

beobachteten MAIRET et al. (2006) und FINNI (2006) bei größeren Gelenkwinkeln und gerin-

ger Kontraktionsintensität eine weniger starke Krümmung der Fasern. 

Nach REEVES & NARICI (2003) haben sehr viele Arbeiten beschrieben, dass sich die Muskel-

geometrie unter isometrischen Kontraktionsbedingungen ändert. Allerdings gibt es nur weni-

ge Studien, die sich mit der Änderung bei dynamischen Kontraktionen beschäftigt haben  

(FUKUNAGA et al. 2001), wie sie im Folgenden aufgezeigt werden. 

3.3.2 Konzentrische Kontraktionen 

Neben den isometrischen Kontraktionen bei unterschiedlichen Gelenkwinkelstellungen und 

Kontraktionsintensitäten (Kapitel 3.3.1) wurden in einer vergleichbaren Versuchsanordnung 

auch konzentrische Plantarflexionen durchgeführt. Dazu wurde die Fixierung des Schlittens 

der Beinstreckermaschine gelöst, sodass dieser frei beweglich war. Ausgehend von einer ru-

higen Position bei einem Sohlenwinkel von ca. 80° führten die Probanden nacheinander kon-

zentrische Plantarflexionen mit verschiedenen Lasten aus. Der Schlitten (Leergewicht 25 kg) 

wurde dafür 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 für den Faserwinkel und die Faserlänge der Muskeln GAL, GAM und SOL. Bei der 

Auswertung der Ultraschallbilder konnte analog zu den isometrischen Kontraktionen festge-

stellt werden, dass sich mit zunehmender Verkürzung der Faserlänge der Faserwinkel erhöht. 

Allerdings findet eine deutliche Veränderung der Muskelgeometrie und ein Rotieren der Fa-

sern erst nach Überschreiten des Kraftmaximums der jeweiligen Kontraktion statt. Dieser 

Effekt wird später in den Kapiteln 5.1.2 und 5.1.3 noch ausführlich betrachtet und steht in 

Zusammenhang mit dem Muscle Gearing, der Fähigkeit 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 Änderung von Faserlänge und Faserwinkel. Die geringen Änderungen zu Be-

ginn der Kontraktion spiegeln sich auch in der Kinematik und Dynamik der Kontraktion wie-

der. Obwohl die Kontraktionskraft deutlich zunimmt, erhöhen 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 Ultraschallgerätes (25 Hz) und der kurzen 

Kontraktionszeit nicht so übersichtlich kategorisieren wie die Ergebnisse der isometrischen 

Kontraktionen. Vielmehr liegen Messwertepaare der Faserlänge und des Faserwinkels bei 

vollkommen unterschiedlichen Intensitäten und Gelenkwinkelstellungen vor. Die Ergebnisse 

werden deshalb über die bekannten Scatterplots visualisiert. 

  

   

Abb.3.16: Zusammenhang von Faserwinkel und Faserlänge 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 grün: 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 Faserlänge und unterschiedliche Änderungen in der Muskelgeometrie. Auffallend 

bei der Betrachtung der Scatterplots ist, dass bei konzentrischen Kontraktionen geringere Än-

derungen des Faserwinkels und der Faserlänge und damit kleinere Faserwinkel bei längeren 

Faserlängen gemessen wurden, als bei isometrischen. Dabei muss zwischen den einzelnen 

Muskeln unterschieden werden. Die größte Diskrepanz liegt hier bei SOL. Während bei iso-

metrischen Kontraktionen in Einzelfällen Faserwinkel von mehr als 50° und Faserlängen um 

die 20 mm gemessen wurden, liegen die Werte bei dynamischen Kontraktionen für den Fa-

serwinkel im Bereich von 10° bis 30° und für die Faserlänge bei 40 mm bis 100 mm. Dazu 

muss angemerkt werden, dass eine zuverlässige Auswertung der Ultraschallaufnahmen der 

dynamischen Kontraktionen bei SOL leider nur bei drei Probanden möglich war. Bereits bei 

den isometrischen Versuchen war die Qualität der Ultraschallbilder von SOL schlechter als 

bei GAL und GAM, was sich in der Auswertung der dynamischen Versuche verstärkte. Die 

große Diskrepanz in den Messwerten muss demnach hinsichtlich der geringen Stichproben-

größe relativiert werden. 

 

Abb.3.17: Zusammenhang von Faserwinkel und Faserlänge 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 grün: 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 einfließen konnten. Bei isometrischen Kontraktionen wurden 

auch hier Faserwinkel größer 50° beobachtet, während bei dynamischen Kontraktionen, un-

abhängig von der Last, lediglich Werte von etwa 40° erreicht werden konnten. Auch die mi-

nimalen Faserlängen waren in der Dynamik etwa 10 mm länger. 

Die beste Übereinstimmung 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.  

  

 

Abb.3.18: Zusammenhang von Faserwinkel und Faserlänge 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 grün: 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 Intensität des MVC-Wertes bei isometrischen Kontraktion (ca. 

5000 N) entspricht. Es ist davon auszugehen, dass die Differenzen in den Messwerten auf-

grund der deutlich geringeren Kontraktionsintensität zustande kommen. Dies schlussfolgerten 

auch REEVES & NARICI (2003) und gaben an, dass die Verkürzung der Fasern und die Vergrö-
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ßerung der Faserwinkel bei isometrischen Kontraktionen am größten ist. Eine mögliche Erklä-

rung hierfür sind andere Einflussfaktoren auf die Kontraktion. Die Belastung der Fasern ist 

bei isometrischen Kontraktionen grundsätzliche deutlich höher als bei dynamischen (AZIZI et 

al. 2008), sodass davon ausgegangen werden kann, dass die bei isometrischen Kontraktionen 

entwickelten Zwangskräfte, die Zwangskräfte bei dynamischer Kontraktion übertreffen. Die 

Ausdehnung der Fasern in radialer Richtung und die dadurch entwickelten Querkräfte führen 

zwangsweise zu einem Aufstellen der Fasern und zur Vergrößerung des Faserwinkels. 

Dadurch lassen sich die großen Faserwinkel bei isometrischen Kontraktionen trotz oder gera-

de wegen der hohen Belastung und Kraftentwicklung erklären. Weitere dynamische Kontrak-

tionen mit höherer Zusatzlast sind hier notwendig, um diese Vermutung zu bestätigen. Aller-

dings ist die geringe Kontraktionsintensität insofern relevant und bewusst gewählt, da eine 

Vielzahl der alltäglichen Bewegungen nur einen Teil der muskulären Kraft in Anspruch 

nimmt (KERN et al. 2001) und die hier gewählte Belastung in etwa der des Gehens entspricht. 

Muskelübergreifend ist auch bei dynamischen Kontraktionen ein quadratischer Zusammen-

hang zwischen der Muskelfaserlänge und dem Muskelfaserwinkel zu erkennen, der die 

Grundlage für die Berechnung der Ausgleichsfunktionen darstellt. Dennoch zeigen sich die 

beschriebenen Unterschiede auch in den Ausgleichsfunktionen, die jeweils für den isometri-

schen und dynamischen Verlauf dargestellt sind. Während die Kurven bei SOL aus den ge-

nannten Gründen weit auseinanderliegen, stimmt der Verlauf bei GAL und GAM deutlich 

besser bis vollkommen überein, was trotz der Unterschiede in den absoluten Werten von Fa-

serwinkeln und Faserlängen für ein vergleichbares oder sogar übereinstimmendes Kontrakti-

onsverhalten bei isometrischen und konzentrischen Kontraktionen spricht. Ohne statistische 

Prüfung kann man nur aufgrund der Faserwinkeländerung 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 annähern. 

Mit zunehmender Kontraktionskraft nimmt die Kontraktionsgeschwindigkeit in Überein-

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 Ände-

rungen in der Muskelgeometrie unterschieden werden muss. Dennoch weist das Kontrakti-

onsverhalten Ähnlichkeiten in Bezug auf den quadratischen Zusammenhang zwischen Mus-

kelfaserlänge und Muskelfaserwinkel auf. Später wird in dieser Arbeit anhand der Messwerte 

und der Muskelmodellierung geprüft, inwieweit die Kontraktionsdynamik isometrischer 

Plantarflexionen auf konzentrische Plantarflexionen übertragbar 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-Verläufe sind sowohl Un-

terschiede in der gemessenen Streckkraft FZ als auch in der Kontraktionszeit festzustellen. Zur 

besseren Vergleichbarkeit wurde der Kontraktionsbeginn auf t = 0 gesetzt. Mit zunehmender 

Last wächst die gemessene Streckkraft erwartungsgemäß von maximal ca. 300 N bei 25 kg 

auf maximal ca. 1000 N bei 125 kg Belastung an, während 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 



3 Quantifizierung der Muskelarchitekturparameter  53 

 

notwendig ist, um die Last zu überwinden, 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 kg ist mit ca. 0.6 m/s vergleichbar, während 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 höchsten beschleunigt. Zwischen 75 kg 

und 125 kg Last ist darüber 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 Muskelkräften oder Kontraktionsverläufen beim Menschen ist mög-

lich, aber ethisch nur schwer vertretbar. Um dennoch Informationen und charakteristische 

Eigenschaften über die Kontraktionsdynamik einzelner Muskeln zu erhalten, werden äußere 

Kräfte oder Momente gemessen und mit Hilfe von Modellrechnungen auf innere Kräfte über-

tragen. Die Generierung von Gelenkmomenten hängt 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 äußeren Kraft 

kann somit über das Geometriemodell des Fußes die eigentliche Muskel- bzw. Faserkraft be-

stimmt werden. Gelenk- und Muskelmomenthebel ändern sich mit der Änderung des Gelenk-

winkels, werden jedoch durch die im Modell festgelegten anatomischen Parameter zur Re-

konstruktion der Fußgeometrie für jede Winkelposition berücksichtigt. Exakte Messungen der 

anthropometrischen Daten am Probanden sind hier entscheidend für zuverlässige Ergebnisse. 

Dadurch ist das erzeugte Moment ausschließlich von der Muskelkraft abhängig. Neben der 

Muskelarchitektur sind im eigentlichen Muskelmodell alle Elemente des MTC implementiert, 

die zur Erzeugung und Übertragung der Kraft vom Muskel auf das Skelettsystem beitragen 

(Kapitel 4.2.1). Über die Modellrechnung werden somit Architekturparameter bestimmt, die 

nicht direkt oder nur unter hohem messtechnischem Aufwand gemessen werden können 

(HUIJING 1995) und einen Eindruck über das Kontraktionsverhalten des Muskels vermitteln.  

4.1 Geometriemodell des Fußes und des oberen Sprunggelenks 

Das alleinige Erzeugen von Kraft durch Muskelkontraktion löst für sich noch nicht die er-

wünschte Bewegung aus. Dazu bedarf es weiterer Strukturen, die dazu beitragen, dass die 

Kraft auf das Skelettsystem übertragen werden kann. Zu diesen Strukturen zählen u. a. Seh-

nen und Aponeurosen, die die Verbindung zwischen Muskulatur und Knochen herstellen 

(Kapitel 2.4.1). Über die Gelenke erfolgt die Übertragung der Muskelkraft auf die Gliedma-

ßen. Die Übersetzung der Muskelkraft auf das Gelenkmoment ist stark von der Winkelstel-

lung des Gelenks abhängig. Zur Untersuchung menschlicher Muskelkontraktionen muss der 

Kontraktionsverlauf aus der Kinematik bzw. Dynamik der Gliedmaßenbewegung bestimmt 

werden (WANK 2000). Darüber hinaus müssen Gelenkmomente und Muskelhebellängen bei 

der Berechnung der Muskel- bzw. Faserkraft berücksichtigt werden. Dazu dient hier ein tri-

gonometrisches Gelenkmodell des oberen Sprunggelenks (OSG) und des Fußes 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 rückschließen 

zu können. Ein solches Modell ist nur für 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 Fußes in der Sagittalebene ausreichend ist. Der 
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Fuß lässt sich so auf ein Dreieck aus Sohle c, Spannlänge f und Calcaneushebel h reduzieren 

(Abb. 4.1) (u. a. KIM & VOLOSHIN 1995), das sich bei Belastung kaum ändert. Neben der Rei-

bungsfreiheit der Gelenkmechanik wird der Fuß als masselos angenommen, wodurch Ge-

lenkmomente des unbelasteten Fußes vernachlässigt werden können (WANK 2000). Die Dreh-

achse verläuft stabil durch die Zentren der Knöchel. Abbildung 4.1 zeigt im Speziellen das 

Geometriemodell des Fußes und dessen Verortung im gesamten Modell der unteren Extremi-

tät. Die Plantarflexion wird vereinfacht als eingelenkige Bewegung des OSG betrachtet. Dazu 

wird der Ursprung für 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 Rückfläche des Tuber calcanei. 

 

 

Abb.4.1: Oben: Skizze des Versuchsaufbaus (vgl. Abb. 3.1) mit Messgrößen am Probanden und an 

der Beinstreckermaschine. Unten: Vergrößerte Darstellung des Geometriemodells des Fußes mit allen 

verwendeten Größen zur Berechnung des Schlittenabstands hZ, des Gelenk- und Muskelmomenthebels 

und der Länge des MTC lMTC (Abbildung Fuß modifiziert nach ADOBE STOCK (2021)). 

Kniegelenk 

Kniegelenk 
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Die Grundlage für die Berechnungen des Gelenk- und Muskelmomenthebels des m. triceps 

surae stellen zunächst die am Probanden und der Messapparatur gemessenen Parameter dar: 

 Länge Femur Fl  

 Länge Tibia Tl   

 Länge Sohle c   

 Länge Spann f   

 Calcaneus Hebel h   

 Calcaneus Offset d  

 Ballen Offset Fz  bzw. 
F

z  

 Hüft Offset Hz  

 Balkenbreite Bz  

Vor Beginn der Messungen wurde wie in Kapitel 3.1 beschrieben, zu jedem vorgegebenen 

Sohlenwinkel θS, θS {50°, 60°,…,130°} der jeweilige Schlittenabstand hZ mit Hilfe der ge-

messenen Geometriedaten über die Formeln (9) bis (15) berechnet. 

arcsin
d

c


 
  

 
, 

2 2 2

arccos
2

f c h

f c


  
  

  
, arcsin Fz

e


 
  

 
 

mit  cose c   

(9), (10), (11) 

(12) 

    bzw.    S F F S                  (13) 

  2 2 cos 2T F Tz f l f l       (14) 

Z F H BF
h z l z z z      (15) 

Die kinematische Messung der Bewegung liefert über den Positions-Zeit-Verlauf hZ (t) die 

Basis für die nun folgenden Berechnungen mittels des Geometriemodells. Über das Geomet-

riemodell werden erste Zeitverläufe von Muskelgrößen wie beispielsweise des Spannwinkels 

θF, des Gelenkmoments MF oder der MTC-Länge lMTC bestimmt. Diese Größen dienen später 

als Eingabe-Parameter für die in Kapitel 5 vorgestellte Muskelmodellierung. Der Abstand z (t) 

zwischen den Drehzentren von Ballen- und Kniegelenk folgt direkt aus hZ (t): 

   Z F H BF
z t h t l z z z      (16) 

Über z (t) können der tatsächliche Spannwinkel θF und der Winkel γ 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 MF mög-

lich ist: 
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Über die folgenden Rechenschritte werden Länge und Geschwindigkeit des MTC des m. tri-

ceps surae bestimmt. Dazu bedarf es der Berechnung des Winkels η zwischen der Spannlänge 

f und dem Calcaneushebel h und des Winkelverlaufs β (t) zwischen der Tibia und h unter Be-

rücksichtigung des Sohlenwinkels θS (bzw. des Spannwinkels θF).  

2 2 2

arccos
2

f h c

f h


  
  

  
 (20) 

   360 Ft t      (21) 

    2 2 cos 2     MTC T Tl t h l t h l  (22) 

 
 MTC

MTC

dl t
v t

dt
  (23) 

Zu jedem Messzeitpunkt kann in Abhängigkeit der Länge des MTC der Winkel α zwischen 

dem Calcaneushebel und der MTC-Länge und somit der Muskelmomenthebel der Plant-

arflexoren bestimmt werden. Damit sind alle Zusammenhänge zur Berechnung der gesamten 

Muskelkraft FTSU sowie der Kräfte der einzelnen Muskeln FMTC gegeben. pMTC beschreibt hier-

für den prozentualen Anteil des physiologischen Muskelquerschnitts des jeweiligen Muskels.  

 
 2 2 2

arccos
2

MTC T
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l t h l
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l h


  
  

  
 (24) 

 
 

  sin 




F

TSU

M t
F t

h t
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    MTC TSU MTCF t F t p     (26) 

4.1.1 Validierung des Geometriemodells anhand der Berechnung des Sohlenwinkels 

Nachdem der Aufbau des trigonometrischen Gelenkmodells des Fußes und des OSG zur indi-

viduellen Rekonstruktion der Fußgeometrie des Probanden vorgestellt wurde, wird das Mo-

dell hinsichtlich der Berechnung des Sohlenwinkels validiert. Über das Modell werden ausge-

hend von den gemessenen Zeitverläufen der bei der Plantarflexion ausgeübten Kraft des Pro-

banden und der Position des Lastschlittens die Länge des MTC lMTC (Formel (22)) und die 

Muskelkraft FMTC (Formel (26)) bestimmt. Beide Größen bilden die Basis für die Modellie-

rung von isometrischen und konzentrischen Plantarflexionen (Kapitel 5.1) über das Muskel-

modell (Kapitel 4.2) und sind daher entscheidend für eine erfolgreiche Modellierung. 

