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Vorwort

Die Biomechanik ist eine junge und doch —b ei differenzierter Betrachtung — eine
schon recht alte Disziplin. Bereits Aristoteles (384-322 v. Chr.) koppelte seine Inte-
ressen in Mechanik, Mathematik, Physiologie und Zoologie und verfasste die Ab-
handlung zur Bewegung der Tiere. Er legte ein erstes Verstandnis des Gangs vor
und verstand bereits die Funktion von Muskeln und Knochen fur die Bewegung.
Bemerkenswerterweise erklarte schon Aristoteles Bodenreaktionskréfte ,..f or just
as the pusher pushes, so the pusher ist pushed” (Cavanagh, 1990). Wenn also die
Sport- oder Bewegungsbiomechanik menschliche Bewegung beschreibt und auf
der Grundlage mechanischer Gesetze erklart, so hat dies eine lange Tradition.
Wéhrend nach der wissenschaftlich bemerkenswerten Antike das Mittelalter wis-
senschaftlich wenig Fortschritt brachte, wurde das Interesse an wissenschaftlichem
Versténdnis von Natur und Bewegung in der wissenschaftlichen Revolution des 17.
Jahrhunderts wieder aufgegriffen. So waren Galileos biomechanische Themen ,der
Sprung des Menschen®, ,der Gang von Pferden und Insekten®, aber auch ,die
Form, die Struktur und die Festigkeit biologischer Materialien®. Die Anpassung von
Form und Struktur biologischer Strukturen an verschiedenen mechanischen Belas-
tungen werden prinzipiell bereits in dieser Zeit erkannt.

Eben diese Erweiterung biomechanischer Fragestellungen sind heute zentraler
Problemgegenstand biomechanischer Forschung: Welche Effekte haben Kréfte, die
an und in biologischen Strukturen wirken. Effekte kénnen dabei die Bewegung der
Korperteile, aber auch die biologischen Reaktionen in Form von Zerstérung oder
Materialanpassung sein. Diese Thematik ist nicht nur aktuell, sie ist wissenschaft-
lich und gesundheitspolitisch hoch relevant. Die Analyse der Belastung und letztlich
der Beanspruchung biologischer Strukturen und die Antwort der Strukturen auf die
wirkenden Kréfte stellen eine zentrale Herausforderung an die aktuelle biomecha-
nische Forschung dar. Dabei sind neben dem Sehnen-Muskel-Komplex die passi-
ven Strukturen des Bewegungsapparates von besonderem Interesse.
Anpassungen in Form von Struktur- und Funktionsadaptation sind nicht nur fir den
Leistungssport, sondern auch oder mdglicherweise in besonderem MaBe flr kor-
perliche Aktivitét in Prévention, Rehabilitation und im Arbeitsprozess von Bedeu-
tung.

Das 7. Symposium der dvs-Sektion Biomechanik thematisiert zum einen das Feld
der Analyse von Belastungen in Sport und Alltag und befasst sich zum anderen mit
den adaptiven Auswirkungen dieser Belastungen an den verschiedenen Strukturen.
Damit wird ein Thema diskutiert, welches hochaktuell zu nennen ist und doch
gleichzeitig auf kompetente Tradition verweisen kann.

Gert-Peter Briiggemann
KéIn, Marz 2003
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ALBERT GOLLHOFER

Neuromuskulédre Anpassung bei korperlicher Belastung
in Sport, Arbeit und Alltag

Die biomechanische Forschungstétigkeit der letzten Jahrzehnte beschrénkte sich im
Bereich der Sportwissenschaft vorwiegend auf Untersuchungen, in denen konkrete
Bewegungsablaufe in unterschiedlichen sportlichen Disziplinfeldern hinsichtlich der
Kraft- und kinematischen Bewegungsmuster analysiert wurden. Damit konnte ein Be-
lastungs-/Beanspruchungskatalog fir viele Sportarten aufgestellt werden, der bis in
die heutigen Tage bei Trainern und Athleten Giiltigkeit besitzt. Erst in den letzten
Jahren ist auf Grund interdisziplinédrer Kooperationen mit anderen, ebenfalls biome-
chanisch ausgelegten Disziplinen eine Forschungsrichtung entstanden, die die ana-
tomischen und physiologischen Anpassungsprozesse an Belastung zum Gegens-
tand hat. Mit diesem Ansatz wurden wichtige Randbedingungen des menschlichen
Organismus an positive und negative Belastungsreize evaluiert. Heute wei3 man,
dass es prinzipiell nicht zwischen den Regulationsmechanismen des Organismus an
Belastungen im Rahmen eines sportlichen Trainings, den chronischen Einflissen be-
ruflicher Tatigkeiten oder beispielsweise den funktionellen Konsequenzen einer
Kompensationsinsuffizienz im &lteren Organismus unterschieden werden muss.

Der Sport hat hier nur insofern eine herausragende Position, die sich von den ande-
ren wissenschaftlichen Zugangsbereichen wesentlich unterscheidet: In der Sport-
biomechanik kénnen die Randbedingungen an Spitzenbelastungen sowohl bei aku-
ter als auch in Folge eines langjéhrigen chronischen Trainingsprozesses beispiel-
haft ausgelotet werden. Wir haben demgeman im Sport, besonders in der Spitzen-
sportforschung lediglich ein Extremklientel, in dem das koordinative Nerv-Muskel-
Zusammenspiel und die konditionelle Anpassung optimiert ist.

Wichtige methodische Zugénge, die in den letzten Jahren entwickelt wurden, ste-
hen hierfur zur Verfigung. Im Vortrag werden insbesondere die akuten Trainings-
adaptationen aufgezeigt, und deren Relevanz fir die gesundheitlichen Aspekte ei-
ner motorischen Kompetenz im Lebensalter hervorgehoben. Schwerpunkt bilden
die Anpassungen des aktiven Anteils unseres Bewegungsapparates. Gerade die
Anpassungsbandbreite des neuromuskularen Systems ist bislang nicht systema-
tisch erfasst. Die Ergebnisse zeigen eine hohe Sensitivitdt des Bewegungsappara-
tes auf Belastungsreize, ebenso, wie eine enorme Selektivitdt der Anpassungsvari-
anten: Bereits kleine Modifikationen in den Belastungsparametern erzeugen grund-
satzlich unterschiedliche Adaptationen.

Es soll die These herausgearbeitet werden, dass wir uns in der Sportbiomechanik
in unserem Erkenntnisstreben auf der einen Seite mdglichst interdisziplinar bewe-
gen sollten, dass wir die Kompetenzen anderer ,Biomechaniken® zu eigen machen
sollten und dass wir in der qualitativen Darstellung der realen Beanspruchungen im
Sport noch einen weiten Weg vor uns haben.
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MARGIT GFOHLER, THOMAS ANGELI & JURGEN WEISS

Measurements on the Effect of Taiji Training
on Muscle Coordination for maintaining Balance

1 Introduction

Masters of the eastern martial art Taiji persuade — among other things —by their
ability to keep balance when pushed or attacked. In daily life the loss of balance is
reason for many accidents, especially among elderly people (Winter, 1995). The
question that was addressed in this work is how Taiji masters do coordinate their
muscle activity to achieve higher stability in comparison to other subjects. If there is
a significant difference, it might be useful to teach this method to people with bal-
ance problems to reduce their risk of falling.

A common exercise in Pushing Hands (Kelly, Taiji exercises with a partner), is the
so-called hip push. The ‘pushed’ partner stands in L-stance — one leg in front with
the foot parallel to the sagittal plane, the other foot back and about 30° inclined
(Fig. 1). The ‘pushing’ partner is standing opposite and with his hands applies a
slowly increasing horizontal force to the hip of his partner. The ‘pushed’ tries to
keep balance against this force as long as possible, by applying a mental technique
that is described as ‘sinking’.
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Fig. 1. Position of the feet in parallel stance and L-stance.

2 Methods

Measurements were done on 4 test subjects. One of the test subjects (FR) is a taiji
teacher and long time practicioner, the others have little or no experience with this
martial art.
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Five measurements were done with each test person. First each test subject was
asked to stand in L-stance, then an increasing horizontal force was applied at first
to the front, and then to the back. Next the test person was standing in parallel
stance, an increasing horizontal force was applied at first to the front, next to the
back, and then to the side. During the measurements only slight movements of the
upper body were allowed. Active EMG electrodes were placed above the muscles
glutaeus maximus (gmax), vastus lateralis (vlat), vastus medialis (vmed), gastrocne-
mius (gast), rectus femoris (rfem), biceps femoris (bicfem), tibialis anterior (tibant),
and soleus (sol) (Fig. 2). The positions of the electrodes where defined refering to
Hermes et al. (1999).

glutaeus/L
maximus

biceps femoris sh

rectus femoris

vastus medialis
vastus lateralis

gastrocnemius

soleus -
tibialis
anterior

Fig. 2. Leg muscles selected for EMG recording.

computer with
data acquisition board

portable adapter -
ampllfler/ o— J;)
T /ﬁ@ﬁ%/
inductive
impulse

sender

EMG-electrodes

Fig. 3. EMG measurement system.

Fig. 3 shows the EMG measurement system. The signals are collected by EMG
electrodes with the frequency 2000 Hz. They are amplified by the factor 10,000 by
two portable amplifiers and read into the computer where the data are stored and
evaluated. A belt is mounted around the test persons hip, a linear spring balance
shows the value of the applied force and connects the belt with a wire to the motor,
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which slowly uprolls the wire and so increases the force with 10 N/s (Fig. 4a). Fig-
ure 4b shows a test subject during the measurements.

spring scale

Fig. 4. a) Force application. b) Test subject during measurements.

An inductive impulse sender sets the time where force application is started, where
the force gets so high that the test person says he/she has to lean against to keep
balance (loss of balance), and where the test person can not keep balance any-
more (maximum force, end of measurement).

3 Results

Table 1 shows the normalized forces at loss of balance where the test persons had
to start to lean against the force with their body weight, and maximum force, where
the test persons finally lost balance. Test person FR, the Taiji practicioner, reached
the highest normalized forces in all measurements except backward forces in both
positions. For FR the loss of balance is always equal to the maximum force.

Tab. 1. Measured forces normalized by subjects body weight: loss of balance (Ib) and maximum force (mf).

test person MG MK TA FR
b mf b mf b mf b mf
loss of maximum loss of maximum loss of maximum loss of maximum
balance [N] [ force [N] [ balance [N] [ force [N] | balance [N]| force [N] |balance [N]| force [N]
:'c;r'sv":rg'?:r’ce 10,7 16,1 10,7 20,0 252 28,2 29,4 294
Il;;gl?v?l::'znf’orce 10,7 16,1 8,0 12,0 23,5 23,5 18,8 18,8
?:,r\,?,:fé '$§fc'Z°"’ 8,0 16,1 8,0 14,7 17,6 17,6 18,8 18,8
E:Z’:":;f;“r';"’ 7,1 11,6 5,3 9,3 17,6 17,6 12,9 12,9
E?J:'f'g'rf:s“m"’ 8,9 223 9,3 24,0 259 25,9 31,8 318
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Fig. 5 shows a comparison of the recorded EMG data for the persons TA and FR in
L-position with forward force applied. In this constellation for all subjects a clear in-
crease in activity could be seen in the muscles gastrocnemius, tibialis anterior, and
soleus. Biceps femoris and rectus femoris seem to be less important for maintaining
balance in this case. The vastii showed an increase in activation for all test persons
except MG. Glutaeus maximus shows some increase for TA, and slightly also FR.
These results agree with the findings of Horak and Nashner (1986), who showed
that during quiet stance and following perturbations of small magnitude in the ante-
rior/posterior direction the body acts as an inverted pendulum being predominantely
controlled by ankle musculature. Similar activation patterns can be seen for forward
force in L-stance and for forward and backward force in parallel stance.
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Fig. 5. Recorded EMG data for the test persons FR (a) and TA (b) in L-position with forward force. Force
application starts at the first marker (0), the second marker shows loss of balance (Ib), the third
maximum force (mf). For test person FR loss of balance and maximum force are identical.

For side force in parallel stance an increasing activity of glutaeus maximus (except
for MG) and vastii could be seen with increasing force (Fig. 6). The activity of rectus
femoris and tibialis anterior is increasing for all test subjects as well. Here the high-
est muscle activities are at hip and ankle.
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Fig. 6. Recorded EMG data for the test persons FR (a) and TA (b) in parallel position with side force. Force
application starts at the first pink marker. The markers for loss of balance and maximum force are
identical here for both test subjects.

4 Discussion and conclusions

The muscle activation patterns as a reaction to disturbing forces were measured on
four test persons, among them one taiji practicioner. The results show that the taiji
practicioner basically applied the same force patterns to keep balance as the non
Taiji practicioners did, but only he was always able to keep in a stable position until
the maximum force was reached. This means that even for disturbing forces close
to the maximum force he would be in a favourable position to keep balance if there
was an aprupt change in the forces applied to the body.

In this study the test subjects were prepared to the increasing force. On the con-
trary, disturbing forces in daily life usually occur surprisingly. Especially persons
who do not feel very safe on their feet tend to lean against and to move away from
the disturbing force, and as a result they easily get out of their stable posture and
fall in case of a change of the disturbing force. The obtained results indicate that
the mental ‘sinking’ in this case is mainly reflected in the reaction strategy, what
means that trained people do not lean against and move away from the disturbing
force but try to keep their stable posture. Based on these findings it can be recom-
mended that subjects with an increased risk for falling accidents should practice to
keep in a stable position as their reaction to disturbing forces. This can be done by
exercising taiji and practicing mental ‘sinking’ and other, similar techniques which
are applied in taiji exercises.
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In the here performed measurements the disturbing force was increasing very
slowly, this means that the obtained results are only valid for a quasi-static disturb-
ing force. When the force is applied more quickly, also the reaction time and the ac-
tivation and contraction dynamics of the muscle forces are of importance in order to
keep balance. To improve reaction time, it is necessary to practice the situation of
being disturbed in various directions, what again is a basic element of many taiji
exercises. Therefore, there is no doubt that practicing Taiji is a useful method to
train keeping balance, and can so be recommended to prevent balance problems
and reduce the risk of falling accidents.
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CHRISTOPH VON LABBERG, THOMAS MUHLBAUER & JURGEN KRUG

Zum vestibulo-okularen Reflexverhalten rotationstrainierter
Probanden nach Breitenachsendrehungen in der Vertikalebene

1 Einleitung

In einer Vielzahl der technisch-kompositorischen Sportarten gehéren Elemente mit
schnellen mono- und multiaxialen Rotationsbewegungen zum grundlegenden Be-
wegungsrepertoire. Aus biomechanischer Sicht erfordert die sichere Ausflihrung
dieser Elemente die Bewaltigung von rotatorischen Belastungswirkungen unter ho-
hen Winkelgeschwindigkeits- und Winkelbeschleunigungswerten. Bisherige Studien
fokussierten auf die Untersuchung schneller Rotationsbewegungen unter mechani-
schen Gesichtspunkten (Yeadon & Milcucik, 1996; Yeadon & Kerwin, 1999) bzgl.
der Parameter Winkelgeschwindigkeit und Massentragheitsmoment. Des Weiteren
analysierten Krug et al. (2002) Belastungswirkungen nach Saltodrehungen auf das
vestibulo-spinale Reflexverhalten mittels posturographischer Verfahren. Neben den
angefuhrten Aspekten besitzt allerdings auch das Blickverhalten eine gro3e Bedeu-
tung bei der Bewegungssteuerung von Saltobewegungen, welches sowohl vestibu-
lar-reflektorisch als auch Uber retinale Afferenzen gesteuert wird. Die engen neuro-
nalen Zusammenhénge zwischen den afferenten und efferenten Verknipfungen
des Vestibularorgans mit dem visuellen System, der Cervicalmuskulatur und der
komplexen Motorik der Stellreflexe unterstreichen iberdies die Bedeutung der zent-
ralreflektorisch-neuromuskulédren Steuerung bei der Bewéltigung anspruchsvoller
rotatorischer Endbewegungen.

2 Problem- und Zielstellung

Arbeiten, die sich mit reflektorisch determinierten Belastungswirkungen bei Rotatio-
nen, wie z.B. dem vestibulo-okularen Reflex (VOR), beschéftigten, liegen fir Salto-
drehungen im Gegensatz zu Langsachsendrehungen nur vereinzelt vor. Krlger,
Gundlach und Dahl (1983) berichteten fiir die Ausfihrung einer Breitenachsendre-
hung in der Horizontalebene uber Unterschiede im vestibulo-okul&ren Reflexverhal-
ten zwischen Sportlern und Nichtsportlern. Dabei wurden die Probanden in seit-
warts liegender Position auf einem in horizontaler Ebene rotierenden Drehstuhl un-
tersucht. Stangl, Fetter und Gollhofer (2000) beschrieben die raumlich-dynamische
Prézision von Augenbewegungen bei Pendelungen um verschiedene Kopfachsen
in unterschiedlichen Sportarten. Nicht untersucht wurde bisher, welche Unterschie-
de sich bei der Ausfuhrung mehrfacher Breitenachsendrehungen in der Vertikal-
ebene ergeben. Ausgehend von diesem Forschungsdefizit war es das Ziel der Stu-
die, unter Nutzung des klinischen Verfahrens der Videonystagmographie zu prufen,
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ob auch nach Breitenachsenrotationen in der Vertikalebene Unterschiede zwischen
um die Breitenachse rotationstrainierten Probanden (Turnerinnen) und Nichtsport-
lern zu verifizieren sind. Die Untersuchung beinhaltete sowohl die Kennzeichnung
von Unterschieden des rein vestibulo-okuldren Reflexverhaltens unter Vollverblin-
dung als auch gruppenspezifischer Differenzen unter retinalen Einflissen bei Sicht-
bedingungen. Ergeben sich in verschiedenen sportartspezifischen Ebenen und Ach-
sen deutliche Verdnderungen des Reflexniveaus bei entsprechend rotationstrainier-
ten Sportlern, so kénnten darauf aufbauend gezielte Untersuchungen zur Entwick-
lung einer okulographie-basierten Trainingsdiagnostik vorangetrieben werden.