Als Vergleichsgröße dient der Verlauf des Sohlenwinkels, der sowohl über das Geometrie-

modell auf Basis der Schlittenposition als auch über eine 2D-Videoanalyse aus der Rekon-

struktion der Fußstellung zum Unterschenkel bestimmt wurde. Für die Videoanalyse wurden 
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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).  

 

Abb.4.2: Zeitverläufe des Sohlenwinkels bei einer isometrischen Kontraktion mit einem vorgegebe-

nen Sohlenwinkel von 90°. Links: Messdaten des Sohlenwinkels und der zugehörigen Ausgleichskur-

ve basierend auf den digitalisierten Daten der 2D-Videoanalyse. Rechts: Über das Geometriemodell 

des Fußes berechneter Verlauf basierend auf dem gemessenen Positions-Zeit-Verlauf des Schlittens.  

 

Abb.4.3: Zeitverläufe 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: Über das Geometriemodell des Fußes be-

rechneter Verlauf basierend auf dem gemessenen Positions-Zeit-Verlauf des Schlittens.  

Die Abbildungen 4.2 und 4.3 zeigen, dass sich der Sohlenwinkel über das Modell hinreichend 

genau repräsentieren lässt. Der berechnete Sohlenwinkel des Modells weicht bei der isometri-

schen Kontraktion nur um etwa 1.5°-2.0° von der Vorgabe bzw. dem durch die Videoanalyse 

bestimmten Wert ab, während bei der konzentrischen Kontraktion die Abweichung sogar un-

ter 1° liegt. Die Zunahme des Sohlenwinkels trotz fixierter Position bei der isometrischen 

Kontraktion kann über die Weichteildeformation während der Kontraktion erklärt werden. 

Über das Geometriemodell des Fußes können demnach zuverlässig u. a. die Länge des MTC 

und die Muskelkraft aus den gemessenen Positions- und Kraft-Zeit-Verläufen umgerechnet 

werden und in die Berechnungen des Muskelmodells einfließen. 
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4.2 Aufbau des Muskelmodells der Plantarflexoren 

Der Einfluss der Faserwinkeländerung 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 berücksichtigen. Wird der Faserwinkel in die Model-

lierung integriert, erfolgt dies maßgeblich 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 großen Änderung des 

Faserwinkels einher (Kapitel 3.3), was zu einer ganz eigenen Dynamik im Kontraktionsver-

halten führt. In diesem Kapitel wird das komplexe Muskelmodell, das später für die Modellie-

rung von isometrischen und konzentrischen Kontraktionen der Plantarflexoren verwendet 

wird, vorgestellt. Der grundlegende Aufbau des phänomenologischen Modells geht auf WANK 

(2000) zurück, der in seiner Arbeit ein bestehendes Modell von HUIJING für Muskeln fusifor-

mer Architektur zu einem Muskelmodell für 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 berücksichtigt ent-

sprechend der unipennaten Architektur einen dynamischen Muskelfaserwinkel αF zwischen 

Faserausrichtung und der Kraftwirkungslinie des Muskels. Ausgehend von der in Abbildung 

4.4 dargestellten Anordnung von CE-, SE- und PE-Elementen, wird zunächst der allgemeine 

mathematische Zusammenhang detailliert erläutert, bevor dann im nächsten Kapitel auf die 

verwendeten muskelspezifischen Parameter näher eingegangen wird.  

4.2.1 Muskelmodell für unipennate Muskeln 

Im Muskelmodell ist das kontraktile (CE) Element im Faserwinkel αF zur Kraftwirkungsrich-

tung integriert, was der unipennaten Muskelstruktur entspricht. Parallel dazu sind das passive 

Element (PE) und das Dämpfungselement (D) angeordnet. Auf die Modellierung des Dämp-

fungselements wird aufgrund des vernachlässigbaren Einflusses bei isometrischen und kon-

zentrischen Kontraktionen verzichtet (Kapitel 2.4.3). Aus Gründen der Vollständigkeit ist es 

in der Zusammenstellung der Modellrechnungen dennoch mit aufgeführt. Im Muskelmodell 

ergibt sich die Kraft des kontraktilen Elements allein aus der Kraft der Muskelfasern. Das 

serienelastische (SE) Element verläuft in Richtung der Muskelwirkungslinie (Abb. 4.4).  

Zur Unterscheidung der Variablen ist der jeweilige morphologische Parameter dem Formel-

zeichen tiefgestellt. Für die Muskelmodellierung wurde idealisiert angenommen, dass die  

Aponeurosen parallel zueinander liegen und gleich lang sind, Faserlängen und -winkel über 

die gesamte Muskellänge homogen sind und einen linearen Verlauf aufweisen. Außerdem 

wird von einer einheitlichen Aktivierung und Rekrutierung der Fasern und von einem kon-

stanten Aponeurosenwinkel βA ausgegangen, der individuell für jede Kontraktion berechnet 

wurde. Die Änderung des Aponeurosenwinkels bei der Kontraktion ist marginal und kann 

guten Gewissens vernachlässigt werden. Die Ansatzpunkte der Aponeurose liegen im Modell 

auf der Kraftwirkungslinie (Abb. 4.4). 
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Abb.4.4: Aufbau des Muskelmodells eines unipennaten Muskels und An-

ordnung der kontraktilen (CE), serienelastischen (SE), parallelelastischen 

(PE) und Dämpfungskomponente (D) (aus WANK 2000). 

Für die Modellrechnungen gelten für den gesamten Muskel-Sehnen-Komplex und für das 

kontraktile Element folgende Beziehungen: 

   cosMTC CE PE D F SEF F F F F         und damit    
 cos

MTC
CE PE D

F

F
F F F


    (27) 

 cos     wobei    MTC CE F SE CE PE Dv v v v v v      (28) 

   cos cos     wobei    MTC CE F APO A SE CE PE Dl l l l l l l         (29) 
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  (31) 

Die Kontraktionsgeschwindigkeit vCE ist bei Muskelverkürzung positiv definiert, während die 

Geschwindigkeit der Sehne bei Dehnung ebenfalls positiv ist (ΔlSE > 0). Die Annahme  

lCE,0 = lPE,0 folgt aus experimentellen Befunden von WANK (1996).  

 

Die Implementierung des serienelastischen Elements erfolgt über einen quadratischen Ansatz 

(VAN SOEST et al. 1995). Es wurde sowohl die Längenänderung der Sehne als auch, im Ver-

gleich zu WANK (2000), der Aponeurose berücksichtigt. Das Verhalten von Sehne und Apon-

eurose ist durch eine nicht lineare Kraft-Längen-Relation gekennzeichnet, die durch ein Poly-

nom zweiten Grades beschrieben wird. 
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Wobei 
,, TSU MaxSE Fl die Sehnenlänge ist, bei der die Sehnenkraft den Wert der isometrischen Ma-

ximalkraft erreicht  
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Entsprechend ergibt sich das Verhalten der Aponeurose unter Berücksichtigung des hier als 

konstant angenommenen Aponeurosenwinkels βA (Formel (41)). 
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Die Berechnung des PE-Elements fließt ebenfalls über einen quadratischen Ansatz in das 

Muskelmodell ein und gleicht vom Funktionstyp dem des SE-Elements. 
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,00.4997 CEw l    (37) 

Dabei entspricht w dem halben Längenbereich der Fasern, in dem kontraktile Kräfte generiert 

werden können (WANK 2000). Die Kraft des PE-Elements wird nur berücksichtigt, wenn die 

Startlänge des PE-Elements lPE,0 kleiner ist, als die Länge des CE-Elements lCE (lCE = lPE). 

4.2.2 Parameterauswahl für die kontraktile und viskoelastische Komponente 

Im vorigen Kapitel wurden die allgemeinen Zusammenhänge der modellbildenden CE-, SE- 

und PE-Komponenten eines unipennaten Muskels dargelegt. Nachfolgend werden die mus-

kelspezifischen Parameter der Plantarflexoren für die Berechnung von Muskel- und Faserkraft 

sowie der Längen und Kontraktionsgeschwindigkeiten von Muskel, Faser und Sehne vorge-

stellt. Bevor die eigentliche Modellrechnung beginnt, werden die gemessenen anatomischen 

Größen der probandenspezifischen Fußgeometrie 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 FMTC (Formel (26)) und die Berech-

nung der Länge des MTC lMTC aus dem gemessenen Kraft- bzw. Positions-Zeit-Verlauf wäh-

rend der Kontraktion und den probandenspezifischen Fußgeometriedaten. 

Den formalen Zusammenhang liefern für das Gelenkmoment MF Formel (19), für die Ge-

samtkraft FTSU des m. tricpes surae bei der Plantarflexion Formel (25) und für die Länge des 

MTC lMTC Formel (22). Die eigentliche Kraft FTSU des m. triceps surae wird über 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 für jeden einzelnen Muskel mit muskelspezifischen 

Parametern durchgeführt. 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 über ihren Anteil am physiologischen Querschnitt des m. triceps 

surae pMTC 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. 

    MTC TSU MTCF t F t p  (38) 

Je nach Kontraktionsbedingungen (isometrisch, konzentrisch, Gelenkwinkelstellung) wurden 

die Startwerte für die Faserlänge lCE,0 und den Faserwinkel αF,0 für die iterative Berechnung 

der Modellgrößen gewählt, die in Tabelle 4.1 überblicksartig zusammengestellt sind. Für die 

weiteren Startgrößen wurde darauf geachtet, möglichst wenig Daten aus der Literatur zu ver-

wenden, sondern auf die spezifischen Messdaten zurückzugreifen und die Startwerte rechne-

risch zu bestimmen. Unter der Voraussetzung, dass Ansatz- und Ursprungssehne in einer Li-

nie angeordnet sind ergeben sich für die Startwerte von Muskellänge lMUSKEL,0, Aponeurosen-

länge lAPO,0 und den als konstant gesetzten Aponeurosenwinkel βA folgende Rechenvorschrif-

ten: 

,0 ,0 ,0 MUSKEL MTC SEl l l  (39) 
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,0 ,0 ,0 ,0 ,02 cos      APO MUSKEL CE MUSKEL CE Fl l l l l  (40) 
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 (41) 

,   F F Mess A
 (42) 

Nach der Berechnung des Aponeurosenwinkels βA, wird dieser vom (Start)Wert des Messer-

gebnisses αF,Mess abgezogen, um den eigentlichen Faserwinkel αF 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. 
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Den Ausgangspunkt der Berechnungen der Kontraktionsdynamik bildet der aus Kapitel 3.3.1 

bekannte quadratische Zusammenhang zwischen Faserwinkel und Faserlänge, den alle Mus-

keln aufweisen. Auf Basis der Messdaten des einzelnen Muskels (Kapitel 3.3.1) wurden die 

Koeffizienten p0, p1 und p2 des Polynoms (Formel (43)) ermittelt. Über eine quadratische 

Ausgleichsfunktion zweiten Grades kann so der Faserwinkel in Abhängigkeit der Faserlänge 

für jeden Zeitschritt und separat für jeden Muskel iterativ bestimmt werden. 

     2

2 1 0F CE CEt p l t p l t p       (43) 

Wie in Kapitel 2.4.1 ausführlich beschrieben, liegt eine Vielzahl von Untersuchungen vor, die 

sich mit der Quantifizierung der elastischen Eigenschaften von Sehnen und Aponeurosen aus-

einandergesetzt haben. Für die hier verwendeten Daten wurde auf eine Studie von ARAM-

PATZIS et al. (2005) zurückgegriffen, die zuverlässige Messdaten zur Steifigkeit des serien-

elastischen Elements liefert. Zur Bestimmung der Längenänderung der Sehne in Abhängigkeit 

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-

nenlänge zu berechnen muss die Sehnenausgangslänge mit dem genannten Strain-Wert multi-

pliziert werden: 
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Der Elastizitätsparameter 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 größer als in der Aponeurose der einzelnen Muskeln GAL, 

GAM und SOL mit der jeweiligen Muskelkraft (MURAMATSU et al. 2001). Entsprechend gilt 

für die Dehnung der Aponeurose bei maximaler Belastung: 
,, ,01.0512 

MTC MaxAPO F APOl l  (ARAM-

PATZIS et al. 2005) 

Aufbauend auf den Startwerten (Tab. 4.1) und den entsprechenden Messverläufen des MTC 

können jetzt die zeitlichen Verläufe der Längen, der an der Kontraktion beteiligten Struktu-

ren, über folgende Beziehungen iterativ berechnet werden: 
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Nach der Iteration liegen alle für den Kontraktionsprozess relevanten Muskelgrößen vor, so 

dass weitere Zeitverläufe von Größen der Kontraktionsdynamik, wie die Kontraktionsge-

schwindigkeiten, die Faserkraft FCE und die Muskeldicke dMUSKEL, bestimmt werden können. 

Die Charakterisierung des Muskelmodells ist damit abgeschlossen und die Grundstruktur für 

die Muskelmodellierung von isometrischen und konzentrischen Kontraktionen angelegt.    
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Tab.4.1: Überblick über die Startwerte und berechneten Parameter und Konstanten aus den Messer-

gebnissen für die iterative Berechnung der Größen der Kontraktionsdynamik mit dem Muskelmodell. 

 GAL GAM SOL 

Parameter 
60° 

ISO 

90° 

ISO 

120° 

ISO 

80° 

DYN 

60° 

ISO 

90° 

ISO 

120° 

ISO 

80° 

DYN 

60° 

ISO 

90° 

ISO 

120° 

ISO 

80° 

DYN 

,0F  [°] 6.57 6.87 7.28 3.35 10.62 15.78 18.94 8.16 13.31 17.6 19.42 9.6 

A  [°] 5.29 5.33 5.99 5.85 5.72 5.82 6.29 7.04 2.54 2.71 2.95 3.20 

,0CEl  [cm] 7.78 7.18 6.41 9.32 6.60 5.13 4.25 7.69 5.76 4.76 4.37 8.19 

,0SEl  [cm] 24.0* 24.0* 8.0** 

,TSU MaxF  [N] 6604 

,MTC MaxF  [N] 792 1717 4095 

SEk  [N/m2] 5.133·107 5.133·107 4.6315·108 

APOk  [N/m2] 1.879·107 1.137·107 1.281·107 

PEk  [N/m2] 5.998·105 2.462·106 7.250·106 

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
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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 Abläufe der Kontraktionsdynamik der menschlichen 

Plantarflexionen und ermöglicht die Untersuchung der architektonischen und morphologi-

schen Eigenschaften der Skelettmuskulatur. Die Bestimmung der kontraktilen Eigenschaften 

auf makroskopischem Level stellt die Voraussetzung für eine Verallgemeinerung der Abhän-

gigkeit des Muskelfaserwinkels von der Muskelfaserlänge 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 hauptsächlich an der Plant-

arflexion beteiligten Muskeln m. gastrocnemius lateralis, m. gastrocnemius medialis und  

m. soleus berücksichtigt, um die fehlende Integration eines dynamischen Muskelfaserwinkel-

verlaufs in ein Muskelmodell (u. a. GÜNTHER & RUDER 2003) auszugleichen und so die Reali-

tät der Muskelkontraktion besser zu beschreiben. Dennoch geht auch dieses Modell mit ge-

wissen Limitationen und Idealisierungen einher, die anschließend kritisch diskutiert werden.  

5.1 Biomechanische Modellierung des Kontraktionsverlaufs 

In den vorausgehenden Kapiteln wurde die Quantifizierung der Architekturparameter Muskel-

faserlänge und Muskelfaserwinkel der Plantarflexoren bereits ausführlich dargelegt. Die vor-

liegenden Daten bilden nun die Grundlage für die Berechnungen und damit die Modellierung 

von Kontraktionsverläufen bei Plantarflexionen am Muskelmodell. Es wird ein dynamischer 

Muskelfaserverlauf bei isometrischen und konzentrischen Kontraktionen der Plantarflexoren 

dargestellt, der die Veränderungen von Faserwinkel und Faserlänge mathematisch beschreibt. 

Darüber hinaus können weitere dynamische Parameter wie beispielsweise die Sehnen- und 

Aponeurosenlänge sowie die Kontraktionsgeschwindigkeiten über das Muskelmodell berech-

net werden. Neben der probandenspezifischen Fußgeometrie und den Architekturparametern 

dienen der gemessene Kraft- und Positions-Zeit-Verlauf der Kontraktion als Berechnungs-

grundlage. Das Modell bildet letztlich den Zusammenhang zwischen Muskelfaserlänge, Mus-

kelfaserwinkel und Muskelfaserkraft ab.   

Wie bereits eingangs beschrieben, sind Simulationsergebnisse stark von den eingesetzten Pa-

rametern abhängig. Die muskelphysiologischen Parameter, auf denen das Modell basiert, 

müssen die realen Größen bestmöglich repräsentieren. Die durchgeführten Untersuchungen 

erlauben nicht nur eine umfassende Beschreibung der Architekturparameter aufgrund zahlrei-

cher Messungen von Kontraktionen bei unterschiedlichen Bedingungen, sondern liefern zu-

verlässige und realitätsnahe Parameter, die die Realität der Bewegung erfolgreich abbilden. 