3 Methodik

3.1 Versuchspersonen

An der quasi-experimentellen Querschnittsstudie nahmen acht Turnerinnen (TU; hohe
Breitenachsen-Rotationserfahrung in der Vertikalebene) und 11 Nichtsportler/innen
(NS; keine spezifische Rotationserfahrung) teil (Tab. 1). Sensorische und neurologi-
sche Stérungen konnten durch eine vorangegangene Befragung der Versuchsper-
sonen (Vpn) ausgeschlossen werden.

Tab. 1. Personenstichprobe.

Gruppe Alter Masse (kg) GroBe (cm) Trainingsumfang
(Jahre) (Std/Wo)
M SD M SD
TU (n=8) 11-16 39,50 10,24 148,00 15,11 7,5-13
NS (n=11) 11-13 38,36 9,10 147,55 6,35 -

3.2  Untersuchungsplan

Die Probanden wurden in drei verschiedenen Rotationsdurchgangen auf gruppen-
spezifische Unterschiede bzgl. postrotatorischen Reflexverhaltens getestet. Die ers-
ten beiden Durchgéange erfolgten unter Vollverblindung, der letzte Durchgang unter
zusétzlicher retinaler Reizverarbeitung bei monokularer Sicht (Tab. 2).

Tab. 2. Versuchsablauf (RA=Rotationsanzahl, MD=Messdauer, PD=Pausendauer).

Vollverblindet Monokulére Sichtbedingungen
Test 1 Pause Test 2 Pause Test 3
RA MD PD RA MD PD RA MD
3 bis 30s post 60s 10 bis 30s post | 5min. 10 bis 30s post

Die Breitenachsendrehungen wurden in der Vertikalebene und ausschlieBlich vor-
warts durchgefiihrt. Die Testdurchgadnge waren standardisiert, unter Verwendung ei-
ner Winkelgeschwindigkeit von ca. 180%s. Die unterschiedliche Pausendauer zwi-
schen den Tests begrlindete sich aus organisatorischen Erfordernissen. Aus test-
physiologischer Sicht ist die Einhaltung einer bestimmten Mindestpausendauer
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nach Erléschen der postrotatorischen Nystagmusreaktion nicht erforderlich. Es ist
daruber hinaus anzumerken, dass nicht die Kennzeichnung der Unterschiede zwi-
schen den Tests unter vollverblindeten versus monokuldren Sichtbedingungen das
primére Ziel der Untersuchung darstellte, sondern die Darstellung von Differenzen
zwischen den Kollektiven.

3.3  Untersuchungsverfahren

Ein fir neurologische Zwecke generiertes Videonystagmographiesystem (System
2D VOG, Sensomotoric Instruments) wurde in der Weise weiterentwickelt, dass es
auch fur den diagnostischen Einsatz wéhrend der Ausfihrung sportartspezifischer
und multiaxialer Rotationsbelastungen verwendet werden konnte. Das System ar-
beitete mit einer in eine leichtgewichtige und vollstédndig lichtundurchléssige Brille
integrierten Infrarotkamera, welche wahrend und nach den durchgefiihrten Rotati-
onsbelastungen die Bewegungen des jeweils linken Auges aufzeichnete (Abb. 1).
Die Daten wurden telemetrisch zum Messplatz Ubertragen und graphisch aufberei-
tet. Zur Simulation von vertikalen Breitenachsendrehungen und der synchronen Er-
fassung der Okulomotorik wahrend und nach der Bewegungsausfiihrung wurde ein
~Saltodrehgerat (Knoll, 1999) so modifiziert, dass es als spezifisches Messgerat
verwendet werden konnte. Die Vpn wurden mittels eines gepolsterten Gurtsystems
in aufrechter, gehockter Saltoposition sicher im Gerét fixiert, die Drehachse verlief
durch den in dieser Position befindlichen Kérperschwerpunkt der Vpn (Abb. 2).

if

Abb. 1. Nystagmographiebrille. Abb. 2. Saltodrehgerét.

Am Messplatz wurde die mittels Tachogenerator induzierte Spannung in die Win-
kelgeschwindigkeit des Drehgerétes umgerechnet und das Messsignal mit dem

Videonystagmographiesystem synchronisiert. Zur Durchfiihrung der Tests 1 und 2
(vgl. Tab. 1) wurden die Vpn lediglich instruiert, die Augen gedffnet zu halten. Nach
Vollendung der Rotationen wurde die Bewegung abrupt gestoppt und die Nystag-
musreaktion Uber jeweils 30 s aufgezeichnet. Vor der Durchfuihrung von Test 3 (vgl.
Tab. 1) wurde die Abdeckung des rechten Auges entfernt. Die Erfassung der okulo-
motorischen Reaktionen erfolgte, analog den vorangegangenen Tests, anhand des
linken, weiterhin verblindeten Auges. Um eine weitgehend standardisierte retinale
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Reizsituation wahrend und nach den Rotationen zu gewahrleisten, wurden die Vpn
angewiesen, wahrend der Drehungen den Blick auf ihre Knie zu richten und nach
Rotationsabschluss geradeaus zu sehen.

3.4  Untersuchungsauswertung

Die Auswertung der okulographischen Daten erfolgte anhand der abhangigen Vari-
ablen postrotatorische Nystagmusdauer (NyD in s) und nystagmische Gesamtreak-
tion (NyGR in Grad). Zu den unabhéngigen Variablen gehérten die Faktoren Sicht-
bedingung (zweifach gestuft: ,vollverblindet* und ,unter monokulérer Sicht”) und
Rotationsanzahl (zweifach gestuft: 3 und 10 Rotationen). Die deskriptive und infe-
renzstatistische Datenauswertung (Mann-Whitney-U-Test und Wilcoxon-Test) wur-
de mit Hilfe des Programms ,Statistical Package for Social Sciences* (SPSS®10.0)
vorgenommen. Das Signifikanzniveau wurde bei 5% festgelegt.

4 Ergebnisse

In der Tabelle 3 sind die Ergebnisse der deskriptiven Datenanalyse der beiden Pa-
rameter Nystagmusdauer und nystagmische Gesamtreaktion fiir die drei durchge-
fihrten Tests dargestellt.

Tab. 3. Deskriptive Datenanalyse fiir die Nystagmusdauer und die nystagmische Gesamtreaktion.

Test Abh. Variablen TU (n=8) NS (n=11)
M SD M SD
Test 1 NyD (s) 1,57 1,37 5,64 3,38
(3 Rot., vollverblindet) |NyGR (Grad) 30,86 29,26 102,73 50,93
Test2 NyD (s) 8,72 2,04 13,00 4,56
(10 Rot., vollverblindet) | NyGR (Grad) 161,29 61,32 248,27 153,35
Test 3 NyD (s) 1,42 1,72 1,67 1,91
(10 Rot., monokulér) NyGR (Grad) 30,00 28,11 67,17 40,75

Es zeigt sich, dass die TU in beiden Parametern Uber alle Tests geringere Mittel-
werte aufweisen als die Kontrollgruppe. Weiter ist bei beiden Parametern eine deut-
lich verstarkte Reflexantwort nach 10 Drehungen im Vergleich zur Belastung nach
drei Rotationen erkennbar. Die Prifung der Unterschiede zwischen 3 und 10 Dre-
hungen anhand des Wilcoxon-Tests ergab, dass diese Unterschiede hochsignifi-
kant waren (Tab. 4).

Tab. 4. Ergebnisse des Wilcoxon-Tests: Gruppeninterner Vergleich zwischen 3 und 10 Rotationen,
vollverblindet.

Kollektiv Abh. Variablen Z-Wert P
NyD -2,371 018

TU (n=7 , ,
(n=7) NyGR -2,366 018
_ NyD -2,937 ,003
NS (n=11) NyGR 2,936 003
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Die Prifung der gruppenspezifischen Unterschiede wurde anhand des Mann-
Whitney-U-Tests durchgefiihrt (Tab. 5) und erbrachte in allen Tests zumindest fir
jeweils einen der beiden Parameter eine signifikante Reflexabschwéachung seitens
der TU.

Tab. 5. Ergebnisse des Mann-Whitney-U-Tests: Gruppenvergleich zwischen TU und NS.

Test Abh. Variablen Z-Wert ]
Test 1 NyD -1,824 ,068
(3 Rot., vollverblindet) NyGR -2,482 ,013
Test 2 NyD -2,223 ,026
(10 Rot., vollverblindet) NyGR -1,585 ,113
Test 142 NyD -2,916 ,004
(zusammengefasst) NyGR -1,935 ,053
Test 3 NyD -0,405 ,685
(10 Rot., monokulér) NyGR -2,246 ,025

5 Diskussion

Die gruppeninternen Ergebnisse entsprechen den Beobachtungen bei Langsach-
sendrehungen nach drei und nach zehn Rotationen (von LaBberg, Mihlbauer &
Krug, 2002) und bestéatigen die grundsatzliche Abhangigkeit der okulo-motorischen
Reaktion von der Dauer des gesetzten Stimulus. Zwischen den Gruppen zeigt sich
sowohl unter vollverblindeten Bedingungen als auch unter dem Einfluss der mon-
okularen retinalen VOR-Suppression eine klare Verringerung der postrotatorischen
Nystagmusreaktion bei den Turnerinnen in der Vertikalebene. Dieses Ergebnis
stitzt somit die generelle Aussage einer Abschwéchung okulomotorischer Reflex-
parameter bei rotationstrainierten gegentber untrainierten Personen — auch nach
Breitenachsenrotationen (Kriger, Gundlach & Dahl, 1983). Es muss allerdings be-
tont werden, dass das vorliegende Ergebnis keine Riickschlisse Uber die Ursache
der Unterschiede zuldsst. Inwieweit die beobachteten Differenzen auf Adaptations-
bzw. Habituationsprozesse (z.B. Clement et al., 2001) oder auch auf sportartspezi-
fische Selektionsmechanismen zurlickzufiihren sind, ist Gegenstand unserer ge-
genwartigen Studien.

6 Ausblick

Die laufenden Untersuchungen beziehen sich insbesondere auch auf die Frage,
inwieweit die beobachteten Reflexunterschiede achsenspezifisch sind und ob es
Zusammenhénge gibt zwischen dem okulo-motorischen Reflexverhalten und der
subjektiven Raumorientierungsfahigkeit. Darliber hinaus wurde damit begonnen,
die Untersuchungen auf das Verhalten wéhrend komplexer Schraubenbewegungen
auszuweiten. Es sollen dabei weiterflilhrende Ansatze bzgl. der Entwicklung eines
nystagmographischen Verfahrens zur Diagnostik der sportartspezifischen Raumori-
entierungsféahigkeit gepruft werden.
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THOMAS ANGELI & STEFAN SALZGEBER

Therapeutisches Wintersportgerit fiir Cerebral-Paretiker

1 Einleitung

Cerebal-Paretiker sind Personen mit Haltungs- und Bewegungsstérungen in Folge
einer Schadigung des Gehirns.

Bei Patienten mit geringer Ausprédgung des Krankheitsbildes scheint sich durch die
Innenrotation und Adduktion der unteren Extremitaten das herkémmliche Ski Fah-
ren in Pflugstellung anzubieten. Es zeigte sich jedoch, dass durch die Férderung
des pathologischen Musters die Innenrotation und Adduktion verstarkt wurden, wo-
durch Alltagsbewegungen wie das Gehen sich gravierend verschlechterten.
Ublicher Weise kommen bei Sportlern mit starkerer Einschriankung Wintersportge-
rate, die fur Verwendung von Querschnittgeldhmten konzipiert sind, zum Einsatz.
Beim Einsatz dieser Gerate wird nur die Muskulatur des Oberkdrpers und insbe-
sondere jene der oberen Extremitaten aktiviert. Die Mitarbeiter des Instituts Keil,
das konduktiv mehrfachtherapeutische Férderung und Integration cerebral bewe-
gungsgestérter Kinder und Jugendlicher zum Ziel hat, haben nach dreijahrigem
Einsatz dieser Wintersportgeréate ebenfalls eine Verstarkung der pathologischen
Muster festgestellt. Man ging davon aus, dass jene Verschlechterung durch die feh-
lende Muskelaktivitat der unteren Extremitat und daraus resultierenden muskuléren
Dysbalance verursacht wird.

Bauchgurt mit
Sicherheitsverschluss

Fixierung durch
Reibschluss

Abb. 1. Darstellung der friiher benutzten Liftfahrvorrichtung.
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Darauf hin setzte man Skibobs, an denen die Byskis Uber Parallelogramme gefiihrt
wurden, ein. Aber auch der Einsatz dieser Sportgerate wies zahlreiche Mangel auf.
Durch die Instabilitdt der Skibobs kam es zu zahlreichen Stirzen; die notwendige
Fixierung der Skischuhe an den Byskis stellte nicht nur ein weiteres hohes Verlet-
zungsrisiko dar, sondern verminderte dartiber hinaus auch die Mdoglichkeit des
selbstdndigen Auslibens des Wintersports. Da ein selbstédndiges Anschieben mit
Hilfe der Beine nicht mdglich ist, musste zum Vorwartskommen auf Flachsticken
und beim Anstellen beim Skilift die Hilfestellung durch einen Betreuer gewéhrleistet
werden. Weiterhin waren durch den Einsatz eines HUiftgurtes beim Liftfahren (siehe
Abb. 2) die auf die Wirbelsadule wirkenden Kréafte, vor allem bei schwachen Pareti-
kern, die auf die Hilfestellung eines mitfahrenden Betreuers angewiesen sind,
unnétig hoch (siehe Gleichungen 1-6 und Tab. 1).

Gr (pcosp+sing)

N

Schleppseilwinkel o =15°-7 5°
Steigungswinkel B =27°- 60° (L iftanlage Weinebene f =319
Reibungsbeiwert p =0,01

Seilkraft Fz
Gewichtskraft G
Normalkraft FN
Reibkraft R

Abb. 2. Darstellung der Kréfte wéhrend des Liftfahrens.

Die Gleichungen zur Berechnung der Zugkraft Fz ohne Betreuer sind:

2F, =0: Fy w G-sinf— F, -sin(c—fB)=0 (1)

3F, =0: E, G cosf+ F, -sin(la—f)=0 (2)
G [cosﬁ+smﬁ]

aus (1)und (2) g = H (3)

Z_Mﬂin(a‘ﬁ)
u
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Die Gleichungen zur Berechnung der Zugkraft Fz mit Betreuer Gg sind:
XF,=0: - By u Gsimf -F, sika B) G, (4 cosB+sinff)=0 (4)
2F, =0: E, G cosp+ F, -sin(la—f)=0 (5)

G Gp) [cosﬂ+ ﬁ}

aus (4)und (5) F, = o B)
u

z

+sin(o — )

Tab. 1. Zugkréfte, die bei einer Masse des Schneesportgerédtes von 15 kg, oo = 45°und B = 31‘uf den
Sportler wirken und Zugkréfte, die bei einem Hebelverhéltnis von 1:4 von den Béndern und Muskeln
des Rlckenstreckapparates erzeugt werden miissen.

Sportler Kinder Jugendlicher
(Masse = 35 kg) (M. =55 kg)
Masse der Betreuer 55 kg 80 kg
Zugkraft des Bligels mit Sportler ohne Betreuer 184,8 N 267,5N
Minimale Zugkraft auf den Sportler ohne Betreuer 924N 133,7 N

Minimale Zugkrafte des Rlickenstreckapparates

des Sportlers ohne Betreuer 3696 N 535N
Zugkraft des Bugels mit Sportler und Betreuer 437,7N 656,6 N
Minimale Zugkraft auf den Sportler mit Betreuer 2188 N 328,3 N
Minimale Zugkrafte des Rlckenstreckapparates 8754 N 1.3132N

des Sportlers mit Betreuer

Um die hohe Motivation beim Ausiben des Wintersports und die damit verbunde-
nen psychologischen Vorteile auch trainingstherapeutisch niitzen zu kénnen, haben
wir ein speziell fir diese Personengruppe geeignetes Wintersportgerat entwickelt.

2 Methodik

Da wir bei diesem Vorhaben auf keine Forschungserfahrungen und Literatur zu-
rickgreifen konnten, entwickelten wir zunéchst zwei unterschiedliche Sportgeréte.