Die Güte des Modells wurde zunächst probandenspezifisch getestet, indem für jeden Proban-

den die individuellen Messwerte, Geometrieparameter und Kraftwerte als Grundlage für die 

Berechnung dienten. Die Qualität der Modellierung der Kontraktionsverläufe variiert auf-

grund der interindividuellen Variabilität, ist jedoch insgesamt als sehr gut zu bewerten. All-
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gemeingültige Aussagen lassen sich jedoch nur treffen, wenn die Modellierung nicht nur für 

einzelne Probanden erfolgreich ist, sondern auch auf die Grundgesamtheit der Probanden 

übertragen werden kann. Dementsprechend wurden in einem zweiten Schritt sämtliche Mess-

werte aller Probanden als Modellgrundlage gewählt und in Bezug zu den errechneten Mittel-

werten (Tabellen 3.2-3.7) gesetzt. Da die Fußgeometrie und die darüber ermittelten Parameter 

jedoch subjektspezifisch sind (HOY et al. 1990), wurde exemplarisch ein repräsentativer, qua-

litativ hochwertiger Kraft-Zeit-Verlauf eines leistungsstarken Probanden als Eingabe für die 

Modellrechnung eingelesen und die Fußgeometrie probandenspezifisch berechnet.   

Die Ergebnisse der Modellrechnung werden zunächst anhand maximaler isometrischer Kon-

traktionen (MVC) unterschiedlicher Muskelausgangslängen aufgezeigt. Dabei werden für 

jeden Muskel des m. triceps surae (GAL, GAM und SOL) die Veränderungen der Muskelar-

chitekturparameter dargestellt und beschrieben. Anschließend wird der Frage nachgegangen, 

inwieweit die Kontraktionsdynamik isometrischer Kontraktionen auf die Veränderungen der 

Architekturparameter bei konzentrischen Kontraktionen übertragbar ist und ob eine Modellie-

rung konzentrischer Kontraktionen auf Basis isometrisch gemessener Daten möglich ist. 

5.1.1 Analyse isometrischer Kontraktionen 

Aus Gründen der Übersichtlichkeit und der besseren Lesbarkeit wird bei der Darstellung der 

Modellverläufe darauf verzichtet, die den Verläufen zu Grunde liegenden Rechenoperationen 

nochmals zu erläutern. Alle Ergebnisse basieren auf den in Kapitel 4.1 und 4.2 vorgestellten 

Berechnungsvorschriften. 

Für 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 für einen kleinen Sohlen-

winkel (60°), eine neutrale Position (90°) und eine fast gestreckte Fußstellung (120°) vorge-

stellt. Diese drei Gelenkwinkelstellungen konnten von allen Probanden problemlos realisiert 

werden. Für die Eingabe der Kraftwerte wird jeweils auf den Kraft-Zeit-Verlauf einer maxi-

mal willkürlichen Kontraktion (MVC) zurückgegriffen. Vor der Modellierung wurden die 

entsprechenden Messdatenreihen über eine Spline Funktion nach REINSCH (1967) numerisch 

geglättet. 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 Kontraktionsverläu-

fe zu starten, mussten für die Faserlänge und den Faserwinkel Startwerte vorgegeben werden. 

Dazu wurden die vorliegenden Messdaten der jeweiligen Gelenkwinkelstellung bei leichter 

Vorkontraktion (≈ 10 %) gewählt und der berechnete Wert für 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, unabhängig von der Wahl der Startwerte, gut reproduzierbar und stabil. 

Im Folgenden werden die Ergebnisse der Modellierung exemplarisch anhand der drei oben 

genannten Gelenkwinkelstellungen vorgestellt. Ausführliche Erläuterungen 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 Muskelfaserlänge mit der zugehörigen Faserkraft näher 

betrachtet und der Verlauf der Kontraktion über eine Bildreihe veranschaulicht. Zudem wird 

auf die hauptsächlichen Änderungen im Vergleich zu den anderen Gelenkwinkelstellungen 

eingegangen. Um die Veränderungen der Architekturparameter besser vergleichen zu können, 

wird die Größenänderung immer über die prozentuale Änderung in Bezug auf den Ausgangs-

wert angegeben. Bei der Skalierung der y-Achse wurde zur besseren Vergleichbarkeit der 

Diagramme nach Möglichkeit das gleiche Größenintervall gewählt. 

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

Da der Verlauf der Streckkraft und der Länge des Muskel-Sehnen-Komplexes (MTC) (Abb. 

5.1) unabhängig vom betrachteten Muskel sind, stehen sie hier stellvertretend für alle drei 

Muskeln. Bei dieser Gelenkwinkelstellung kommen nach HIRATA et al. (2015) passive Kräfte 

durch Dehnung der passiven Strukturen nur bei GAL und GAM zum Tragen, die jedoch kaum 

ins Gewicht fallen. Erwartungsgemäß liegt die Längenänderung des MTC bei einer isometri-

schen Kontraktion im Submillimeterbereich und kann vernachlässigt werden. Die geringe 

Längenänderung des MTC, die in Abbildung 5.1 (rechts) aufgrund der feinen Skalierung er-

kennbar ist, kann durch die Weichteildeformation während der Kontraktion erklärt werden, 

die trotz Fixierung nicht vollkommen vermieden werden konnte.  

 

Abb.5.1: Zeitverlauf der Streckkraft und der Länge des MTC einer isometrischen Kontraktion bei 

einem Sohlenwinkel von 90°. 

Hingegen der sonst üblichen Reihenfolge der Darstellung der Ergebnisse wird in diesem Fall 

mit GAM begonnen. Aufgrund seiner Muskelgeometrie und dem größeren initialen Faser-

winkel ist die Charakteristik der Kontraktionsdynamik besser erkennbar als bei GAL und er-

leichtert damit den Einstieg in den Überblick über die Modellergebnisse. 

Aufgrund der Kraftgenerierung des Muskels verringert sich die Muskellänge (Abb. 5.2 oben 

rechts) und führt aufgrund der nahezu konstanten MTC-Länge zwangsläufig 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 für ein Bein (Abb. 5.2) geht unter Berücksichtigung der Hebelver-

hältnisse von Gelenk und Muskel direkt aus dem gemessenen Kraft-Zeit-Verlauf (Streckkraft) 
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beider Beine hervor. Zudem fließt 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-

belverhältnisse während einer isometrischen Kontraktion kaum ändern, 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 αF 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 

Berücksichtigung eines dynamischen Faserwinkels einmal mehr unterstreicht, aber auch die 

bereits angesprochene Frage der Effizienz der Kraftübertragung in dieser Richtung aufwirft, 

die in Natur sicher nicht so gering ist, wie der Faktor cos(αF) (Formel (27)) vorgibt. 

 

 

Abb.5.2: Zeitverläufe von Faser- und Muskelkraft sowie der Muskel-, Sehnen- und Aponeurosenlänge 

einer isometrischen Kontraktion von GAM bei einem Sohlenwinkel von 90°.  

Die beschriebene Muskelverkürzung resultiert aus der Verkürzung der einzelnen Muskelfa-

sern und ist nur in Zusammenhang mit einer Vergrößerung des Faserwinkels – einem Rotie-

ren der Fasern – realisierbar. Unabhängig von der Faserorientierung verkürzen sich die Mus-

kelfasern bei Kontraktion um etwa 50-60 % ihrer Ausgangslänge. Dieser Kontraktionshub 

überträgt sich bei pennater Muskulatur jedoch nicht direkt auf die Muskellänge. Stellt man die 

Verkürzung des Muskels bei dynamischem und konstantem (18°) Faserwinkel gegenüber, 

zeigt sich eine größere Muskelverkürzung bei dynamischem Faserwinkel. Neben dem analyti-
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schen Unterschied in der Verkürzung, darf zudem nicht vernachlässigt werden, dass die hohen 

Kräfte aufgrund der entstehenden Zwangskräfte bei der Kontraktion nur erreicht werden kön-

nen, wenn die Fasern zu einem größeren Faserwinkel rotieren. Die Dynamik in der Änderung 

von Faserlänge und Faserwinkel (Abb. 5.3 oben) ist für den Ablauf der Muskelkontraktion 

von großer Bedeutung und stellt eines der entscheidenden Ergebnisse der vorliegenden Arbeit 

dar. Ausgehend von Startwerten für die Muskelfaserlänge und den Muskelfaserwinkel (Tab. 

4.1) gibt das Modell in sehr guter Näherung den Winkel- und Längenbereich wieder, der wäh-

rend der Kontraktion tatsächlich erreicht wurde. Lediglich bei den ersten Iterationsschritten 

sind noch aufgrund der Wahl der Startwerte größere Abweichungen möglich, die jedoch für 

das eigentliche Ergebnis der iterativen Berechnung keine Rolle spielen. Der Faserwinkel ver-

größert sich von 18.37° auf 31.75° während sich die Faserlänge von 4.58 cm um 1.43 cm (ca. 

31 %) auf 3.15 cm verkürzt. Insbesondere die Vergrößerung des Faserwinkels um fast 75 % 

stellt hierbei eine markante Änderung der Muskelgeometrie dar, die in Abbildung 5.4 noch-

mal verdeutlicht wird. Dargestellt sind die initiale Struktur des Muskels (schwarz) zu Kon-

traktionsbeginn und darüber die Geometrie bei Erreichen der Maximalkraft (rot).   

 

 

Abb.5.3: Zeitverläufe von Faserwinkel, -länge und -geschwindigkeit sowie der Muskeldicke einer 

isometrischen Kontraktion von GAM bei einem Sohlenwinkel von 90°. 

Abbildung 5.3 zeigt neben den Zeitverläufen von Faserwinkel und Faserlänge den Verlauf der 

Kontraktionsgeschwindigkeit und der Muskeldicke bei einer isometrischen Kontraktion von 
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GAM bei einem Sohlenwinkel von 90°. Die Änderung der Muskeldicke stimmt gut mit den 

Messergebnissen (Abb. 3.10) überein. 

 

Abb. 5.4: Änderungen von Faserlänge und -winkel bei isometrischer Kon-

traktion (90° Sohlenwinkel) und zugehörige Werte von Faserlänge, -winkel 

und -kraft. Schwarz: Initiale Muskelgeometrie in Ruhe. Rot: Muskelgeo-

metrie bei maximaler Kontraktionskraft. Rechts: Vergrößerung um 200 %. 

Abbildung 5.5 zeigt über den bekannten Scatterplot die „Lage“ der durch das Modell berech-

neten Werte (rot) in der Punktewolke der Mittelwerte der Messwertpaare von Faserwinkel 

und Faserlänge für GAM der (sub)maximalen Kontraktionen (grau) (Kapitel 3.3.1), die als 

Berechnungsgrundlage für die Modellierung verwendet wurden. Der quadratische Zusam-

menhang zwischen dem Faserwinkel und der Faserlänge, der für 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 Kontraktionsintensitäten, verwendet wurden, so 

dass es nicht das Ziel ist, den kompletten Bereich der Messwerte über die berechneten Mo-

dellwerte abzudecken. Vielmehr müssen als Vergleichswerte die Werte der entsprechenden 

Gelenkwinkelstellung (hier 90°) und der maximalen Kontraktionsintensität genommen wer-

den, da die Kraftwerte von einem MVC-Versuch stammen. Dementsprechend stimmen die 

Modellwerte gut mit den Messwerten überein (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 (αF,Mess = αF + βA) abbilden, im Modell 

jedoch ausschließlich der Faserwinkel αF ausgegeben wird. Der Aponeurosenwinkel für diese 

Winkelstellung beträgt 5.82° und wird für den Vergleich der Werte zum Faserwinkel dazu 

addiert. Der durch das Modell berechnete Wert beträgt damit 37.57° (31.75° + 5.82°), der 

Messwert 39.12°. Auch bei der Faserlänge wurden gute Ergebnisse erzielt. Der Modellwert 

von 3.15 cm stimmt mit dem Messwert von 2.96 cm nahezu überein.   
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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 äquidistanten Zeitschritten darstellen 

lässt. Da aufgrund der Relation von Muskeldicke zu Muskellänge der Effekt der Faserrotation 

nicht gut sichtbar werden würde, wurde eine Muskelfaser um das 5-fache verlängert, sodass 

das Aufstellen der Faser und die Verkürzung noch besser zur Geltung kommen. Für jeden 

Zeitpunkt sind die zugehörige Faserlänge, der Faserwinkel und die Faserkraft notiert. 

 

Abb.5.6: Kontraktionsdynamik von GAM einer isometrischen Plantarflexion bei 90° Sohlenwin-

kel und zugehörig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlänge, -winkel und -kraft. Verlängerung 

der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen Länge zur besseren Veranschaulichung 

der Faserrotation und der Faserverkürzung. 
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m. gastrocnemius lateralis – isometrische Kontraktion bei einem Sohlenwinkel von 90° 

Auffällig bei der Betrachtung der Ergebnisse des GAL sind zum einen die deutlich geringeren 

Muskel- und Faserkräfte (Abb. 5.7 oben links), die auf den geringeren physiologischen Quer-

schnitt (12 %) zurückzuführen sind und zum anderen der kleinere Faserwinkel- und größere 

Faserlängenbereich, der während der Kontraktion durchlaufen wird (Abb. 5.8 oben). Der ge-

ringere Muskelfaserwinkel führt auch zu einem geringeren Unterschied zwischen Muskel- 

und Faserkraft. Die Längenänderungen des Muskels, der Sehne und der Aponeurose (Abb. 

5.7) sowie der Verlauf der Kontraktionsgeschwindigkeit entsprechen erwartungsgemäß den 

Ergebnissen von GAM. Die Abbildungen sind aus Gründen der Vollständigkeit dennoch auf-

geführt. Trotz der geringeren Absolutwerte des Faserwinkels im Vergleich zu GAM vergrö-

ßert sich der Winkel durch Rotation der Muskelfaser um einen vergleichbaren Wert von 75 %. 

Die Verkürzung der Faserlänge um fast 25 % in Bezug zur Ausgangslänge 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. 

 

 

Abb.5.7: Zeitverläufe von Faser- und Muskelkraft sowie der Muskel-, Sehnen und Aponeurosenlänge 

einer isometrischen Kontraktion von GAL bei einem Sohlenwinkel von 90°. 
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Abb.5.8: Zeitverläufe der Faserlänge, des Faserwinkels, der Kontraktionsgeschwindigkeit der Faser 

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

Die Muskeldicke wächst auch hier in Übereinstimmung mit den Messergebnissen (Abb. 3.6) 

bei Kontraktion an. Die Berechnungen des Muskelmodells liefern erneut sehr gute Ergebnis-

se, die mit den Messwerten übereinstimmen, wie in Abbildung 5.9 zu erkennen ist. Bei neut-

raler Gelenkwinkelstellung und maximaler Kontraktionsintensität liegen sowohl die Messer-

gebnisse als auch die Modellwerte im mittleren Bereich der Punktewolke. Aufgrund der feh-

lenden Architekturparameter bei 100 % MVC für 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 für den Faserwinkel etwas kleiner und für die Faserlänge tendenziell größer 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-

serlänge 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. 

Während 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 

Verkürzung, aber auch das Aufstellen der Fasern sind deutlich erkennbar. Die angegebenen 

Faserlängen und Faserwinkel bestätigen den optischen Eindruck der Faserrotation bei zuneh-

mender Kontraktionskraft.   

 

Abb. 5.10: Änderungen von Faserlänge und -winkel bei isometrischer Kon-

traktion (90° Sohlenwinkel) und zugehörige Werte von Faserlänge, -winkel 

und -kraft. Schwarz: Initiale Muskelgeometrie in Ruhe. Blau: Muskelgeo-

metrie bei maximaler Kontraktionskraft. Rechts: Vergrößerung um 200 %. 
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Abb.5.11: Kontraktionsdynamik von GAL einer isometrischen Plantarflexion bei 90° Sohlenwin-

kel und zugehörig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlänge, -winkel und -kraft. Verlängerung 

der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen Länge zur besseren Veranschaulichung 

der Faserrotation und der Faserverkürzung. 

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

SOL leistet den größten Beitrag zur Kraftproduktion bei der Plantarflexion (PCSA 62 %). 

Dies zeigt sich hauptsächlich in der Muskel- und Faserkraft (Abb. 5.12 oben links). Der Mus-

kel verkürzt sich um etwa 0.3 cm (Abb. 5.12 oben rechts), um die Dehnung der Sehne zu 

kompensieren. Die Längenänderungen von Muskel und Sehne von SOL (Abb. 5.12) entspre-

chen prozentual den Änderungen von GAM und GAL (Abb. 5.2 und 5.7). Da alle drei Mus-

keln in eine gemeinsame Sehne münden, die bei Wirken einer Gesamtkraft gedehnt wird, 

muss diese Dehnung der Sehne durch entsprechendes Verkürzen aller drei Muskeln ausgegli-

chen werden. 

Die Änderungen von Faserwinkel und Faserlänge liegen im Bereich von GAM und GAL. 

Während der Kontraktion vergrößert sich der Faserwinkel um 15.06° auf 176 % des Aus-

gangswinkels (Abb. 5.12 dritte Zeile links und 5.14) und verkürzt sich die Faser um 1.49 cm 

(Abb. 5.12 dritte Zeile rechts und 5.14) auf etwa 65 % der Ausgangslänge. Die absoluten 

Werte der Faserlängen und Faserwinkel von SOL liegen in einem ähnlichen Bereich wie die 

Werte von GAM, ebenso wie die Kontraktionsgeschwindigkeit. Die Änderung der Muskeldi-

cke liegt im Bereich der Änderung der Messwerte aus Kapitel 3.3.1 (Abb. 3.14).   
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Abb.5.12: Zeitverläufe der Faser- und Muskelkraft, der Muskel-, Sehnen-, Aponeurosen- und Faser-

länge 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 für SOL liefert das Modell Ergebnisse, die die Realität in sehr guter Näherung abbilden, 

wie im Scatterplot in Abbildung 5.13 zu sehen ist. Während die Messwerte für Faserwinkel 

bzw. Faserlänge 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. 

 

Abb.5.13: Scatterplot der Mittelwerte aller Mess-

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

dellwerte (grün) einer maximalen isometrischen 

Kontraktion (MVC) bei 90° Sohlenwinkel. 

 

Abb. 5.14: Änderungen von Faserlänge und -winkel bei isometrischer Kon-

traktion (90° Sohlenwinkel) und zugehörige Werte von Faserlänge, -winkel 

und -kraft. Schwarz: Initiale Muskelgeometrie in Ruhe. Grün: Muskelgeo-

metrie bei maximaler Kontraktionskraft. Rechts: Vergrößerung um 125 %. 
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Abb.5.15: Kontraktionsdynamik von SOL einer isometrischen Plantarflexion bei 90° Sohlenwin-

kel und zugehörig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlänge, -winkel und -kraft. Verlängerung 

der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen Länge zur besseren Veranschaulichung 

der Faserrotation und der Faserverkürzung.   

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

Übergreifend für alle drei Muskeln des m. triceps surae sind in Abbildung 5.16 die Streckkraft 

und die Länge des MTC für einen MVC-Versuch bei 60° Sohlenwinkel abgebildet. Aufgrund 

des ungünstigeren Gelenkwinkels ist die erreichte Maximalkraft etwas geringer als bei 90° 

Sohlenwinkel (Kapitel 2.3.2). Die Länge des MTC ist erneut nahezu konstant  

(ΔlMTC << 0.001 cm), wodurch die Basis für eine isometrische Kontraktion gegeben ist.   

 

Abb.5.16: Zeitverlauf der Streckkraft und der Länge des MTC einer isometrischen Kontraktion bei 

einem Sohlenwinkel von 60°. 

Die folgenden Abbildungen 5.17-5.19 zeigen die Ergebnisse der Modellrechnung für GAL bei 

einem Sohlenwinkel von 60°. Die berechneten Werte liegen im unteren Teil der Punktewolke 

der Messwerte (Abb. 5.17), was die realitätsnahe Bestimmung der Architekturparameter des 

Modells erkennen lässt. Aufgrund des kleineren Gelenkwinkels sind sowohl der initiale Win-

kel als auch der Winkel bei maximaler Kontraktion (Abb. 5.18 links) deutlich kleiner als bei 
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den Plantarflexionen bei 90° Sohlenwinkel bei größerer Faserlänge (Abb. 5.18 rechts). Die 

nicht abgedeckten Messwertpaare in Abbildung 5.17 nahe am „Scheitel der Parabel“ wurden 

bei submaximaler Kontraktionsintensität gemessen und repräsentieren daher nicht den model-

lierten MVC-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) Faserlänge (Abb. 5.18).  

 

Abb.5.17: Scatterplot der Mittelwerte aller Mess-

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

dellwerte (blau) einer maximalen isometrischen 

Kontraktion (MVC) bei 60° Sohlenwinkel. 

 

Abb.5.18: Zeitverläufe von Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlänge einer isometrischen Plantarfle-

xion von GAL bei einem Sohlenwinkel von 60°. 

Auffällig hierbei ist, ähnlich wie bei der neutralen Gelenkwinkelstellung, dass im Vergleich 

zu GAM und SOL sowohl in Ruhe als auch bei maximaler Kontraktion deutlich geringere 

Faserwinkel und größere Faserlängen zu verzeichnen sind. Dennoch kommt es während der 

Kontraktion zu einer wesentlichen Veränderung der Muskelgeometrie. Die Vergrößerung des 

Faserwinkels beträgt von 7.53° auf 11.64° ca. 55 % und die Faserlänge verkürzt sich von  

6.93 cm auf 5.71 cm um 1.22 cm. Durch die sehr kleinen Faserwinkel nähert sich die Mus-

kelarchitektur einem fusiformen Muskel an, sodass geschlussfolgert werden kann, dass GAL 

weniger für die Kraftproduktion, als für 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, berücksichtigt. 

Die bildliche Darstellung der Kontraktionsdynamik in Abbildung 5.19 wird von der Angabe 

des Muskelfaserwinkels, der Muskelfaserlänge und der Faserkraft unterstützt.   

 

Abb.5.19: Kontraktionsdynamik von GAL einer isometrischen Plantarflexion bei 60° Sohlenwin-

kel und zugehörig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlänge, -winkel und -kraft. Verlängerung 

der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen Länge zur besseren Veranschaulichung 

der Faserrotation und der Faserverkürzung.   

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

Wie in Abbildung 5.20 ersichtlich wird, bilden die berechneten Werte des Modells auch für 

GAM die Messwerte sehr gut ab. Die Modellwerte liegen aufgrund des Sohlenwinkels von 

60° und der maximalen Kontraktionsintensität vergleichbar mit den Ausführungen zu GAL 

im unteren Drittel der Punktewolke. Die Maximalwerte des Modells (19° Faserwinkel und  

4.5 cm Faserlänge) stimmen nahezu überein mit den gemessen Werten (25.48° und 4.39 cm). 

Der Aponeurosenwinkel beträgt hier 5.72° und damit erreicht der Modellwert 24.72°.  

Der Zeitverlauf von Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlänge ist in Abbildung 5.21 darge-

stellt.  Unter Berücksichtigung des Gelenk- und Muskelmomenthebels, wurde eine maximale 

Muskelkraft von 4265 N und eine Faserkraft von 4511 N gemessen, die zu einer Winkelver-

größerung auf rund 150 % des Ausgangswinkels und zu einer Faserverkürzung auf weniger 

als 80 % der Ausgangslänge führt.  

Die Dynamik der Kontraktion ist in Abbildung 5.22 auch für den kleinen Sohlenwinkel er-

kennbar, jedoch in geringerem Ausmaß als für die neutrale Gelenkwinkelstellung. Dies zeigen 

auch die jeweilige Vergrößerung des Winkels bzw. die Verkürzung der Faser. Maßgebend 

dafür ist der quadratische Zusammenhang zwischen der Faserlänge und dem Faserwinkel. 

 

 



5 Modellierung von Plantarflexionen  81 

 

 
Abb.5.20: Scatterplot der Mittelwerte aller Mess-

wertpaare (GAM) (grau) und der berechneten 

Modellwerte (rot) einer maximalen isometrischen 

Kontraktion (MVC) bei 60° Sohlenwinkel.  

 
Abb.5.21: Zeitverläufe von Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlänge einer isometrischen Kontraktion 

von GAM bei einem Sohlenwinkel von 60°. 

 
Abb.5.22: Kontraktionsdynamik von GAM einer isometrischen Plantarflexion bei 60° Sohlen-

winkel und zugehörig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlänge, -winkel und -kraft. Verlänge-

rung der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen Länge zur besseren Veranschauli-

chung der Faserrotation und der Faserverkürzung.   
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m. soleus – isometrische Kontraktion bei einem Sohlenwinkel von 60° 

 

Abb.5.23: Scatterplot der Mittelwerte aller Mess-

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

dellwerte (grün) einer maximalen isometrischen 

Kontraktion (MVC) bei 60° Sohlenwinkel. 

Die Ergebnisse der Modellrechnung für den dritten Muskel zeigen ähnlich 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 

Kontraktionsintensität (Faserwinkel: Messwert 24.94° (90 % MVC) – berechneter Wert 

27.56° (25.02° + 2.54° Aponeurosenwinkel (100 % MVC)); Faserlänge: Messwert 3.77 cm – 

berechneter Wert 3.69 cm). SOL leistet in dieser Gelenkwinkelstellung den mit Abstand größ-

ten Kraftanteil mit 11225 N. Die hohen Muskelkräfte sind u. a. durch eine hohe Anfangskraft 

aufgrund der Dehnung der passiven Strukturen bedingt. 

Die Veränderung des Muskelfaserwinkels um 9.05° von 15.97° auf 25.02° (Abb. 5.24 links) 

entspricht einer Winkelvergrößerung von 57 % und die Muskelfaserlänge verringert sich von 

4.92 cm auf 3.69 cm um 1.23 cm bzw. 25 % (Abb. 5.24 rechts). Die Änderungen sind damit 

mit den bisherigen Änderungen von GAM und GAL vergleichbar.  

 

Abb.5.24: Zeitverläufe von Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlänge 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 zugehörig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlänge, -winkel und -kraft. Verlängerung 

der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen Länge zur besseren Veranschaulichung 

der Faserrotation und der Faserverkürzung.   

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

Begründet durch die ungünstige Kraft-Längen-Relation bei dieser fast gestreckten Gelenk-

winkelstellung werden die niedrigsten Maximalkraftwerte bei der isometrischen Kontraktion 

erreicht (Abb. 5.26 links). Die minimale Verkürzung der Länge des MTC (Abb. 5.26 rechts) 

kann auf eine geringfügige Rotation des OSG zurückgeführt werden, da sich der Kraftan-

griffspunkt durch den weiteren Schlittenabstand leicht Richtung Fußspitze verschiebt. Bei 

maximaler Kontraktion löst sich der Ballen minimal vom auf der Kraftmessplatte angebrach-

ten Holzbalken, um trotz der größeren Entfernung des Schlittens maximale Kraft ausüben zu 

können, wodurch sich der Kraftangriffspunkt nach vorne verschiebt und sich die Länge des 

MTC leicht verkürzt. Die Längenänderung von weniger als 0.04 cm kann dennoch vernach-

lässigt und von einer isometrischen Kontraktion ausgegangen werden.  

 

Abb.5.26: Zeitverlauf der Streckkraft und der Länge des MTC einer isometrischen Kontraktion bei 

einem Sohlenwinkel von 120°. 
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Für diese nahezu gestreckte Fußstellung wurden die größten 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 Faserlängenbereich für den großen Soh-

lenwinkel bei maximaler Kontraktionsintensität passend ab. Die Änderung der Muskelgeo-

metrie unterscheidet sich jedoch kaum zu den bereits vorgestellten Winkelstellungen und auch 

die Charakteristik von GAL, mit kleineren Faserwinkeln bei längeren Fasern, ist wieder er-

kennbar. Die Kontraktionsdynamik der isometrischen Kontraktion bei einem Sohlenwinkel 

von 120° ist in Abbildung 5.29 dargestellt. 

 

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 größten prozentualen Änderung auf 187 % des Ausgangswinkels, bleiben die Mo-

dellwerte für GAL erstmalig unter den Messwerten zurück. Der Faserwinkel vergrößert 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 Faserlänge bei maximaler Kontraktionskraft wird im Modell mit 4.56 (Abb. 

5.28 rechts) cm etwas länger berechnet als die real gemessene Länge von 4.2 cm. 

 

Abb.5.28: Zeitverläufe von Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlänge einer isometrischen Kontraktion 

von GAL bei einem Sohlenwinkel von 120°. 
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Abb.5.29: Kontraktionsdynamik von GAL einer isometrischen Plantarflexion bei 120° Sohlen-

winkel und zugehörig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlänge, -winkel und -kraft. Verlänge-

rung der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen Länge zur besseren Veranschauli-

chung der Faserrotation und der Faserverkürzung.   

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

Auch bei GAM treten die größten Faserwinkel beim größten Sohlenwinkel auf. Im Scatterplot 

erreichen die Modellwerte erwartungsgemäß den oberen Teil der „Parabel“. Der Faserwinkel 

vergrößert sich um 76 % (17.61°) von 23.14° auf 40.75° (Abb. 5.31 links) und die Faserlänge 

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 übereinstimmenden Messwertpaare wurden bei einem Sohlenwinkel von 130° erreicht. 

Der durch das Modell berechnete Wert liegt bei einem Aponeurosenwinkel von 6.29° für den 

Faserwinkel bei 47.04° (40.75° + 6.29°) etwas unter dem Messwert von 48.10°. Die berechne-

te Faserlänge von 2.41 cm ist fast identisch mit dem Messwert von 2.39 cm. Abbildung 5.32 

zeigt den Verlauf der Kontraktion mit ausgeprägter Rotation und -verkürzung der Fasern. 

 

Abb.5.30: Scatterplot der Mittelwerte aller Mess-

wertpaare (GAM) (grau) und der berechneten 

Modellwerte (rot) einer maximalen isometrischen 

Kontraktion (MVC) bei 120° Sohlenwinkel. 
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Abb.5.31: Zeitverläufe von Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlänge einer isometrischen Kontraktion 

von GAM bei einem Sohlenwinkel von 120°. 

 
Abb.5.32: Kontraktionsdynamik von GAM einer isometrischen Plantarflexion bei 120° Sohlen-

winkel und zugehörig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlänge, -winkel und -kraft. Verlänge-

rung der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen Länge zur besseren Veranschauli-

chung der Faserrotation und der Faserverkürzung.   

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

Den Abschluss der Modellrechnungen bei isometrischen Kontraktionen bilden die Ergebnisse 

von SOL. Ähnlich wie bei den bereits vorgestellten Ergebnissen von GAL und GAM weisen 

auch die Ergebnisse der Modellrechnung von SOL eine gute Übereinstimmung von Modell- 

und Messwerten auf. Von der Ruhe bis 90 % MVC vergrößert sich der Faserwinkel von 

21.15° auf 38.31° um 81 % (Abb. 5.34 links und 5.35), während sich die Faserlänge um 38 % 

von 4.08 cm auf 2.52 cm verkürzt (Abb. 5.34 rechts und 5.35). Damit werden auch für SOL 

die größten Änderungen der Architekturparameter bei einem Sohlenwinkel von 120° erreicht. 

Modell- und Messwerte weichen bei dieser Gelenkwinkelstellung leicht voneinander ab. Die 

Messwerte liegen für den Faserwinkel bei 44.90° und für die Faserlänge 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 (grün) einer maximalen isometrischen 

Kontraktion (MVC) bei 120° Sohlenwinkel. 

 
Abb.5.34: Zeitverläufe von Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlänge einer isometrischen Kontraktion 

von SOL bei einem Sohlenwinkel von 120°. 

 
Abb.5.35: Kontraktionsdynamik von SOL einer isometrischen Plantarflexion bei 120° Sohlen-

winkel und zugehörig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlänge, -winkel und -kraft. Verlänge-

rung der obersten Muskelfaser um das 5-fache ihrer aktuellen Länge zur besseren Veranschauli-

chung der Faserrotation und der Faserverkürzung.   
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Zusammenfassend betrachtet, weist das Muskelmodell, wie es in Kapitel 4 beschrieben wur-

de, für alle drei Muskeln des m. triceps surae eine sehr gute Übereinstimmung zwischen Mo-

dellwerten und Messwerten auf. Lediglich bei extremen Muskellängen kommt es zu geringfü-

gigen Abweichungen. Insgesamt ist eine Tendenz für zu kleine Winkel- und Längenänderun-

gen erkennbar, insbesondere bei geringen Muskellängen. Dies lässt sich auf Ungenauigkeiten 

in der Umrechnung der Schlittenposition auf die MTC-Länge über das Geometriemodell zu-

rückführen. Bei großen Sohlenwinkeln kann es während der Kontraktion zu einer Verschie-

bung des Kraftangriffspunktes in Richtung Fußspitze und so zu einer Mitbeteiligung der Ze-

henstrecker kommen, was von der Annahme einer starren Fußgeometrie abweicht. Die größte 

Schwäche des Modells stellt daher vermutlich das Geometriemodell des Fußes zur Berech-

nung des Gelenk- und Muskelmomenthebels dar. Hier müssen 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 großen Sohlenwinkeln entsprechend empfindli-

cher bezüglich der Wahl der Startwerte. Die subjektspezifische Ausgangslänge der Sehne 

wurde in Bezug zur Tibialänge nach Literaturangaben gesetzt. Eine (passive) Gelenkwinkel-

änderung bewirkt zudem eine geringe Längenänderung der Sehne (MURAOKA et al. 2002).  

Die Modellwerte für SOL zeigen die größten Abweichungen zu den Messwerten, was auf die 

geringere Anzahl an Messwerten, durch die diffusere Qualität der Ultraschallbilder und die 

dadurch bedingt kleinere Stichprobengröße im Vergleich zu GAL und GAM zurückzuführen 

ist. Die relativen Änderungen der drei Muskeln GAL, GAM und SOL zeigen sich über alle 

Gelenkwinkelstellungen recht konstant, wobei eine leichte Tendenz zu größeren Änderungen 

in der Muskelgeometrie bei kürzen Muskellängen und damit größeren initialen Faserwinkeln 

zu erkennen ist. GAM und SOL weisen eine ähnliche Kontraktionsdynamik auf, während 

GAL sich bereits in seiner initialen Geometrie unterscheidet (kleinere Faserwinkel und größe-

re Faserlängen). Für die Muskeln mit größerem Faserwinkel sind die Fasern in Bezug zur 

Muskellänge sehr kurz. Der Aponeurosenwinkel ist für GAM und GAL vergleichbar und bei 

SOL aufgrund der größeren Muskellänge deutlich geringer. Der Aponeurosenwinkel ändert 

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 übertragbar ist und ob anhand isometrischer 

Messwerte das konzentrische Kontraktionsverhalten modelliert werden kann. Es steht außer 

Frage, dass Fasern bei Verkürzung aufgrund von Zwangskräften innerhalb des Muskels zu 

einem größeren Faserwinkel rotieren. Unklar ist, ob diese Rotation in der Dynamik der Bewe-

gung in vergleichbarer Weise abläuft wie bei isometrischen Kontraktionen. 