2.1  Prototyp |

Beim ersten Modell wird durch den Einsatz von kurzen Allroundcarvern mit kleinem
Radius die Taillierung des Skis zur Schwungauslésung genitzt. Die (iber Parallelo-
gramme geflhrten Ski werden durch Belasten des AuBenskis und gleichzeitiger
Gewichtsverlagerung auf die Innenkanten gestellt, womit durch die Taillierung der
Ski ein Schwung auch von nicht getibten Skifahrern, also auch von unseren Patien-
ten einfach ausgefiihrt werden kann (siehe Abb. 3). Da Cerebralparetiker eine ver-
zoégerte Wahrnehmung haben, sind lange Schréagfahrten zur Orientierung und zur
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Geschwindigkeitskontrolle notwendig. Durch die starke Taillierung und das parallele
Aufkannten der Ski in Folge der Parallelogrammfihrung war es nicht méglich, sol-
che dezellerierende Schragfahrten durchzufiihren, die der koordinativ benachteilig-
te Cerebral-Paretiker wie oben angesprochen, bendtigt. Denn das Sportgerat fahrt,
wenn nicht unmittelbar nach dem Schwung ein weiterer eingeleitet wird, bis zum
Stillstand weiter bergwérts und anschlieBend verkehrt talwérts. Um das Problem zu
I6sen, wurde das Schneesportgerat zur Geschwindigkeitskontrolle mit einer Brems-
vorrichtung, die Uber die Haltestange betétigt werden kann, ausgestattet, sodass
geschnittene Schwiinge nun aneinandergereiht werden konnten. Es zeigte sich je-
doch, dass die Bremswirkung nur auf perfekt praparierter Piste gewéhrleistet ist, je-
de Bodenunebenheit jedoch die Wirksamkeit der Bremse beeintrachtigt. Wir ver-
suchten daher, ein Gerat zu konstruieren, das unabhéngig von den Pistenverhélt-
nissen von der Zielgruppe kontrollierbar verwendet werden kann. Wir beschlossen
daher, uns von der Carvingidee zu distanzieren.

Abb. 3. Prototyp I.

2.2 Prototyp Il

Den zweiten Prototypen statteten wir mit einem zusétzlichen, kirzerem Lenkski wie
beim herkdmmlichen Skibob aus, behielten aber die Gber Parallelogramme geflhr-
ten Carvingski bei (siehe Abb. 4). Die Schwungauslésung dieses zweiten Modells
erfolgt durch Drehen des Lenkers und Belastung des AuBenskis. Es zeigte sich,
das nun ein ,Driften“ in den Kurven zu noch engeren Kurvenradien und somit auch
geringeren Geschwindigkeiten fihrte. Zu dem kann die Geschwindigkeit beim
Schréagfahren durch ein sténdig leichtes Abwartsrutschen deutlich vermindert wer-
den. So wie auch beim ersten Modell kommen hier adaptierte Snowboardbindun-
gen (Flowbindungen, siehe Abb. 5) zum Einsatz. Um die Sicherheit des Sportlers
zu erhéhen, wurde der, die Fersen fixierende Highback, entfernt, wodurch die Berg-
oder Snowboardschuhe nur im VorfuB3- jedoch nicht im Fersenbereich fixiert sind. In
einer Gefahrensituation oder auf Flachpassagen sowie beim Liftanstellen kénnen
daher die Sportler jederzeit die FiiBe nach hinten aus den Halterungen ziehen.
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Durch Verwendung von Spreizkeilen, die wir vom Institut Keil Gbernommen haben,
wird eine Adduktion verhindert. Dadurch wird die Kraftibertragung der Beine auf
die Ski verbessert und der trainingstherapeutische Effekt vergréBert.

Abb. 4. Prototyp II.

Um die Belastungen der Wirbelsaule (siehe oben) beim Lifttahren zu reduzieren,
wurde eine spezielle Einrichtung fur das Liftfahren entwickelt. Ein Schlauchband
wird unter dem Sitz befestigt, Gber den Lenker gefiihrt, in einer Schlaufe zurlick um
ein Steuerrohr geschlungen und mit einem am Ende des Schlauchbandes fixierten
Ring in eine spezielle Vorrichtung geschoben. So ist es dem Betreuer bzw. dem
Liftwart méglich, den Schleppliftbligel in die Schlaufe des Schlauchbandes zu fih-
ren (siehe Abb.5).

Abb. 5. Vorbereitung fiir das Liftftahren und Sicherheitseinrichtung von oben gesehen.
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Durch Betétigen eines Hebels wird ein Bolzen in den Ring geschoben, wodurch die-
ser fixiert wird. So werden die Zugkréfte des Liftes direkt auf das Sportgerat tUbertra-
gen. Um die Sicherheit der Sportler zu gewéhrleisten, wurde das Wintersportgerat mit
zwei voneinander getrennt zu betatigenden Sicherheitseinrichtungen ausgestattet.
Durch Lésen des Hebels wird am Ende der Liftfahrt oder im Notfall durch eine
Druckfeder, welche den Hebel wegdriickt und den Bolzen nach vorne driickt die
Verbindung zum Liftblgel getrennt. Durch Ziehen eines Arretierungsstiftes kann
aber auch der Hebel der Sicherheitseinrichtung, falls er durch den Anwender fest-
gehalten wird, von der Begleitperson jederzeit freigegeben werden und die Verbin-
dung gel6st werden.

3 Reslimee

Beim praktischen Einsatz des Prototyps Il auf einem Skikurs fir Cerebral-Paretiker
des Instituts Keil zeigte sich, dass die Schneesportler im Vergleich zu den her-
kémmlich eingesetzten adaptierten Skibobs bedeutend rascher und auch sicherer
einfache Skipisten befahren konnten. Naturlich wurde die Motivation durch diese
Erfolgserlebnisse enorm gesteigert. Das Liftfahren konnte erstmals stressfrei ohne
zusatzliche Belastung der Wirbelsdule teilweise sogar selbstédndig bewaltigt wer-
den.

Die trainingstherapeutischen Erfolge kénnen erst nach einer weiteren Wintersaison
serids verifiziert werden. Doch schon die ersten Anwendungen lieBen keinen Ver-
dacht auf Verstdrkung des pathologischen Bewegungsmusters schlieBen, es
zeichnete sich sogar eine leichte Abschwéchung ab, was uns voll Zuversicht auf
den kommenden Forschungswinter blicken lasst.

Geklemmt Fahrbetrieb

Abb. 6. Betriebeszustédnde der Liftfahreinrichtung (des Handgriffes).
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THOMAS ANGELI

Entwicklung eines trainings-therapeutischen Ruderergometers
fiir Paraplegiker zum Zwecke des Muskel- und Knochenaufbaus

1 Einleitung

Der Verlust der willkirlichen Muskelkontrolle unterhalb der Riickenmarkslasion be-
schrankt die Mobilitdt von Querschnittsgelahmten. Zusétzlich leiden die Patienten
an Muskelatrophie, Knochendemineralisation und Druckgeschwuren, dartber hin-
aus ist die Herzkreislaufaktivitat vermindert. Durch Muskeltraining mittels funktionel-
ler Elektrostimulation (FES) der geldhmten Extremitdten kdnnen diese degenerie-
renden Prozesse reduziert werden. FES wird bei Querschnittgeldhmten fiir ver-
schiedenste Aktivitidten wie das Aufstehen, Gehen, Radfahren und seit Kurzem
auch fir das Rudern verwendet. Im Gegensatz zum Radfahren werden beim Ru-
dern nicht nur die Kniebeuger und -strecker, sondern auch die Rumpf- und Ober-
armmuskulatur aktiviert. Durch diese Aktivierung kénnen die physiologischen Vor-
teile verstarkt werden (vgl. Wheeler et al., 2002). Um ein zweckmaBiges Ruderer-
gometer entwickeln zu kénnen, das den Mdglichkeiten der Paraplegiker gut ange-
passt ist, werden Uber eine Computersimulation die erzeugbaren Muskelkréfte und
die dadurch entstehende Leistungsabgabe mittels FES ermittelt.

2 Methodik

Fur die Simulationsrechnung wird ein drei segmentiges Starrkérpermodell der unte-
ren Extremitat verwendet, in dem die Gelenke als Drehgelenke angenommen wer-
den. Die Langen, Massen und Massentragheitsmomente des Ober-, Unterschen-
kels und des FuBes sind der Literatur entnommen (vergl. Pawlik, 1995 und Winters
& Woo, 1990). Die simulierten Muskeln m. rectus femoris (rf), vasti (vas), m. gluteus
maximus (gmax), hamstrings (ham, bestehend aus den drei Aktuatoren: m. semi-
membranosus, m. semitendinosus und dem langem Kopf des m. biceps femoris),
m. biceps femoris short head (bfsh), m. adduktor magnus (abm) und m. gastrocne-
mius (gas) sind in Abb. 1 dargestellt. Zusé&tzlich wurde auch der m. iliopsoas (ilio),
in der Simulation bertcksichtigt. Da sein Muskelbauch und der ihn versorgende Nerv
von anderen Muskeln abgedeckt wird, kann dieser zwar nicht direkt Gber Oberfla-
chenelektroden, jedoch aber Gber den Peronaeusreflex stimuliert werden. Um die-
sen auszuldsen, wird der nervus peronaeus unterhalb des Kniegelenkes stimuliert.
Dadurch werden gleichzeitig der m. tibialis anterior, die hamstrings und der m. ilio-
psoas aktiviert.
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m. rectus femoris

m. iliopsoas

m. gluteus maximus m. gastrocnemius

m. biceps femoris
hamstrings ~ short head

Abb. 1. Darstellung der im Modell verwendeten Muskeln.

Die Simulation basiert auf einem Muskel-Sehnen-Modell, das aus einem Muskel-
und einem Sehnenelement besteht. Der Muskel ist als ein kontraktiles Element vom
Hill-Typ und ein parallelelastisches Element (Fascien —M uskelh&ute) modelliert.
Der Fiederungswinkel zwischen Muskel und der in Serie liegenden Sehne wird e-
benfalls modelliert. Die Stimulation erfolgt mittels Oberflachenelektroden, wobei je
funf Kanale pro Bein bendtigt werden.

Bei der willkiirlichen Stimulation der Muskulatur ist die Aktivierungszeit kirzer als
die Deaktivierungszeit. Die geldhmte, mittels FES stimulierte Muskulatur der Para-
plegiker zeigt aber den entgegengesetzten Effekt. Auf einem speziell entwickelten
Versuchsstand wurden 110 ms fir die Aktivierung und 90 ms fur Deaktivierung ge-
messenen (Angeli et al., 2001). Diese Werte werden in diesem Computerprogramm
bericksichtigt. Die Gelenkswinkelverlaufe, welche von gesunden Ruderern auf ei-
nem Ruderergometer ermittelt wurden (Torres-Moreno et al., 2000), sind ebenfalls
in dieser Simulation bertcksichtigt.

3 Ergebnisse

In Abb. 2 werden die errechneten Muskelkrafte eines Ruderzykluses der unteren Ex-
tremitat dargestellt. Die groBten Krafte in der Zugphase des Bewegungszykluses
werden durch die Stimulation des m. quadriceps und des m. gluteus erzeugt, wéh-
rend die Vorrollphase durch die Stimulation der hamstrings und des m. iliopsoas er-
moglicht wird. Der durch Stimulation des nervus peronaeus aktivierte m. iliopsoas hat
in dieser Phase der Ruderbewegung auch einen wichtigen Anteil an der Leistungs-
abgabe, wie in Abbildungen 3 und 4 dargestellt ist. In Abb. 3 werden die erzeugten
Leistungen der einzelnen Muskeln und in Abb. 4 die Gesamtleistung mit und ohne
Stimulation des nervus peronaeus und somit indirekt des m. illiopsoas dargestellt.
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Abb. 2. Darstellung der Muskelkréfte von vas, gmax, ham, gast, ilio, adm, bfsh und rf in der Zug- und Vorroll-
phase. Die antagonistischen Muskeln erzeugen negative passive Muskelkréfte.
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Abb. 3. Leistungsabgabe von vas, gmax, ham, gast, ilio, adm, bfsh und rf in der Zug- und Vorrollphase. Die
antagonistischen Muskeln erzeugen negative Leistungsabgabe aufgrund der passiven Muskelkréfte.
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Abb. 4. Leistungsabgabe von allen Muskeln mit und ohne dem m. iliopsoas (ilio).
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Diese Ergebnisse zeigen, dass die vasti (vas) in der Zugphase die gréBte Kraft er-
zeugen und von dem m. gluteus maximus (gmax) und dem m. adduktor magnus
(adm) unterstutzt werden. Der m. gastrocnemius (gast) erzeugt in dieser Phase die
gréBte negative Kraft. In der Vorrollphase wird gréBte Kraft von den hamstrings
(ham) dem m. iliopsoas (ilio) und dem m. gastrocnemius (gast) erzeugt, wéhrend
die vasti (vas), der m. gluteus maximus (gmax) und der m. adduktor magnus (adm
die Bewegung behindern. Die Leistungsabgabe in der Zugphase ist ungeféhr 4-6-mal
so grof3 wie jene in der Vorrollphase. Gegen Ende der Vorrollphase ist Leistungsab-
gabe kritisch niedrig und wirde ohne die Stimulation des nervus peronaeus sogar
negativ sein. Dies musste in der Entwicklung des Ruderergometers bericksichtigt
werden. Durch eine teleskopartige Verstellung der vorderen Abstutzung kann die
Neigung des Ruderergometers variiert werden, wodurch der Patient auch ohne
Stimulation des Peronaeusreflexes, welcher bei manchen Patienten nicht immer
geeignet auslésbar ist, in die Ausgangslage vorrollen kann (vgl. Abb. 5).

verstellbare
Fixierung

vertikal i
verstellbar —~=

Unterschenkel-

Hiftgurt Orthese

Abb. 5. Schema des Ruderergometers.

Durch diese Verstellbarkeit des Ergometers ist zu dem eine Anpassung an die indi-
viduellen Méglichkeiten des Paraplegikers gewéhrleistet. Um die Belastung bei
Querschnittgeldhmten, die mit der Stimulation mit starker Muskelatrophie erst Jahre
nach dem Unfall beginnen, zu reduzieren, ist der Sitz auf einer reibungsarmen, ku-
gelgelagerten Fuhrungseinheit montiert. Die Zugkraft am Handgriff kann durch Vor-
spannung einer Feder stufenlos eingestellt werden. Dies ist notwendig, da der An-
wender auch mit geringer Beinkraft sein Kérpergewicht in der Zugphase auf einer
schiefen Ebene nach oben stemmen muss, um, wie oben erwéhnt, das Vorrollen zu
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ermoglichen. Es werden die programmierbaren Stimulationsgerate von Krauth &
Timmermann verwendet. Diese sind so programmiert, dass der Patient bei driicken
eines auf dem Handgriff angebrachten Schalters die Zugphase einleitet, da die
Streckmuskulatur stimuliert wird. Durch Deaktivierung dieses Druckschalters be-
ginnt die Vorrollphase, in der die Beugemuskeln kontrahiert werden. Beim Auftreten
von Spasmen kann die Stimulation durch die Betétigung eines ebenfalls am Hand-
griff angebrachten Sicherheitsschalters sofort vom Querschnittgeléhmten beendet
werden. Um die Fihrung der unteren Extremitét in einer Parasagitalebene zu ge-
waéhrleisten, wird diese durch eine Sprunggelenksorthese fixiert.

4 Ausblick

Zur Stabilisation des Oberkérpers werden in der Zugphase die m. erector spinae
stimuliert. Denn es hat sich gezeigt, dass sich das Stimulationsmuster der Ruder-
bewegung und somit der Bewegungsablauf zu Beginn der Zugphase aus Stabilisie-
rungsgrinden grundsétzlich von jenem nicht geldhmter Ruderer unterscheidet.
Wahrend bei neurologisch intakten Probanden in dieser Phase vor allem zuerst die
Beine gestreckt und erst anschlieBend der Rumpf aufgerichtet und die Arme ge-
beugt werden, muss bei Paraplegikern mit hoher Lasion (z.B. TH 5) zuerst der
Rumpf durch die Stimulation der m. erector spinae stabilisiert werden. Dies ist not-
wendig, da ein spateres Aufrichten des Oberkérpers nicht mehr méglich ist, weil der
Oberkdérper des Paraplegikers durch das Strecken der Beine ohne Aktivierung der
m. erector spinae noch weiter noch vor geneigt werden und somit in eine unginsti-
ge Position kommen wurde, von der es nicht mehr moglich ist, den Rumpf durch
Elektrostimulation aufzurichten.

Kern (1995) konnte zeigen, dass die computertomographische FlachenvergréBe-
rung des physiologischen Muskelquerschnittes von 27% bei spastisch geldéhmten
Personen durch 8-monatiges hauptséchlich isometrisches Training von einer Stun-
de taglich betrug. Zuséatzlich kam es zu einer MuskelfaservergréBerung im Median
von 47,91. Die Belastung des Knochens wird durch Zugkrafte der stimulierten Mus-
kulatur beim Rudern durch die externen Stutzkrafte vergréBert. In Vorversuchen
konnten wir eine verminderte Spastizitat verglichen mit jener beim Radfahren fest-
stellen. Es ist geplant, die Krafte am Stemmbrett zu messen und mit den Pedal-
kraften beim Radfahren zu vergleichen. Es ist anzunehmen, dass die beim Rudern
auf die untere Extremitat wirkenden Kréafte héher sind als beim Radfahren und die
Belastung auf die Knochen zusatzlich durch die Aktivierung der Oberkdérpermusku-
latur verstarkt wird und die Osteoklasten zu vermehrtem Knochenaufbau angeregt
werden.