Das Erheben qualitativ hochwertiger Ultraschallaufnahmen während der Bewegung stellt eine 

deutlich größere Herausforderung dar, da aufgrund der Bewegung der Gliedmaßen und der 

Veränderung der Muskelform (Kapitel 2.5) die Positionierung des Ultraschallkopfes er-

schwert ist. Fixierungen des Schallkopfes über spezielle Haltevorrichtungen bergen die Ge-
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fahr, zu starken externen Druck auf den Muskelbauch auszuüben, wodurch die Änderung der 

Muskelgeometrie und die Kontraktionsdynamik eingeschränkt 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 möglich. Die 

Übertragbarkeit isometrischer Ergebnisse auf dynamische Kontraktionen wäre für die Imple-

mentierung eines dynamischen Kontraktionsverhaltens in Muskelmodelle sehr hilfreich.  

Vergleich der Messwerte von Faserlänge und Faserwinkel bei isometrischen und konzent-

rischen Kontraktionen 

Bevor jedoch ausführlich auf die Modellierung konzentrischer Plantarflexionen eingegangen 

wird, soll zunächst ein Vergleich zwischen einer isometrischen (90° Sohlenwinkel) und einer 

konzentrischen Kontraktion (125 kg Last) angestellt werden, der einen ersten Eindruck über 

die Faserlängen 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 ausgewählt, an denen Messwerte für den Faserwinkel und die Faserlänge bei einer 

konzentrischen Kontraktion vorliegen. Aufgrund der beschriebenen Tatsache, dass sich die 

Messungen der Architekturparameter bei konzentrischen Kontraktionen nicht wie bei isomet-

rischen Kontraktionen kategorisieren lassen, dienen diese Zeitpunkte als Orientierung. Es 

wurden exemplarisch die Messungen an einem Probanden ausgewählt. Für die gewählten 

Zeitpunkte liegen neben den Messergebnissen des Faserwinkels und der Faserlänge auch die 

Werte der gemessenen Kraft und des Sohlenwinkels vor. Anhand der ermittelten Werte für 

die Kraft und den Sohlenwinkel der konzentrischen Kontraktion wurden dann für die entspre-

chende Kraft und den gleichen Sohlenwinkel die Werte für den Faserwinkel und die Faserlän-

ge bei einer isometrischen Kontraktion bestimmt. Die gewählten Zeitpunkte und die zugehö-

rigen Kontraktionsbedingungen sind in Tabelle 5.1 zusammengestellt. Die Werte für die Kraft 

und den Sohlenwinkel wurden gerundet, da erwartungsgemäß keine absolute Übereinstim-

mung in den Messwerten vorliegt. 

Tab.5.1: Überblick über die gewählten Zeitpunkte für einen Vergleich der Faserlänge und des Faser-

winkels bei isometrischer und konzentrischer Kontraktion bei vergleichbarer Kraft und vergleichba-

rem Sohlenwinkel. 

Zeitpunkt [s] t1 = 0.10 t2 = 0.14 t3 = 0.18 t4 = 0.23 t5 = 0.28 t6 = 0.30 t7 = 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 Faserlänge wird aus Konsistenzgründen so-

wohl für GAL und GAM als auch für SOL angestellt.  

Die Abbildung 5.36 stellt den Faserwinkel (oben links) und die Faserlänge (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 ähnliche Muskelstruktur auf, so dass davon 

ausgegangen werden kann, dass der Muskel unabhängig von der Art der Kontraktion (isomet-

risch oder konzentrisch) bei einem Zeitpunkt gleicher Kontraktionsintensität (Kraft) und glei-

chem Sohlenwinkel ähnliche Faserwinkel und Faserlängen aufzeigt. Die Unterschiede in den 

Absolutwerten der Muskelarchitekturparameter können teilweise auf die Differenzen in den 

Werten der gemessenen Kraft und des Sohlenwinkels zurückgeführt werden. 

 

 

Abb.5.36: Oben: Vergleich der Messwerte von Faserwinkel und Faserlänge 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 t1 = 0.10 s bei isometrischer Kontraktion. Mitte rechts: Ultraschallbild zum 

Zeitpunkt t1 = 0.10 s bei konzentrischer Kontraktion. Unten links: Ultraschallbild zum Zeitpunkt  

t5 = 0.28 s bei isometrischer Kontraktion. Unten rechts: Ultraschallbild zum Zeitpunkt t5 = 0.28 s bei 

konzentrischer Kontraktion. Der Zeitpunkt t1 bezeichnet den Beginn der Kontraktion und t5 den Zeit-

punkt des Kraftmaximums der konzentrischen Kontraktion. 

In Abbildung 5.37 ist der Vergleich der Messwerte für den Faserwinkel und die Faserlänge 

zwischen der isometrischen (Strichlinie) und der konzentrischen Kontraktion (Volllinie) für 

GAM abgebildet. Messwerte und Verlauf der Architekturparameter weisen für GAM noch 

geringere Differenzen auf als für GAL, was sich auch in den Ultraschallbildern zu den Zeit-
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punkten t1 (Beginn der Kontraktion) und t5 (Kraftmaximum der konzentrischen Kontraktion) 

in Abbildung 5.37 widerspiegelt.  

 

 

Abb.5.37: Oben: Vergleich der Messwerte von Faserwinkel und Faserlänge 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  

t8 = 0.35 s wurden keine entsprechenden Werte von Kraft und Sohlenwinkel gefunden. Mitte links: 

Ultraschallbild zum Zeitpunkt t1 = 0.10 s bei isometrischer Kontraktion. Mitte rechts: Ultraschallbild 

zum Zeitpunkt t1 = 0.10 s bei konzentrischer Kontraktion. Unten links: Ultraschallbild zum Zeitpunkt  

t5 = 0.28 s bei isometrischer Kontraktion. Unten rechts: Ultraschallbild zum Zeitpunkt t5 = 0.28 s bei 

konzentrischer Kontraktion. Der Zeitpunkt t1 bezeichnet den Beginn der Kontraktion und t5 den Zeit-

punkt des Kraftmaximums der konzentrischen Kontraktion. 

Da wie bereits in Kapitel 3.3.2 beschrieben, für SOL die Bildqualität der Ultraschallaufnah-

men nicht der Qualität der Aufnahmen von GAL und GAM entspricht, liegt für diesen Mus-

kel nur eine kleine Stichprobengröße vor. Dies spiegelt sich in einer geringeren Anzahl an für 

den Vergleich zur Verfügung stehenden Zeitpunkten wider und führt zu größeren Abwei-

chungen zwischen den Messwerten der isometrischen und konzentrischen Kontraktion  

(Abb. 5.38) und den Mess- und Modellwerten (Abb. 5.39 unten). Dennoch lässt sich auch hier 

der ähnliche Verlauf der Muskelarchitekturparameter Faserwinkel und Faserlänge erkennen.  
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Die durch die tiefere Lage des Muskels diffusere Bildqualität bei SOL erschwert die Auswer-

tung der Ultraschallaufnahmen und zeigt sich vor allem mit zunehmender Kontraktionsinten-

sität (Abb. 5.38). 

 

 

Abb.5.38: Oben: Vergleich der Messwerte von Faserwinkel und Faserlänge 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 t1 = 0.10 s bei isometrischer Kontraktion. Mitte rechts: Ultraschallbild zum 

Zeitpunkt t1 = 0.10 s bei konzentrischer Kontraktion. Unten links: Ultraschallbild zum Zeitpunkt  

t6 = 0.30 s bei isometrischer Kontraktion. Unten rechts: Ultraschallbild zum Zeitpunkt t6 = 0.30 s bei 

konzentrischer Kontraktion. Der Zeitpunkt t1 bezeichnet den Beginn der Kontraktion und t6 den Zeit-

punkt kurz nach Überschreiten des Kraftmaximums der konzentrischen Kontraktion. 

Die Vergleichbarkeit der Architekturparameter Faserwinkel und Faserlänge bei isometrischer 

und konzentrischer Plantarflexion, bei gleicher Kraft und gleichem Sohlenwinkel sowohl für 

GAL und GAM als auch für SOL legt die Übertragbarkeit 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 Faserlänge (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 Güte der Modellrechnung. Additiv zu den Ver-

läufen des Faserwinkels und der Faserlänge aus den Abbildungen 5.36-5.38 der konzentri-

schen Kontraktion wurde der berechnete Wert der Modellierung für die Faserlänge und den 

Faserwinkel an den entsprechenden Zeitpunkten hinzugefügt. Die gute Passung der Werte 

erlaubt die Modellierung von konzentrischen Plantarflexionen mit den isometrisch gemesse-

nen Werten der Architekturparameter als Berechnungsgrundlage. Es können somit dynami-

sche Kontraktionen und Bewegungen modelliert und analysiert werden, ohne die erschwerte 

Aufnahme der Ultraschallbilder bei Bewegung der Gliedmaßen.  

  

 

 
Abb.5.39: Vergleich der Messwerte von Faserwinkel und Faserlänge von GAL (blau), GAM (rot) und 

SOL (grün) 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 für das Kontraktionsverhalten bei konzentrischen Plantarflexionen 

Werte für GAL, GAM und SOL in guter Übereinstimmung zu den realen Messwerten (Abb. 

5.39) und kann dafür eingesetzt werden, neben den isometrischen Kontraktionen auch dyna-

mische Kontraktionen zu modellieren. Aufgrund der diffuseren Bildqualität der Ultraschall-

aufnahmen von SOL, bedingt durch dessen tiefere Lage und die Neigung sich bei Kontraktion 

aus der Bildebene „herauszudrehen“, liegen für SOL größere Differenzen zwischen den Mo-
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dell- und Messwerten vor und die Ergebnisse sind weniger konsistent als für GAL und GAM. 

Dennoch stimmt auch für SOL der Verlauf der Mess- und Modellwerte überein.   

Die hier gezeigte Vergleichbarkeit von Messwerten und Modellwerten liegt u.a. darin begrün-

det, dass als Berechnungsgrundlage des Modells sämtliche muskelspezifischen Messwerte der 

Faserlänge und des Faserwinkels der Probanden bei allen Gelenkwinkelstellungen und allen 

Kontraktionsintensitäten genutzt werden. In Summe sind dies für jeden Muskel etwa 1000 

Messwerte. Es werden damit sowohl der gesamte Gelenkwinkelbereich als auch alle Kontrak-

tionsintensitäten, die bei einer konzentrischen Kontraktion durchlaufen werden, abgedeckt. 

Aufgrund dessen können mit dem Modell, unabhängig von der Gelenkwinkelstellung und der 

Kontraktionsintensität, passende Vorhersagen für 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 ausgeführt. Da sich die Ergebnisse 

der verschiedenen Kontraktionsbedingungen nicht wesentlich voneinander unterscheiden, 

werden aus Gründen der Übersichtlichkeit lediglich die Ergebnisse der Modellierung bei Kon-

traktionen mit einer Last von 125 kg dargestellt. Grundlage für die Modellierung sind die er-

hobenen Architekturparameter Muskelfaserlänge und Muskelfaserwinkel für die Muskeln 

GAL, GAM und SOL bei isometrischen Kontraktionen wie in Kapitel 3.1 beschrieben. Die 

Zuordnung von Faserlänge und Faserwinkel aller Probanden bei den verschiedenen Gelenk-

winkelstellungen und Kontraktionsintensitäten dienen als Eingabe für die Berechnung der 

Kontraktionsgrößen. Des Weiteren wurde stellvertretend der Kraft- und Positions-Zeit-

Verlauf eines Probanden mit probandenspezifischen Daten der Fußgeometrie als Beispiel für 

die Berechnungen ausgewählt. Als Startwerte für die Iteration wurden jeweils die längste Fa-

serlänge und der zugehörige Faserwinkel gesetzt (Tab. 4.1). Auf eine ausführliche Beschrei-

bung der Veränderungen der einzelnen Muskelarchitekturparameter soll in diesem Zusam-

menhang verzichtet werden, um unnötige Redundanzen zu vermeiden und um den Rahmen 

der Arbeit nicht zu überschreiten. Die Zeitverläufe von Sohlenwinkel und MTC-Länge sind in 

Abbildung 5.41 zu sehen, um eine Vorstellung von der Bewegung zu vermitteln. Alle Größen 

wie sie für die isometrischen Kontraktionen vorgestellt wurden, liegen auch für 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 ausführlich eingegangen. Dennoch 

muss zum Verständnis der nachfolgenden Ausführungen und zur Interpretation der Kontrakti-

onsverläufe 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 Fußes der Kraftangriffspunkt in Richtung 

der Zehen verschiebt (Abb. 5.40). Dieser Effekt wurde bereits bei den isometrischen Kontrak-

tionen bei großen Sohlenwinkeln angesprochen und kommt bei den konzentrischen Kontrak-

tionen noch deutlicher zum Tragen. Der Ballen löst sich am Ende der Kontraktion vom Holz-



5 Modellierung von Plantarflexionen  95 

 

balken auf der Kraftmessplatte und die Zehen werden gestreckt. Die Kraft entwickelt sich 

somit am Ende der Kontraktion zusätzlich aus der Streckung der Zehen, wodurch sich einer-

seits der Hebel vergrößert und andererseits die Reaktionskräfte nicht ausschließlich durch die 

Plantarflexion hervorgerufen werden. Die Annahme einer starren Fußgeometrie ist in dieser 

Phase nicht mehr zutreffend, so dass es zu Abweichungen in der Berechnung der Länge des 

MTC über das Geometriemodell des Fußes aus dem gemessenen Positions-Zeit-Verlauf 

kommt. Die Verschiebung des Kraftangriffspunktes wird durch das Modell nicht berücksich-

tigt. Um den Einfluss der Zehenstreckung auf die Analyse der konzentrischen Kontraktionen 

so gering wie möglich zu halten, waren die Probanden angehalten, den Ballen mittig auf dem 

Holzbalken zu platzieren, um möglichst wenig Hebelwirkung aus den Zehen nutzen zu kön-

nen. Zudem erfolgte die Auswertung bis kurz vor Lösen des Schlittens vom Fuß, 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 Länge des MTC, die aus der Zehenstreckung resultiert, lassen sich 

dennoch nicht vollständig eliminieren. Dazu müsste die Auswertung der konzentrischen Kon-

traktionen zu dem Zeitpunkt abgebrochen werden, bevor sich der Ballen vom Holzbalken auf 

der Kraftmessplatte löst.  

 

Abb.5.40: Skizze (oben) und Bildreihen (unten) einer konzentrischen Plantarflexion mit Bewegung 

des Lastschlittens und des Fußes. Die drei Phasen der Bildreihe zeigen das Lösen des Ballens vom 

Holzbalken auf der Kraftmessplatte. Rechts: Ballen hat Kontakt zum Balken. Mitte: Durch Streckung 

des Fußgelenks löst sich der Ballen vom Holzbalken. Links: Der Schlitten hat sich vom Fuß gelöst 

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 Reibungskräften, nur ein kleiner Teil der Erdbeschleunigung entge-

gen, wodurch sich die Geschwindigkeit des Schlittens bis kurz vor Ende der Kontraktion er-

höht. Die Endphase der Kontraktion ist aufgrund des geringen Widerstands sehr dynamisch 

und führt zu hohen Geschwindigkeiten. Der Schlitten löst sich am Ende der Kontraktion vom 

Fuß des Probanden und gleitet noch weiter auf der Ebene nach oben (Abb. 5.40). Die MTC-

Länge (Abb. 5.41 rechts) des m. triceps surae wird, wie bereits beschreiben, über das Geomet-

riemodell des Fußes aus dem Positions-Zeit-Verlauf des Lastschlittens ermittelt.  

 

Abb.5.41: Zeitverlauf des Sohlenwinkels und der Länge 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 ändert noch der Muskel sich wei-

ter verkürzt, werden über das trigonometrische Geometriemodell Winkelstellungen und Mus-

kellängen berechnet, die anatomisch nicht mehr realisierbar sind. Ab dem Zeitpunkt, an dem 

aus der Schlittenposition ein Spannwinkel von 180° berechnet wird, können die Dreiecksrela-

tionen auf der Basis anatomischer Gelenkdaten (Kapitel 4.1) nicht mehr aufgelöst werden. 

Das Geometriemodell stößt aufgrund der beschriebenen Tatsachen an seine Grenzen. Es wer-

den basierend auf dem Positions-Zeit-Verlauf des Schlittens zu große Sohlenwinkel berech-

net, die im Zusammenhang mit dem Endzeitpunkt der Auswertung kurz vor Lösen des Schlit-

tens von den Zehen dazu führen, dass die durch das Modell berechneten Längen 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 über das Kontrakti-

onsverhalten der einzelnen Muskeln des m. triceps surae erklärbar, 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 müssten die Längenverläufe am Ende der Kontraktion abflachen 

und konstant werden, da sich Fasern und Muskel nicht mehr weiter verkürzen. Die Geschwin-

digkeitsverläufe müssten 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 Muskelgrößen aus dem Posi-

tions-Zeit-Verlauf des Schlittens über das Geometriemodell des Fußes zurück, wodurch sich 

der Unterschied in den Zeitverläufen im Vergleich zu den Auswertungen von WANK (2000) 

ergibt.  

Abbildung 5.42 stellt exemplarisch den Prozess der Auswertung und Berechnung der Mus-

kelgrößen 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-

nächst über das Geometriemodell die Gelenkgrößen Spann- und Sohlenwinkel, das Gelenk-

moment und die Gelenkwinkelgeschwindigkeit berechnet, bevor dann die Muskelgrößen 

Muskelkraft, Kontraktionsgeschwindigkeit und MTC-Länge 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 Zeitverläufe dienen als Beleg für 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 für die Kontrakti-

on relevante Zeitintervall (0.0 - 0.4 s) ist in den weiteren Zeilen vergrößert dargestellt. Durch 

die weitere Entfernung des Schlittens wird der Streckbereich des Fußes überschritten und ein 

Spannwinkel bis zu 180° (vollständige Fußstreckung) (Abb. 5.42 Zeile 5) berechnet, der ana-

tomisch nicht realisiert werden kann. Dies führt zu utopischen Werten insbesondere am Ende 

der Geschwindigkeits-Zeit-Verläufe (Abb. 5.42 Zeile 8 und 10) und zu einer Polstelle in den 

Geschwindigkeitsverläufen bei einem Spannwinkel von 180°. Diese Gegenüberstellung ver-

anschaulicht die beschriebene Limitation in der Auswertung der konzentrischen Kontraktio-

nen und erklärt die Zeitverläufe der Muskelgrößen aus der Modellierung in den folgenden 

Abbildungen.      

Um einen Eindruck über das Kontraktionsverhalten und die Konformität von Mess- und Mo-

dellwerten zu erhalten, werden im Folgenden die bereits bekannten Scatterplots und die dy-

namischen Kontraktionsverläufe der einzelnen Muskeln vorgestellt. Bei den Scatterplots 

(Abb. 5.43 (rechts) und 5.44) dienen diesmal alle gemessenen Wertepaare von Faserwinkel 

und Faserlänge der konzentrischen Kontraktionen aller Probanden des jeweiligen Muskels als 

Referenzwerte (grau), wodurch sich die größere Streuung erklären lässt. Die Ultraschallauf-

nahmen der konzentrischen Plantarflexionen konnten für GAL von acht Probanden, für GAM 

von zehn Probanden und für SOL nur von drei Probanden ausgewertet werden. Die Qualität 

der Ultraschallaufnahmen war insbesondere für SOL für eine zuverlässige Digitalisierung von 

Faserlänge und Faserwinkel nicht ausreichend. Die Unterschiede in der Stichprobengröße sind 

anhand der Messwertpaare in den Abbildungen 5.43 (rechts) und 5.44 zu erkennen. Aufgrund 

der Bildfrequenz des Ultraschallgerätes von 25 Bildern pro Sekunde konnten die Werte nicht 

nach Kontraktionsintensität kategorisiert werden. Eine Mittelwertbildung war aus genannten 

Gründen (Kapitel 3.3.2) nicht möglich. Die Modellwerte sind dem Farbkonzept entsprechend 

je nach Muskel über die Messwerte gelegt. Die Kontraktionsdynamik ist über eine Bildreihe 

veranschaulicht, die alle relevanten kontraktilen Eigenschaften zum jeweiligen Zeitpunkt als 

Parameter enthält. 
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Abb.5.42: Messgrößen der Schlittenbewegung (Zeile 1-4), Ge-

lenkgrößen des Fußgelenks (Zeile 5-8) sowie die berechneten 

Zeitverläufe der Muskelgrößen (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 Lösen des Schlittens vom Fuß. 
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Wie von den isometrischen Kontraktionen bekannt, wurde für alle Muskeln die oberste Faser 

um einen konstanten Faktor vergrößert, um die Verkürzung und Rotation der Faser besser zu 

veranschaulichen. Der Faktor beträgt für 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 Muskelfaserlängen von GAL länger und die 

Muskelfaserwinkel kleiner sind als bei GAM und SOL.   

 

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 Faserlänge ab, da sämtliche Gelenkwinkelstellungen und 

Kontraktionsintensitäten während der Kontraktion durchlaufen werden. Sie entsprechen für 

GAL dem Verlauf der Messwerte und stellen diese in sehr guter Näherung 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 Faserlänge 

bei konzentrischen im Vergleich zu isometrischen Kontraktionen (Kapitel 3.3.2). 

 

Abb.5.44: Scatterplot aller Messwertpaare (grau) und der berechneten Modellwerte von GAM (rot) 

und SOL (grün) einer konzentrischen Kontraktion mit 125 kg Last. GAM: 10 Probanden; in Summe 

204 Messwerte und SOL: Kleine Stichprobengröße mit 3 Probanden und in Summe 30 Messwerten. 
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Betrachtet man jedoch nicht nur die Absolutwerte, sondern die relative Verkürzung bzw. Ver-

größerung von Faserlänge und Faserwinkel, stellt man fest, dass bei konzentrischen Kontrak-

tionen bei einer Last von 125 kg die relative Änderung der Architekturparameter von GAL 

die Änderung von GAM und SOL bezüglich des Faserwinkels übertrifft. Die Faserlänge ver-

kürzt sich bei GAL auf 56 %, bei GAM auf 47 % und bei SOL auf 50 % der Ausgangslänge. 

Der Faserwinkel vergrößert sich bei GAL jedoch auf 362 % des initialen Winkels – der initia-

le Winkel steigt also um mehr als das 3.5-fache an – während 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 Erklärung hierfür findet sich 

möglicherweise in der Fasertypverteilung. Die Schnellkraftmuskeln GAM und GAL sind bei 

einer dynamischen Kontraktion mehr aktiviert als SOL, der überwiegend langsame ST-Fasern 

besitzt. Diese Zahlen heben hervor, dass die Veränderung des Faserwinkels bei dynamischen 

Kontraktionen einen nicht zu unterschätzenden Beitrag zur Kontraktionsdynamik leistet und 

dass diese Veränderung maßgebend für das Verständnis der menschlichen Bewegung ist. Die 

bei isometrischen Kontraktionen berechneten prozentualen Änderungen sind mit den hier be-

schriebenen nicht direkt vergleichbar, da bei isometrischen Kontraktionen bei annähernd kon-

stantem Gelenkwinkel ausschließlich die Kontraktionsintensität zunimmt. Bei den dynami-

schen Versuchen ändert sich die Muskelgeometrie aufgrund der Interaktion von Gelenkwin-

kel- und Intensitätsänderung. Dennoch liegt im Vergleich zu den isometrischen Kontraktionen 

insbesondere die Vergrößerung des Faserwinkels deutlich über dem isometrischen Wert, was 

auf eine verstärkte Faserrotation bei konzentrischen Kontraktionen hindeutet und damit die 

Faser- und Muskelverkürzung begünstigt. Die Änderung der Faserlänge ist bei konzentrischen 

Plantarflexionen entsprechend größer als bei isometrischen. Faserverkürzungen von mehr als 

50 % ihrer Ausgangslänge wie sie hier ermittelt wurden, sind nur durch eine Vergrößerung 

des Faserwinkels zu erreichen. Anhand der Änderung der Architekturparameter und der Ab-

bildungen 5.45-5.47 kann eine Vorstellung für die Geometrieänderungen während einer kon-

zentrischen Kontraktion gewonnen werden. Es ist auch optisch offensichtlich, dass die Faser-

rotation bei dynamischen Kontraktionen deutlich erhöht ist. Demnach kann davon ausgegan-

gen werden, dass es durch die Änderung der Gelenkwinkelstellung und der Kontraktionsin-

tensität zu einem additiven Effekt kommt, der zu einer starken Änderung der Faserlänge und 

insbesondere des Faserwinkels während der Kontraktion führt und die Abnahme der MTC-

Länge begünstigt (Abb. 5.41 und 5.45-5.47). Die Faserrotation ist bei isometrischen Kontrak-

tionen aufgrund der fixierten Länge des MTC eingeschränkt.  

Übereinstimmend für 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 zurückzu-

führen 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 größer ausfällt und in Einzelfällen extremere Messwerte auftreten.  
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Abb.5.45: Kontraktionsdynamik von GAL einer konzentrischen Plantarflexion mit 125 kg Last 

und zugehörig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlänge, -winkel und -kraft. Verlängerung der 

obersten Muskelfaser um das 3.5-fache ihrer aktuellen Länge zur besseren Veranschaulichung der 

Faserrotation und der Faserverkürzung.   

 

Abb.5.46: Kontraktionsdynamik von GAM einer konzentrischen Plantarflexion mit 125 kg Last 

und zugehörig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlänge, -winkel und -kraft. Verlängerung der 

obersten Muskelfaser um das 3.5-fache ihrer aktuellen Länge zur besseren Veranschaulichung der 

Faserrotation und der Faserverkürzung. 

Eine allen drei Muskeln des m. triceps surae gemeinsame Auffälligkeit ist, dass es zu Beginn 

der Kontraktion nur zu geringen Änderungen des Faserwinkels und der Faserlänge kommt. 

Trotz steigender Kraft (Abb. 5.43 links) bleiben bis zum Erreichen des Kraftmaximums (etwa 

20 % MVC) auch die Länge des MTC und der Sohlenwinkel (Abb. 5.41) nahezu konstant. Bis 

zu diesem Zeitpunkt ist das Kontraktionsverhalten mit einer quasi isometrischen Kontraktion 

bei ansteigender Kontraktionsintensität vergleichbar. Erst bei Entlastung, nach Überschreiten 

des Kraftmaximums (t ≈ 0.23 s) kommt es zu sprunghaften Veränderungen der Muskelgeo-

metrie. Es setzt eine verstärkte Rotation und Verkürzung der Fasern ein, was eine Längenän-

derung des MTC zur Folge hat (Kapitel 2.5). Diese Auffälligkeit 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 Faserverkürzung 

zunächst mit einer Verlängerung der Sehne bis zum Erreichen des jeweiligen Kraftmaximums 

einher (Abb. 5.48) bevor sie sich durch die Änderung der Muskelgeometrie deutlich verkürzt.  

 

Abb.5.47: Kontraktionsdynamik von SOL einer konzentrischen Plantarflexion mit 125 kg Last 

und zugehörig zu jedem Zeitpunkt Werte von Faserlänge, -winkel und -kraft. Verlängerung der 

obersten Muskelfaser um das 3.5-fache ihrer aktuellen Länge zur besseren Veranschaulichung der 

Faserrotation und der Faserverkürzung.   

 
Abb.5.48: Zeitverlauf der Sehnenlänge von GAL/GAM (blau) und SOL (grün) 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 (KUBO 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. Unterstützungsphase bis zum He-

ben der Ferse beim Gehen keine signifikante Veränderung in ihrer Länge und dem Winkel. 

Der durchlaufene Winkel- und Längenbereich beim Gehen ist übereinstimmend mit den hier 

gefundenen Werten bei konzentrischen Kontraktionen (LICHTWARK & WILSON 2006; LICHT-

WARK et al. 2007; AGGELOUSSIS et al. 2010).  
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5.1.3 Muscle Gearing bei konzentrischen Kontraktionen  

Dynamische Veränderungen der Muskelgeometrie während 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 Veränderungen der Muskelgeometrie und insbesondere des Faserwinkels bei konzentri-

schen Kontraktionen können über die Implementierung eines dynamischen Faserwinkelver-

laufs in das unipennate Muskelmodell bestimmt werden und bieten die Möglichkeit einer 

Analyse der konzentrischen Kontraktionen in Bezug auf das Muscle Gearing. Die Modellie-

rung eines dynamischen Kontraktionsverhaltens ermöglicht die Bestimmung der Längen-, 

Geschwindigkeits- und Kraft-Zeit-Verläufe ausgewählter kontraktiler und serienelastischer 

Komponenten des MTC. Der Einfluss der Muskelarchitektur auf die Kraft- bzw. Geschwin-

digkeitsproduktion eines Muskels ist weitreichend anerkannt und steht außer Frage. Aller-

dings wurden die Effekte unterschiedlicher Architektur überwiegend unter statischen Bedin-

gungen ermittelt (AZIZI et al. 2008). Nach DICK & WAKELING (2018) besteht zum jetzigen 

Zeitpunkt nur ein sehr eingeschränktes Verständnis über das Wesen und die Funktionalität der 

dynamischen Veränderung 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 Veränderungen in der Muskelform ermöglichen 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 für 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 Faserwinkeländerungen 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 für 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 höchsten Muskelgeschwindigkeit bestimmt. In das Muskelmodell wurden 

die Kraft- und Positions-Zeit-Verläufe der drei konzentrischen Plantarflexionen bei einer Last 

von 25 kg, 75 kg und 125 kg eingelesen. Für eine bessere Vergleichbarkeit der Ergebnisse 

wurden idealtypische und repräsentative Zeitverläufe eines Probanden ausgewertet, was zu 

ähnlichen Verläufen in der Kontraktionsdynamik führt.  

Auf die dynamischen Änderungen in der Muskelgeometrie wurde bereits in Kapitel 5.1.2 ein-

gegangen, sodass sich die Ausführungen lediglich auf die für das Muscle Gearing wichtigen 

Größen beschränken. An dieser Stelle soll nochmals auf das Ende der Kontraktionsverläufe 

der Faserwinkel, Längen und Geschwindigkeiten der Kontraktionsgrößen hingewiesen wer-

den. Aufgrund der additiven Kraft und Länge durch die Streckung der Zehen am Ende der 

Kontraktion und der Berechnung der MTC-Länge aus dem Positions-Zeit-Verlauf des Last-

schlittens, flachen die Faserwinkel- und Längenverläufe (Abb. 5.47 und 5.50) nicht wie er-

wartet aufgrund der kleiner werdenden Längenänderung ab und somit gehen auch die Ge-

schwindigkeiten (Abb. 5.51) nicht gegen Null.  
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Abb.5.49: Zeitverläufe der Länge 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 Ausgangslängen des MTC erklären. 

Das modellierte Kontraktionsverhalten sowie die realen Messwerte stimmen mit den theorie-

gestützten Annahmen zum Muscle Gearing in den kontraktionsrelevanten Größen überein. 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 Länge des MTC 

(Abb. 5.49 oben links) bleibt nahezu konstant, während sich bei leicht wachsendem Faser-

winkel die Muskelfasern verkürzen (Abb. 5.49 und 5.52). Die Faserrotation ist jedoch zu Be-

ginn der Kontraktion geringer ausgeprägt, was sich in einer nur leichten Verkürzung der 

Muskellänge (Abb. 5.52 linke Spalte) widerspiegelt. Dies geht mit einer Verlängerung der 

Sehne (Abb. 5.48 (125 kg)) einher. Die AGR liegt bis zum Erreichen des Kraftmaximums 

unter 1, die Muskeldicke nimmt zunächst 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 stärksten ausgeprägt. 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 Überwinden der Last zu generieren. Die 

Theorie des Muscle Gearing bei hoher Kontraktionskraft kann somit durch die in vivo Mes-

sungen bestätigt werden.  
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Abb.5.50: Zeitverläufe von Faser- und Muskelkraft und der Muskeldicke konzentrischer Plantarflexi-

onen mit Lasten von 25 kg, 75 kg und 125 kg.  

Nach Überschreiten des Kraftmaximums (Abb. 5.50 linke Spalte) beginnt die eigentliche dy-

namische Kontraktion mit abnehmender Länge 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 Verkürzung des Muskels 

schneller an als die eigentliche Fasergeschwindigkeit, was zu einer AGR deutlich größer 1 

führt. Die Änderung der Architekturparameter fällt nach dem Kraftmaximum wesentlich stär-

ker aus, woraus geschlussfolgert werden kann, dass die Verringerung der Kontraktionskraft zu 
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einer größeren Veränderung der Muskelgeometrie und der Kontraktionsdynamik führt. Insbe-

sondere die große Muskellängenänderung und die hohe Kontraktionsgeschwindigkeit bestäti-

gen auch den Teil der Theorie des Muscle Gearings, dass mit sinkender Kraft und steigender 

Geschwindigkeit eine verstärkte Faserrotation und eine hohe AGR verbunden sind. Die Ver-

änderungen von Form und Muskelgeometrie zeigen eindrücklich, dass der Muskel bei der 

Kontraktion zwischen Kraftproduktion und Geschwindigkeit je nach Beanspruchung variieren 

kann.  