Um die Auswirkungen des Rudertrainings auf die Hemmung der Knochendeminerli-
sation bzw. die Zunahme der Knochenmineraldichte zu Uberprifen, wird zusatzlich
die Knochenmineraldichte der Tibia (Schienbein) und der Fibula (Wadenbein) der
Patienten vor Trainingsbeginn, nach drei Monaten (wahrend der Trainingsphase),
nach Beenden der sechsmonatigen Trainingsphase und weitere drei bzw. sechs
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Monate nach der Abschluss der Trainingsphase mittels peripherer quantitativer
Comutertomographie (pQCT) gemessen werden. Es wurde die pQCT gewahlt, um
die Knochenmineraldichte dreidimensional bei geringer Stahlenbelastung messen zu
kédnnen und Aussagen Uber die Knochenmineraldichte machen zu kénnen, da bei
diesem Verfahren im Gegensatz zum DXA-System (Dual X-Ray-Absorptiometry) der
kortikale und der trabekuldre Knochen getrennt betrachtet werden kénnen. Diese
Messungen sollen an zwei Vergleichsgruppen durchgefiihrt werden, wobei die eine
ein Rudertraining und die andere ein Fahrradtraining durchfihrt, um die unter-
schiedlichen Auswirkungen dieser beiden fiir Paraplegiker sehr geeigneten Trai-
ningsformen auf das Knochenwachstum vergleichen zu kénnen.
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MAREN WITT, GERALD VOB, HARTWIG WOLDAG & SOREN HER

Kurzfristig induzierte Veranderungen in den Eigenschaften des
neuromuskuldren Systems nach Nieder-Hochspriingen mit und
ohne Elektromyostimulation

1 Problemstellung

Die Eigenschaften des neuromuskularen Systems wurden in den letzten Jahren ver-
starkt Gegenstand sowohl sportwissenschaftlicher als auch muskelphysiologischer
Untersuchungen. Ausgehend von den Ergebnissen der 70er Jahre zu den mechani-
schen Eigenschaften (Edman, Elzinga & Noble, 1976) wurden in den letzten Jahren
die Auswirkungen der Anfangsbedingungen einer Muskelkontraktion auf die Ener-
giefreisetzung betrachtet (sog. history dependent properties). Es kann davon ausge-
gangen werden, dass unter dem Aspekt der sportlichen Leistung vor allem die Vor-
dehnung der Muskulatur von Interesse ist. Dabei spielen die Ausgangslange vor der
Dehnung, die gedehnte Strecke, die Dehnungsgeschwindigkeit, der Muskelfasertyp
und die Qualitat der Voraktivierung eine wesentliche Rolle (Ettema, 2001).

Neben der Verédnderung der morphologischer Eigenschaften der Muskulatur kommt
bei der Verbesserung sportlicher Leistungen den Ansteuerungsmechanismen eine
entscheidende Bedeutung zu. So wird mit verschiedenen Methoden versucht, die
input-output-Relation des neuromuskuléaren Systems zu verbessern. Eine Mdglichkeit
bildet in diesem Prozess die Nutzung der posttetanischen Potenzierung. Effekte die-
ser Art wurden in Untersuchungen von Gillich (1996) nach maximalen konzentri-
schen Belastungen und Eggenberger und Neukorn (1999) nach isometrischen Kon-
traktionen nachgewiesen. In unseren Untersuchungen sollte geprift werden, inwie-
weit dhnliche Effekte auch durch den Einsatz der bewegungsbegleitenden Elektro-
myostimulation auftreten (Hef3, 2002).

Die Nutzung der Effekte der posttetanischen Potenzierung kann in der Sportpraxis
unter den Aspekten der Erhéhung der Bewegungsleistung, des Lerntrainings und
der Verbesserung der Ubertragung von Einzelantrieben auf das Gesamtsystem
eingesetzt werden.

2 Methodik

An den Untersuchungen nahmen insgesamt 15 leistungssportlich trainierende Ju-
gendliche (Leichtathleten, Disziplingruppe Sprint/Sprung) im Alter von 14 bis 21
Jahren teil.

Die Untersuchung erfolgte am standardisierten Messplatz Nieder-Hochsprung mit
und ohne Einsatz der Elektromyostimulation (VoB3, Witt & Lehmann, 1999). Die
Sportler absolvierten an zwei Untersuchungstagen im Abstand von einer Woche
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jeweils 5 Spriinge. Der Einsatz der EMS erfolgte in randomisierter Reihenfolge. Als
Stimulationsparameter kamen eine Frequenz von 200/s und eine Dauer von 40 ms
zum Einsatz. Die Stimulation wurde ca. 40 ms vor dem Bodenkontakt ausgeldst, so
dass sie mit dem Bodenkontakt beendet war. Vor und nach der Sprungserie wur-
den die H-Reflexe des m. gastrocnemius mit Hilfe eines 4-kanaligen Gerates (Vi-
king IV) der Firma Nicolet erfasst. Es wurden insgesamt 12 Stimulationsimpulse mit
einer Einzelimpulsdauer von 1 ms im Abstand von 10 s am N. tibialis ausgeldst.
Das Ausgangsniveau (Messserie 1) wurde von der Sprungserie erfasst und die Wie-
derholungsuntersuchungen 2, 10 und 20 min. danach durchgefiihrt (Messserien 2, 3
und 4). Die Ergebnisinterpretation erfolgte anhand der maximalen Héhe der H-Welle
innerhalb einer Serie, die auf den Ausgangswert vor der Intervention relativiert wur-
de. Die Untersuchungen fanden unter Klinikbedingungen im Neurologischen Rehabi-
litationszentrum Bennewitz statt.

3 Ergebnisse

Nieder-Hochspriinge sind ein standardisiertes Verfahren zur Diagnostik von
Schnellkraftvoraussetzungen. Der Schnelligkeitsanteil 1&sst sich dabei anhand der
Stutzzeit quantifizieren. Anhand dieser Stitzzeit kann die Qualitat der Ansteue-
rungsprogramme ermittelt und eine Zuordnung zu entsprechenden Zeitprogram-
men vorgenommen werden.

Insgesamt zehn Sportler der Versuchsgruppe realisierten bei den Nieder-Hoch-
spriingen Stiitzzeiten zwischen 140 und 170 ms und werden damit dem Uber-
gangsprogramm zugeordnet (UP). Lediglich zwei Sportler sind dem kurzen Zeitpro-
gramm (KZP) mit Stutzzeiten unter 140 ms zuzuordnen und drei Sportler realisieren
mit Stutzzeiten Uber 170 ms lange Zeitprogramme (LZP). Trotz intensiver Bemu-
hungen gelang es nicht, mehr Sportler mit einem kurzen Zeitprogramm in die Un-
tersuchungsgruppe einzubeziehen.

Der Vergleich der H-Wellen-Amplituden der ersten und zweiten sechs Tests inner-
halb der jeweiligen Testserie zeigt einen Anstieg der Werte im zweiten Teil der
Tests (Abb. 1), so dass eine Ermidung durch die Testserien selbst auszuschlieBen
ist. Die Reaktion auf die ausgeflihrten Sprungserien war individuell sehr unter-
schiedlich.

Nimmt man eine Zuordnung der Sportler zu den Zeitprogrammen vor, so wird deut-
lich, dass Sportler im kurzen Zeitprogramm die gréBten Amplitudenerh6hungen
nach dem Einsatz der Nieder-Hochspriinge mit Elektromyostimulation (EMS) errei-
chen, wahrend Sportler im langen Zeitprogramm die stérksten Amplitudenreduzie-
rung durch diese InterventionsmaBnahme zeigen. Die Ergebnisse der LZP-Gruppe
fallen deutlich glinstiger beim Einsatz der Nieder-Hochspriinge ohne EMS aus. Am
indifferentesten verhalt sich die Gruppe im Ubergangsprogramm. Wir finden einen
signifikanten negativen korrelativen Zusammenhang zwischen der Stutzzeit und
dem Maximum der H-Wellen-Amplitude 10 min nach Ende der Sprungserie beim
Einsatz der EMS (r = .856, p < 0.01; Abb. 2).
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Abb. 1. Amplitude der H-Welle 2 min. nach den Spriingen (Messreihe 2),
nach 10 und 20 min. (Messreihe 3 und 4).
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Abb. 2. Zusammenhang in der Rangfolge zwischen der H-Reflex-Amplitude und der Stiitzzeit beim NHS mit
Elektromyostimulation.

4 Diskussion

Die Veranderung der Antwortreaktion des neuromuskularen Systems, wie wir sie in
unseren Untersuchungen am Maximum der H-Wellen-Amplitude darstellen konn-
ten, sind den Effekten der posttetanischen Depression bzw. Potenzierung zuzu-
schreiben. Dabei verandert sich die Reizlbertragung in den Synapsen.

Es wird deutlich, dass Sportler in Abh&ngigkeit von ihrem Zeitprogramm unmittelbar
nach der Durchfiihrung der Spriinge mit EMS mehr oder weniger stark ermiiden.
Bei Sportlern des kurzen Zeitprogramms folgte der temporaren Depression eine
ausgepragte Potenzierung. Sportler im langen Zeitprogramm zeigen eine langer
anhaltende Ermidung, die sich im Untersuchungszeitraum nicht wieder zuruckbil-
dete. Die Ermidung bei den Spriingen ochne EMS war dagegen in dieser Gruppe
deutlich geringer.