Neben den grundlegenden Eigenschaften des Muscle Gearings wäre zu erwarten gewesen, 

dass sich je nach Last, die bei der Kontraktion überwunden werden muss, die maximale AGR 

ändert. Eine Tendenz einer höheren AGR und damit eine größere Faserrotation in Zusam-

menhang mit einer weiteren Zunahme der Muskeldicke bei hoher Verkürzungsgeschwindig-

keit, konnte in der vorliegenden Untersuchung nicht beobachtet werden (Tab. 5.2). Die Werte 

der AGR waren unabhängig von der Kontraktionskraft und -geschwindigkeit für 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 bezüglich 

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 größeren Faserlängenänderung (Abb. 5.52 linke Spalte) steiler 

an, so dass es zu einer höheren 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 wächst zunächst an, 

bevor sie bis zum Erreichen des Kraftmaximums wieder leicht absinkt, um sich dann bei Ent-

lastung und Änderung der Muskelgeometrie wieder zu erhöhen. Ein ähnliches, jedoch nicht so 

stark ausgeprägtes Verhalten zeigt sich auch im Kontraktionsverlauf des Muskels. Nach dem 

Überwinden der Last und der beginnenden Abnahme der MTC-Länge steigt auch die Verkür-

zungsgeschwindigkeit des Muskels steiler an. Bei geringerer zu bewegender Last und damit 

verbunden niedrigerer Kontraktionskraft, werden im Kontraktionsverlauf, bei allen Muskeln 

früher höhere Verkürzungsgeschwindigkeiten erreicht. Die Ergebnisse stimmen mit den Aus-

wertungen von DICK & WAKELING (2017) überein, die mit zunehmender Kraft geringere Ver-

kürzungsgeschwindigkeiten des Muskels feststellen konnten, dabei allerdings höhere Ge-

schwindigkeiten der Faser fanden. Ebenso übereinstimmend geht mit zunehmender Verkür-

zung der Fasern eine Vergrößerung des Faserwinkels einher. Dies zeigt sich sowohl für gerin-

ge als auch für höhere Lasten und resultiert schließlich, unabhängig von der Last, in einer 

hohen AGR für GAM und SOL (Tab. 5.2). Unabhängig von der Kontraktionsintensität weisen 

GAM und SOL deutlich höhere Werte der AGR im Vergleich zu GAL auf. Dieser Effekt lässt 

sich direkt auf die unterschiedliche Architektur und somit die Aufgabe des Muskels bei Kon-

traktion zurückführen. Während GAM und SOL aufgrund der kurzen Faserlängen und großen 

initialen Faserwinkel eindeutig für eine hohe Kraftproduktion verantwortlich sind (Kapitel 

2.2), liegt die Hauptaufgabe von GAL durch die langen Fasern bei kleinem Faserwinkel bei 

schnellen Kontraktionen mit großem Kontraktionshub. Um bei dynamischen Kontraktionen, 

die eine hohe Kontraktionsgeschwindigkeit und eine große Bewegungsamplitude erfordern, 

die Kontraktion bestmöglich unterstützen zu können, nutzen GAM und SOL die Fähigkeit des 
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Gearings aus, um trotz ungünstiger Muskelarchitektur für diese Art der Kontraktion den 

höchstmöglichen Beitrag zur erforderlichen Kontraktionsgeschwindigkeit und Muskelverkür-

zung zu leisten.  
 

Abb.5.51: Zeitverläufe der Kontraktionsgeschwindigkeit von Muskel und Faser konzentrischer Plant-

arflexionen mit Lasten von 25 kg, 75 kg und 125 kg. 

Das Ausmaß der Muskellängenänderung hängt letztlich von der Faserrotation ab, die bei 

Muskeln mit größerem initialen Faserwinkel in einer höheren AGR resultiert (BRAINERD & 

AZIZI 2005; SHIN et al. 2009). Das höhere Muscle Gearing bei Muskeln mit größerem initia-

len Faserwinkel wurde für GAM auch von RANDHAWA et al. (2013) beobachtet. Den gleichen 

Effekt schlussfolgerten auch ENG et al. (2018) aus den Ausführungen 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 stützen. 

 

 

 
Abb.5.52: Zeitverläufe der Längen 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 Ausgangslängen von Faser und Muskel erklären. 

Trotz der im Vergleich zu GAM und SOL stärker ausgeprägten 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-

kürzungsrichtung von Faser und Muskel stimmt demnach annähernd überein und der Ge-

schwindigkeitsunterschied von Muskel und Faser fällt daher geringer aus. Diese Feststellung 

würde bedeuten, dass anhand der AGR keine zuverlässigen Aussagen bezüglich der Kontrak-
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tionsgeschwindigkeit getroffen werden können, da rein aus den Werten der AGR geschluss-

folgert werden würde, dass die Muskelfasern von GAL weniger stark rotieren und sich der 

Muskel langsamer verkürzt, 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-

serlänge und Faserwinkel betrachtet werden.  

Tab.5.2: Übersicht über die Werte der einzelnen Probanden sowie der Mittelwerte und Standardab-

weichung der AGR zum Zeitpunkt der höchsten 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 SOL 

Proband 25 kg 75 kg 125 kg 25 kg 75 kg 125 kg 25 kg 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 1.31 1.26 1.32 

4 1.05 1.13 1.14 1.37 1.31 1.33    

5 1.11 1.13 1.11 1.31 1.29 1.28    

6 1.08 1.11 1.14 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    

Ø ± 

STAB 

1.13± 

0.048 

1.14± 

0.031 

1.14± 

0.032 

1.31± 

0.076 

1.29± 

0.041 

1.30± 

0.035 

1.33± 

0.048 

1.29± 

0.036 

1.32± 

0.01 

 

Bei vergleichbaren AGR-Werten liegen die Verkürzungsgeschwindigkeiten des Muskels für 

SOL über den Werten für GAM, trotz unterschiedlicher Fasertypverteilung. Während GAM 

einen hohen Anteil an FT-Fasern besitzt (ca. 80 %), besteht SOL überwiegend aus langsam 

zuckenden ST-Fasern. Aufgrund seiner größeren Gesamtmuskellänge 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 Änderungen der Geometrie 

während der Kontraktion. Zudem haben Untersuchungen ergeben (VAN LEEUWEN & SPOOR, 

1992 und 1993), dass Muskeln mit größerem Faserwinkel hohen intramuskulären Druck gene-

rieren können, welcher während der Kontraktion zu wesentlichen Formveränderungen führen 

kann. Dieses Verhalten wäre für GAL eher kontraproduktiv, da durch dessen Muskelgeomet-

rie bereits der gewünschte Effekt der schnellen Muskellängenänderung eintritt. Wie die Er-

gebnisse (Abb. 5.51) zeigen, erreichen GAL und GAM trotz unterschiedlicher AGR Werte 

gleiche Verkürzungsgeschwindigkeiten des Muskels. Alle drei Muskeln erreichen die gleiche 

Muskellängenänderung (Abb. 5.52 rechte Spalte). 
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Abb. 5.53: Mittelwerte und Standardabweichung der AGR 

aus Tabelle 5.2 zur Veranschaulichung der Übereinstim-

mung der Werte bei GAM (n = 10) und SOL (n = 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 Prädiktor für die Kontraktionsgeschwindigkeiten von Muskel 

und Faser sowie für das Gearing darstellt nur teilweise zugestimmt werden kann. Demgegen-

über steht die Tatsache, dass ein Geschwindigkeitszuwachs erst mit sinkender Kraft zu erken-

nen war. Vielmehr scheint wahrscheinlich, dass insgesamt zu geringe Kontraktionsintensitä-

ten gewählt wurden, um hier eine Tendenz erkennen zu können. Allerdings sind die gewähl-

ten Lasten gut mit alltäglichen Belastungen vergleichbar. Die Werte des Muscle Gearings 

liegen in guter Übereinstimmung mit bisherigen Untersuchungen (u. a. RANDHAWA et al. 

2013; DICK & WAKELING 2017).  

In den modellierten Kontraktionsverläufen der konzentrischen Plantarflexionen ist zu erken-

nen, dass das Muscle Gearing von der aktuellen Kontraktionskraft abhängig 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 lückenhaft erforscht 

und verstanden sind. Dies wird auch durch frühere Studien bestätigt, die für einen bestimmten 

Muskel keine Vorhersage einer AGR für 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-

veränderung und des Gearings bei einer Kontraktion sind bislang unklar, dennoch scheint der 

komplexe Aufbau der Skelettmuskulatur von zentraler Bedeutung (ENG et al. 2018). Darüber 

hinaus wird das Muscle Gearing von der dynamischen Interaktion der durch die Fasern gene-

rierten Kräfte, der Kraftweiterleitung und dem elastischen Verhalten des intramuskulären 

Bindegewebes stark beeinflusst. Aufgrund der komplexen Struktur dieser Interaktionen sind 

experimentelle Untersuchungen, die einzelne Komponenten isolieren, kaum möglich (ENG et 

al. 2018). Eine Schlüsselrolle kommt dabei nach HOLT et al. (2016) und ENG & ROBERTS 

(2018) dem intramuskulären 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 berücksichtigt. Daher geht die berechnete Muskeldicke 
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ausschließlich aus der Veränderung von Faserlänge und Faserwinkel hervor. Auswirkungen 

durch Kompression oder Veränderungen der Druckbedingungen innerhalb des Muskels (Ka-

pitel 3.3.1) fließen in die Berechnungen nicht ein. Um das Kontraktionsverhalten des Muskels 

noch detaillierter und realitätsnaher zu modellieren, könnten die mechanischen Eigenschaften 

der Aponeurose in der Modellierung der Formveränderung des Muskels bei dynamischen 

Kontraktionen zukünftig berücksichtigt werden. DICK & WAKELING (2017) und RANDHAWA 

et al. (2013), schätzen den Einfluss der Aponeurose auf die Muskelgeometrie aufgrund ihrer 

geringen Ausdehnung im Vergleich zur Verkürzung 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 Verständnis des Muscle Gearings zu entwickeln, müssten weitere dynami-

sche Messungen mit variierenden Lasten durchgeführt werden. Die hier betrachteten Intensi-

täten von etwa 20 % der Maximalkraft reichen nicht aus, um systematische Aussagen über das 

Kontraktionsverhalten bei Plantarflexionen treffen zu können und deutliche Unterschiede in 

den Kontraktionsgeschwindigkeiten zu erkennen. Dennoch ist das Muskelmodell in der Lage, 

als Messinstrument für diese Untersuchungen zu dienen, um eine größere Variabilität der 

Kontraktionsanforderungen zu erhalten. Insbesondere das komplexe Zusammenspiel aus kon-

traktilen, serien- und parallelelastischen Elementen unter variierenden mechanischen Bedin-

gungen benötigt noch weiterer Untersuchungen. Ultraschallmessungen stellen diesbezüglich 

eine wichtige Untersuchungsmethode dar, da Veränderungen von Muskel-, Faser- und Apo- 

neurosenlängen sowie Faserwinkel simultan bestimmt und so die jeweiligen Verkürzungsge-

schwindigkeiten berechnet werden können. Zukünftige Arbeiten könnten 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 klären. Die vorliegenden Ergebnisse stellen Daten einer der ersten 

Untersuchungen am Menschen dar, die zum besseren Verständnis und zur Unterstützung der 

theoretischen Mechanismen der Formveränderung des Muskels bei Kontraktionen beitragen 

können. Bisherige Untersuchungen waren überwiegend in situ Experimente unter kontrollier-

ten Laborbedingungen (AZIZI et al. 2008; AZIZI & ROBERTS 2014; HOLT et al. 2016; ENG & 

ROBERTS 2018), die die komplexen Zusammenhänge dynamischer Architekturveränderungen 

in vivo nicht in ihrer Ganzheit erfassen konnten.  

 

Zusammenfassend können die meisten Ansätze des Muscle Gearings durch die vorliegende 

Studie bestätigt werden. Vergleichbar mit den Ergebnissen früherer Studien zeigt sich auch 

hier, dass die Veränderung der Muskelgeometrie zu einer Variation des Muscle Gearings in-

nerhalb des Muskels beiträgt. 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 führt. In Kontrast dazu wird mit geringer kontraktiler 

Kraft eine Zunahme der Muskeldicke mit Faserrotationen zu größeren Faserwinkeln assozi-

iert, um eine höhere AGR und größere Kontraktionsgeschwindigkeiten zu erreichen. Die vari-

ablen, kraftabhängigen Formveränderungen in pennaten Muskeln während 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 über das Kontraktionsverhalten eines Muskels nicht allein auf der Basis des AGR-

Wertes getroffen werden können, sondern dass weitere Faktoren wie die initiale Muskelgeo-

metrie und die Muskelgeometrieveränderung bei Kontraktion berücksichtigt werden müssen. 

Weitere empirische Messungen sind notwendig, um auch die regionale Heterogenität inner-

halb des Muskels und dadurch begründete Formveränderungen besser verstehen zu können 

und den Einfluss der Variation in der Muskelarchitektur auf das Muscle Gearing quantifizie-

ren zu können (ENG et al. 2018). 

5.2 Verallgemeinerung der Abhängigkeit des Muskelfaserwinkels von der 

Muskelfaserkraft und der Muskelfaserlänge 

Eingangs der Arbeit wurde das optimistische Ziel formuliert, eine Gesetzmäßigkeit zu finden, 

die die Veränderung des Muskelfaserwinkels als Funktion der Muskelfaserkraft (Kontrakti-

onsintensität) und der Muskelfaserlänge beschreibt. Bei der Darstellung der Messergebnisse 

(Kapitel 3.3) konnte bereits ein quadratischer Zusammenhang zwischen Faserlänge und Fa-

serwinkel erkannt werden, der den Ausgangspunkt für die iterative Berechnung der Parameter 

der kontraktilen Komponenten des Muskelmodells bildet. Aufgrund der guten Übereinstim-

mung der berechneten Modellwerte mit den realen Messwerten und des breiten Anwendungs-

spektrums des Modells sowohl bei isometrischen als auch bei konzentrischen Plantarflexio-

nen, können die Ergebnisse zu einer Verallgemeinerung der Abhängigkeit des Faserwinkels 

von der Muskelfaserkraft und der Muskelfaserlänge herangezogen werden. Diese Verallge-

meinerung kann mathematisch über ein Polynom zweiten Grades in zwei Variablen beschrie-

ben werden. Nachfolgend sind die dreidimensionalen Funktionen sowie die zugehörigen Flä-

chen für alle drei Muskeln des m. triceps surae dargestellt (Abb. 5.54-5.60). In den Contour-

Plots sind die Messwertreihen von Faserkraft und Faserlänge bei den Gelenkwinkeln von 50°-

120° Sohlenwinkel für die jeweiligen Muskeln entsprechend des Farbkonzepts abgebildet. 

Die Funktionen können als Basis für die Modellierung verschiedener Plantarflexionen dienen 

und stellen eine allgemeine Gesetzmäßigkeit zur Beschreibung des Zusammenhangs zwischen 

Faserwinkel, Faserlänge und Faserkraft dar.  

In den Funktionstermen und den dadurch determinierten Flächen sind die spezifischen Cha-

rakteristika der einzelnen Muskeln gut erkennbar. Die ähnliche 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 

Für GAL gilt folgende Gesetzmäßigkeit (51) für den Muskelfaserwinkel αF in Abhängigkeit 

von der Muskelfaserkraft FF und der Muskelfaserlänge lF, die sich in den Abbildungen 5.54 

und 5.55 widerspiegelt. 

2 2( , ) 0.7925 0.2177 2.046 12.55 6.003 39.4       F F F F F F F F FF l F l F l F l   (51) 

 

Abb.5.54: Winkel-Kraft-Längen-Relation des m. gastrocnemius lateralis. 

 

Abb.5.55: Contour-Plot von GAL mit den quadratischen Zusammenhängen von Faserlänge 

und Faserwinkel bei den Gelenkwinkelstellungen von 50°-120° Sohlenwinkel (blau) und zu-

gehöriges Polynom zur Bestimmung des Faserwinkels in Abhängigkeit der Faserkraft und der 

Faserlänge. 
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m. gastrocnemius medialis 

Analog zu GAL gilt für GAM der nachfolgende Zusammenhang (52) zwischen den drei Ar-

chitekturparametern mit der entsprechenden Veranschaulichung in den Abbildungen 5.56 und 

5.57. 

2 2( , ) 0.05796 1.313 0.9961 2.852 19.23 80.06      F F F F F F F F FF l F l F l F l  (52) 

 

Abb.5.56: Winkel-Kraft-Längen-Relation des m. gastrocnemius medialis. 

 

Abb.5.57: Contour-Plot von GAM mit den quadratischen Zusammenhängen von Faserlänge 

und Faserwinkel bei den Gelenkwinkelstellungen von 50°-120° Sohlenwinkel (rot) und zuge-

höriges Polynom zur Bestimmung des Faserwinkels in Abhängigkeit der Faserkraft und der 

Faserlänge. 
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m. soleus 

Ebenso kann für SOL der Muskelfaserwinkel in Abhängigkeit von Faserkraft und Faserlänge 

ausgedrückt und verbildlicht werden (Abb. 5.58 und 5.59) 

2 2( , ) 0.6115 1.721 0.5643 2.869 22.18 83.49       F F F F F F F F FF l F l F l F l  (53) 

 

Abb.5.58: Winkel-Kraft-Längen-Relation des m. soleus. 

 

Abb.5.59: Contour-Plot von SOL mit den quadratischen Zusammenhängen von Faserlänge 

und Faserwinkel bei den Gelenkwinkelstellungen von 50°-120° Sohlenwinkel (grün) und zu-

gehöriges Polynom zur Bestimmung des Faserwinkels in Abhängigkeit der Faserkraft und der 

Faserlänge. 
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5.3 Limitationen des Muskelmodells der Plantarflexoren 

Nachdem in den vorausgegangenen Kapiteln die Ergebnisse der Muskelmodellierung für iso-

metrische und konzentrische Plantarflexionen vorgestellt wurden und eine Gesetzmäßigkeit 

zur Beschreibung der Abhängigkeit des Faserwinkels von der Kontraktionskraft und der Fa-

serlänge gefunden werden konnte, werden nachfolgend die wichtigsten Limitationen des Mo-

dells analysiert. Die Limitationen können einerseits als Erklärung für die auftretenden Abwei-

chungen zu den Messwerten gesehen werden, andererseits sollen sie als Motivation und An-

sporn für nachfolgende Arbeiten dienen, das Modell zu verfeinern und die Kontraktionsdy-

namik noch realitätsnaher zu modellieren. 

Die größte Ungenauigkeit des Modells, ähnlich 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-förmigen Verlauf der Faser zwischen oberflächlicher 

und tiefliegender Aponeurose, dessen Krümmung sich bei Muskelkontraktion zur Gewährleis-

tung der mechanischen Stabilität aufgrund der Erhöhung des internen Muskeldrucks, verstärkt 

(SEJERSTED 1984; VAN LEEUWEN & SPOOR 1992; KAWAKAMI et al. 1998). MURAMATSU et al. 

(2002b) beschreiben das Krümmungsverhalten der Faser entsprechend als konkav an der 

oberflächlichen Aponeurose, als konvex an der tiefliegenden und als linear in der Mitte. Diese 

Krümmung 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 darüber hinaus zeigen, dass mit steigender 

Kontraktionsintensität und kürzerer Muskellänge die Krümmung der Faser zunimmt, was al-

lerdings, je nach Muskel, lediglich zu einer Unterschätzung der Faserlänge von weniger als  

6 % (MURAMATSU et al. 2002b) und einem Fehler im Faserwinkel von etwa 1° (RANA et al. 

2013) führen kann. Der S-förmige Faserverlauf resultiert in einem kleineren Winkel beim 

Schnittpunkt zwischen Faszikel und Aponeurose, wodurch der Verlust an Kontraktionskraft 

bei der Übertragung von der Faser auf den Muskel erheblich geringer ausfällt als bei der Be-

rücksichtigung des Faktors cos(αF). Das Anschmiegen der Faser an die Aponeurose ermög-

licht so eine effektivere Kraftübertragung, auch bei Muskeln mit pennater Architektur und 

großen Faserwinkeln. Die Berechnung der Muskelkraft über das Produkt aus Faserkraft und 

dem Faktor cos(αF) (Formel (2)) ist geometrisch unter der Annahme des linearen Faserver-

laufs mathematisch plausibel. In der Realität nähert sich αF durch das flache Einfügen der 

Faser in die Aponeurose jedoch eher 0°, wodurch die Muskelkraft etwa der Faserkraft ent-

sprechen würde. Erste Ansätze das Krümmungsverhalten zu berücksichtigen liefern RANA et 

al. (2009), RANA & WAKELING (2011) und NAMBURETE et al. (2011) über einen automati-

schen Algorithmus, der die Faserkrümmung extrahiert. Die Krümmung der Fasern hängt nicht 

nur von der Kontraktionsintensität und der Muskellänge ab, sondern auch von der betrachte-

ten Region innerhalb des Muskels. Nach NAMBURETE & WAKELING (2012) variiert der sig-

moidale Verlauf sowohl in Längsrichtung entlang des Muskelbauchs als auch in Querrich-

tung. Der unterschiedliche Krümmungsverlauf hängt vermutlich direkt mit den variierenden 

initialen Faserwinkeln und Faserlängen je nach Muskelregion zusammen. Um dies in der Mo-

dellierung zu berücksichtigen, sind finite Elemente Modelle notwendig (z. B. OTTEN 1988).  
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Die Variation in der Faserorientierung im Verlauf der Muskellänge 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; AZIZI & DESLAURIERS 2014; THOMAS et al. 2015; BOLSTERLEE et al. 2018). 

Bei der hier vorgestellten Modellierung wurde Homogenität bei den Faserlängen und Faser-

winkeln über die gesamte Muskellänge angenommen. In den Untersuchungen zu den regiona-

len Unterschieden in der Muskelgeometrie der drei Muskeln des m. triceps surae wurden vor-

rangig längere Fasern und kleinere Faserwinkel in der distalen Region bei GAL und GAM 

gefunden (MAGANARIS et al. 1998; MURAMATSU et al. 2002b), während 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, 

müsste 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 repräsentieren. Unter dieser Voraussetzung müssten die Architekturparame-

ter für jedes Segment bestimmt und das Modell separat angewendet werden. Eine solche 

Segmentierung stellt insbesondere für SOL aufgrund seiner hohen Komplexität sicher eine 

Herausforderung dar. 

Bei der Kontraktion finden sowohl die Rotation der Muskelfasern als auch die Formverände-

rungen des Muskels in allen drei Dimensionen statt. Durch das hier vorgestellte planare Mo-

dell können zwar keine Änderungen in der Tiefenstruktur des Muskels vorhergesagt werden, 

die zweidimensionale Modellierung des Kontraktionsverhaltens bei isometrischen und kon-

zentrischen Kontraktionen stellt jedoch derzeit den einzigen zuverlässigen Zugang zur Analy-

se des Faserwinkel- und Faserlängenverlaufs dar. Die für die Modellierung notwendigen Pa-

rameter können über zweidimensionale Messverfahren hinreichend genau erfasst werden, 

sodass die Modellierung auf realitätsnahen Werten aufbaut.  

Die fehlende dritte Dimension könnte insbesondere hinsichtlich der Veränderungen der  

Aponeurose bei Kontraktion Informationen liefern und zu einem weiterführenden Verständnis 

der Interaktion dieses serienelastischen Elements mit dem kontraktilen Element an der Kon-

traktionsdynamik beitragen. Nach RAITERI (2018) ist das Wissen über das Kontraktionsver-

halten der Aponeurose bislang noch recht lückenhaft und auch die Notwendigkeit ihrer Be-

rücksichtigung bei der Modellierung von Muskelkontraktionen ist noch nicht abschließend 

geklärt (u. a. RANDHAWA et al. 2013; DICK & WAKELING 2017). Um diese Lücke zu schlie-

ßen, wären dreidimensionale Messverfahren und Modelle, wie in Kapitel 3.1 angedeutet, ge-

eignet. Allerdings ist es nach jetzigem Kenntnisstand technisch noch nicht zufriedenstellend 

möglich, für die dreidimensionale Modellierung zuverlässige und realitätsnahe Parameter zu 

quantifizieren. DICK & WAKELING (2018), VAN DEN LINDEN et al. (1998) und RANDHAWA & 

WAKELING (2015) kommen daher zu dem Schluss, dass zweidimensionale Messverfahren für 

eine zuverlässige Quantifizierung und Modellierung der Muskelgeometrie und insbesondere 

des Faserwinkelverlaufs ausreichend sind. Es gilt dabei dem Grundsatz der Modellierung zu 

folgen, Modelle so einfach wie möglich, aber so komplex wie nötig zu gestalten im Hinblick 

auf die Ziele, die mit der Modellierung verfolgt werden (HUIJING 1995).  

Die Koaktivierung der Antagonisten (Dorsalflexoren) bleibt aufgrund des vernachlässigbaren 

Einflusses im Modell unberücksichtigt (WANK 2000; ARAMPATZIS et al. 2006).  
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6 Zusammenfassung  

Die Fähigkeit eines Muskels bei Kontraktion Kraft oder Geschwindigkeit zu generieren hängt 

von seinen Architektureigenschaften, wie beispielsweise der Muskel- und Faserlänge 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 & FRIDÉN 2000) und stellen die wichtigsten 

Eingangsparameter für die Muskelmodellierung dar (z. B. HOY et al. 1990). Aufgrund der 

Volumenkonstanz der Muskelfasern kommt es bei der Faserverkürzung zu einer Ausdehnung 

des Faserumfangs. In pennater Muskulatur kommt es durch diese Ausdehnung und die dabei 

entstehenden Zwangskräfte bei Kontraktion zu Faserrotationen zu einem größeren Faserwin-

kel und zu einer erheblichen Änderung der Muskelgeometrie. 

 

Das Ziel der vorliegenden Arbeit war einerseits die quantitative Beschreibung des Zusam-

menhangs von Gelenkwinkelstellung, Kontraktionsintensität und der Muskelgeometrie der 

drei Muskeln des menschlichen m. triceps surae und andererseits die Implementierung der 

gefundenen Zusammenhänge in ein Muskelmodell zur Darstellung isometrischer und kon-

zentrischer Plantarflexionen. Darüber hinaus sollte die Frage beantwortet werden, ob das iso-

metrische Kontraktionsverhalten eines Muskels auf sein Verhalten bei konzentrischen Kon-

traktionen übertragbar 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 Veränderungen der Muskelarchitekturparameter Faserlänge und Fa-

serwinkel bei unterschiedlichen Kontraktionsbedingungen für 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-

tensität (0-100 % MVC) als auch bei konzentrischen Kontraktionen der Plantarflexoren, 

konnte dieses Ziel realisiert werden. Es wurden eindeutige Veränderungen der Architekturpa-

rameter in Abhängigkeit von der Kontraktionsintensität 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 Verkürzung der Faserlänge auf knapp 60 % ihrer Ausgangslänge festgestellt. 

Die gemessenen Absolutwerte waren bei konzentrischen Kontraktionen für den Faserwinkel 

kleiner bzw. für die Faserlänge größer als bei isometrischen Kontraktionen, wobei die relati-

ven Änderungen der Architekturparameter bezogen auf die Ausgangswerte erheblich größer 

ausfielen. Die Änderung der Muskelgeometrie, mit einer Vergrößerung des Faserwinkels um 

mehr als das 3-fache des Ausgangswinkels und Faserverkürzungen von über 50 % der Aus-

gangslänge, tritt hauptsächlich nach Überschreiten des Kraftmaximums ein. Sowohl für iso-
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metrische als auch für konzentrische Kontraktionen konnte ein quadratischer Zusammenhang 

zwischen Muskelfaserlänge und Muskelfaserwinkel gefunden werden, der auf eine hohe Kor-

relation und die Wechselwirkung der beiden Parameter hinweist.  

Ausgehend von dieser zuverlässigen Quantifizierung der beiden Muskelarchitekturparameter, 

konnte das übergeordnete Ziel dieser Arbeit – die Darstellung und Implementierung des dy-

namischen Kontraktionsverhaltens der Plantarflexoren in ein Modell des Muskel-Sehnen-

Komplexes für unipennate Muskeln – verwirklicht werden. Auf Basis der isometrisch gemes-

senen Architekturparameter und des quadratischen Zusammenhangs von Muskelfaserlänge 

und Muskelfaserwinkel können mit dem entwickelten Muskelmodell sowohl isometrische als 

auch konzentrische Plantarflexionen bei unterschiedlichen Sohlenwinkeln und Kontraktions-

intensitäten realitätsnah modelliert werden. Die Implementierung des dynamischen Verlaufs 

der isometrisch gemessenen Faserorientierung und der Faserlänge in Abhängigkeit der mo-

mentanen Länge und Kontraktionskraft des Muskel-Sehnen-Komplexes, bildet dabei den 

Ausgangspunkt der Modellierung. Dazu wurden der Kraft-Zeit-Verlauf, der für den Proban-

den bei der Kontraktion individuell gemessen wurde sowie die probandenspezifischen Para-

meter zur Rekonstruktion der Fußgeometrie zur Berechnung des Gelenkmoments und der 

eigentlichen Muskelkraft verwendet. Die Muskelgeometrie, bestehend aus den Parametern 

Muskelfaserlänge, Muskelfaserwinkel, Sehnen-, Aponeurosen- und Muskellänge wurde itera-

tiv aus der Länge des Muskel-Sehnen-Komplexes berechnet, die sich über ein trigonometri-

sches Geometriemodell des Fußes aus dem Positions-Zeit-Verlauf des Lastschlittens ergibt. 

Die serienelastische Komponente wurde im Modell über einen quadratischen Ansatz inte-

griert, sodass neben der Muskel- und Faserkraft auch die Längen und Kontraktionsgeschwin-

digkeiten der kontraktilen und serienelastischen Strukturen bestimmt werden können.  

Die Gegenüberstellung von einer isometrischen und einer konzentrischen Kontraktion konnte 

zeigen, dass sowohl der Faserwinkel als auch die Faserlänge bei vergleichbaren Kontrakti-

onsbedingungen hinsichtlich der Kontraktionsintensität 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 Übertragung des Kontraktionsverhaltens von isometrischen Plant-

arflexionen auf das Verhalten des Muskels bei konzentrischen Kontraktionen und ermöglicht 

die Modellierung konzentrischer Kontraktionen mit den isometrisch gemessenen Architektur-

parametern Muskelfaserwinkel und Muskelfaserlänge als Berechnungsgrundlage. 

Das Muskelmodell bietet die Möglichkeit die Geometrieveränderungen der einzelnen Mus-

keln des m. triceps surae bei isometrischen und konzentrischen Plantarflexionen darzustellen, 

um ein besseres Verständnis des Kontraktionsverhaltens von Muskel und Sehne zu erlangen 

und die Kontraktionsdynamik möglichst realistisch zu modellieren. Es ermöglicht eine Dar-

stellung des Zeitverlaufs der Muskelkontraktion des gesamten Muskel-Sehnen-Komplexes, 

der die Faserverkürzung 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, Muskelfaserlänge und Muskelfa-

serkraft und die Ergebnisse können trotz der genannten Limitationen des Modells die fehlende 

Integration eines dynamischen Muskelfaserverlaufs in Muskelmodellen (u. a. GÜNTHER & 

RUDER 2003) ersetzen.  
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Wie wichtig die Implementierung eines dynamischen Kontraktionsverlaufs für eine realitäts-

nahe Muskelmodellierung ist, wurde im Verlauf der Arbeit hinreichend beschrieben. Insbe-

sondere dynamische Veränderungen des Muskelfaserwinkels müssen berücksichtigt und ent-

sprechend modelliert werden, da sonst die Natur der Muskelverkürzung nicht zufriedenstel-

lend dargestellt werden kann und die Kontraktionsdynamik nur unzureichend nachgezeichnet 

wird. Die Rotation der Muskelfasern während der Kontraktion bringt zahlreiche funktionelle 

Implikationen mit sich, die mithilfe dieses Modells veranschaulicht und erklärt werden kön-

nen. Muskelverkürzungen, wie sie für eine Vielzahl menschlicher Bewegungen benötigt wer-

den, können ohne die Rotation der Muskelfasern nicht realisiert werden. Die Modellierungs-

ergebnisse der konzentrischen Kontraktion zeigen eine sehr gute Übereinstimmung zu alltäg-

lichen Bewegungen wie beispielsweise dem Gehen, was für eine Übertragbarkeit des Modells 

für die Simulation menschlicher Bewegungen spricht. Darüber hinaus hat die Faserrotation 

einen entscheidenden Einfluss auf die Kontraktionsgeschwindigkeit der Fasern in Bezug zur 

Verkürzungsgeschwindigkeit des gesamten Muskels (Muscle Gearing). Die Fiederung erlaubt 

Faszikeln sich mit einer geringeren Geschwindigkeit zu verkürzen, als der gesamte Muskel 

(AZIZI et al. 2008). Dabei ermöglichen variable Muskelgeometrieveränderungen und entspre-

chende Formveränderungen 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 Faserlänge 

dargestellt werden. Über die Ergebnisse des Muskelmodells konnte für diesen Zusammenhang 

eine allgemeingültige Gesetzmäßigkeit gefunden werden, die für jeden Muskel des m. triceps 

surae den Muskelfaserwinkel in Abhängigkeit der Muskelfaserkraft und der Muskelfaserlänge 

über ein Polynom zweiten Grades in zwei Variablen mathematisch beschreibt. Diese Gesetz-

mäßigkeit kann als Grundlage für die Modellierung und Darstellung weiterer isolierter Plant-

arflexionen gesehen werden oder auch als Ausgangspunkt für die Analyse allgemeiner Bewe-

gungen unter Beteiligung der Plantarflexoren dienen.  

 

Die Untersuchungen dieser Arbeit liefern durch die kontinuierliche Erfassung der Änderun-

gen der Architekturparameter Muskelfaserlänge und Muskelfaserwinkel aller drei Muskeln 

des m. tricpes surae wichtige Erkenntnisse über dessen Kontraktionsdynamik bei isometri-

schen und konzentrischen Kontraktionen. Die Messungen umfassen dabei das komplette 

Spektrum der Kontraktionsintensität und der möglichen Gelenkwinkelstellungen im oberen 

Sprunggelenk und beschreiben damit wichtige Ergebnisse für die Modellierung aktiver Mus-

kelkontraktionen. Dabei wurden die Muskeln m. gastrocnemius lateralis, m. gastrocnemius 

medialis und m. soleus, die maßgeblich 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 längeren Fasern und geringeren 

Faserwinkeln ist GAL vornehmlich für schnellkräftige Kontraktionen und einen großen Kon-

traktionshub verantwortlich, während GAM und SOL bei kürzeren Faserlängen und größeren 

Faserwinkeln für die Kraftproduktion prädestiniert sind.   
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Ungeachtet der sehr guten Übereinstimmung 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 schließlich auch in Muskelmodelle 

implementieren zu können. Die vorliegende Arbeit stellt hierfür durch die Bestimmung und 

Implementierung spezifischer biomechanischer und architektonischer Muskeleigenschaften 

einen weiteren Schritt in Richtung realitätsnaher Muskelmodellierung dar. Zukünftige For-

schungsarbeit könnte 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 größe-

re Datengrundlage an Parametern zur Verfeinerung der bisherigen Erkenntnisse und Muskel-

modelle liefern können und so zu einem vertieften Verständnis der Komplexität der Kontrak-

tionsdynamik beitragen. 
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