Ebenso wie in den Untersuchungen von Gillich (1996), der Sportstudenten mit
Wettkampfathleten verglich, vermuten wir die Ursachen fir diese Effekte in einem
unterschiedlichen Muskelfaserspektrum der untersuchten Sportler.

Die Untersuchungen fanden in Phasen relativ hoher Belastungsumfange auBerhalb
der Wettkampfserie statt. Viele Sportler erreichten trotz eines Erholungstages vor
den Untersuchungen nicht ihre besten Stutzzeiten. Wir gehen davon aus, dass das
neuromuskulare System der Sportler wahrend der Untersuchungen ermiidet war. In
weiteren Untersuchungen wére zu prufen, ob sich Sportler im langen Zeitprogramm
langsamer erholen und ob sie zu einem spéateren Zeitpunkt eine positive Reaktion
zeigen.

Anhand der Untersuchungsergebnisse kdénnen die Einsatzempfehlungen fir die
Elektromyostimulation prézisiert werden. Die Untersuchungsergebnisse weisen im
Moment auf eine Praferenz des Einsatzes der Elektromyostimulation bei Sportlern
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des kurzen Zeitprogramms hin. Der Einsatz sollte vorrangig in speziell daftr konzi-
pierten Trainingsabschnitten mit einer absoluten Prioritét dieser MaBnahme im Wo-
chenverlauf erfolgen. Die Belastungstoleranz ist stark individuell und abh&ngig von
der Zugehdrigkeit zu einer Programmstruktur (KZP bzw. LZP) zu gestalten. Der
Einsatz der EMS in der unmittelbaren Vorbereitung auf einen Wettkampf (Erwar-
mung) muss unter Trainingsbedingungen individuell erprobt werden und stellt ein
Mittel der Wahl zur Verbesserung der input-output-Relation des neuromuskularen
Systems am Wettkampfort dar.
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KLAUS PEIKENKAMP, SASCHA LEIFELS & JORG NATRUP

Einfluss eines 6-min-Laufs auf die plantare Druckverteilung bei
Kindern mit und ohne FuBauffélligkeiten

1 Einleitung

Viele Kinder im Grundschulalter weisen FuBauffalligkeiten auf. Jedoch bleiben einige
der Auffélligkeiten, wie etwa der Knick-Senk-Ful3 haufig unerkannt, da sie ,nicht immer
mit einer verminderten Leistungsfahigkeit und Beschwerden verbunden sind“ (Debrun-
ner, 1985, S. 573). FuBauffélligkeiten werden oftmals durch Faktoren wie z.B. Uber-
gewicht und mangelnde Bewegung hervorgerufen und kénnen langfristig zu strukturel-
len Verédnderungen des FuBes und damit zu irreparablen FuBschéden flhren.

Die vorliegende Studie analysiert Unterschiede bei der plantaren Druckverteilung
vor und nach einem 6-min-Lauf unter Berlicksichtigung der Einflussfaktoren FuB3-
form und Gewicht.

2 Methodik

An der Studie nahmen 38 Grundschler (8,5 + 0,5 Jahre, 137 £ 8 cm, 36,5 + 0,5 kQ)
teil. Die 24 Jungen und 14 Madchen sind als sportlich aktiv zu klassifizieren, da sie
u.a. einmal wéchentlich an der Breitensportausbildung ,Sportmotorische Grund-
ausbildung” teilnehmen, die in Form einer Schul-AG durchgefiihrt wird. Es erfolgte
eine Enteilung der Probanden in drei ,fuBspezifische’ Gruppen: (i) ohne FuBauffal-
ligkeiten (o. Auff., 17 Schdiler), (ii) verstarkte Pronation als Indikator fir einen Knick-
fu3 (verst. P., 9 Schiler) und (iii) verstarkte Pronation in Verbindung mit abgeflach-
tem Langsgewdlbe als Indikator fir eine Kombination Knick-Senkfu3 (abg. L. +
verst. P., 12 Schdiler). Die Einteilung wurde entweder vom jeweiligen Kinderarzt oder
dem Versuchsleiter vorgenommen. Ferner wurde fir alle Teilnehmer der BMI-Wert
ermittelt. Dieser lag im Mittel bei 18,2 kg/m? und damit bezogen auf das durch-
schnittliche Alter zwischen dem 75. und 90. Perzentil. Daher galten in dieser Studie
alle Kinder mit einem BMI > 90. Perzentil als tGbergewichtig (15 Kinder), die Gbrigen
(23 Kinder) als normalgewichtig (vgl. Kronmeyer-Hauschild, 2001). Bezogen auf die
einzelnen FuBgruppen verteilten sich die normal- und ibergewichtigen Kinder wie
in Tab. 1 aufgefihrt.

Tab. 1. Verteilung der normal- und (bergewichtigen Kinder auf die drei FuBgruppen ohne Auffélligkeiten (o.

Auff), verstérkte Pronation (verst. P.) und verstérkte Pronation in Verbindung mit abgeflachtem Léngs-
gewdlbe (abg. L. + verst. P.).

o. Auff. verst. P. abg. L. + verst. P.
Normalgewicht 10 9 4
Ubergewicht 7 0 8
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Die Schiller absolvierten zunéchst je finfmal einen BarfuBgang Uber eine Druck-
messplatte der Fa. GeBioM (GP MultiSens 515). Diese besteht aus 4096 Folien-
drucksensoren auf einer Messflache von 51,5*51,5 cm? und einer Bauhdhe von 3
mm. Die Messfrequenz betrug 150 Hz, der vom Hersteller angegebene Fehler lag
bei £5% und die Ansprechschwelle bei 0,3 N/cm2 AnschlieBend flihrten die Schiler
einen 6-Minuten-Lauf durch. Dieser ist Bestandteil des von Bés und Wohlmann
(1987) entwickelten Allgemeinen Sportmotorischen Test und war allen Kindern be-
reits aus den Vorjahren bekannt. Der Lauf erfolgte um die Seitenlinien eines Vol-
leyballfeldes, wobei den 6-7-jahrigen Kinder 22-23 Sekunden pro Runde und den
alteren Kinder 20-21 Sekunden pro Runde Zeit eingerdumt wurde. Direkt nach dem
Lauf wurde erneut die Druckverteilung beim BarfuBgang wie oben beschrieben er-
hoben. Die gemessenen Druckverteilungen werden in 6 FuBregionen eingeteilt
(Abb. 1). Dieser Beitrag bezieht sich auf die Auswertungen der Regionen 1 und 2
(Ferse und Mittelfu3).

Rechts

1

Abb. 1. Ausgewertete Regionen der Druckverteilungsmessungen.

Die Auswertung beinhaltete fir beide FuBregionen die Parameter normierter Maxi-
maldruck, normierter und absoluter Durchschnittsdruck sowie belastete Fléache und
normierter Impuls. Dabei bezog sich die Normierung auf die Képermasse. Die sta-
tistische Analyse erfolgte nach Uberpriifung der Anwendungsvoraussetzungen
durch eine 3-faktorielle ANOVA mit Messwiederholung. Der Faktor FuBBform war
dreistufig ausgepragt (ohne Auffélligkeit, verstarkte Pronation, verstéarkte Pronation
+ abgeflachtes Langsgewdlbe), die Faktoren Gewicht (Uber- und normalgewichtig)
und Zeitpunkt (vor und nach dem Lauf) jeweils zweistufig. Statistisch abgesicherte
Unterschiede werden klassifiziert nach signifikant (p < ,05 — dargestellt durch *) und
hochsignifikant (p < ,01 — dargestellt durch **).
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3 Ergebnisse

Die Ergebnisdarstellung erfolgt in Anlehnung an die drei Faktoren der statistischen
Analyse. Interaktionseffekte zwischen den drei Faktoren konnten fiir die analysier-
ten FuB3regionen nicht nachgewiesen werden.

3.1  FuBform

Die Gruppe abg. L. + verst. P. wiesen die gréBte belastete Flache im MittelfuBbe-
reich auf. Sie unterschieden sich damit hochsignifikant von der Gruppe o. Auff. und
signifikant von der Gruppe verst. P., wahrend zwischen diesen beiden Gruppen kein
Unterschied abgesichert werden konnte (Abb. 2a). Bezogen auf den normierten
Durchschnittsdruck zeigten die Gruppe abg. L. + verst. P. signifikant héhere Werte
im Vergleich zur Gruppe o. Auff. (Abb. 2b).

FuBform - Flache [mm3] a FuBform - Durchschnittsdruck p
[N/(cm2kg)]
—
3252 0.046
192208 0.032

R

Dabg. L. + verst. P. Mverst. P. Eo. Auff. Oabg. L. + verst. P. mo. Auff.

Abb. 2. Belastete Fldche (a) und normierter Durchschnittsdruck (b) im MittelfuBbereich in Abhdngigkeit der
FuBform. ohne Auffélligkeiten (o. Auff), verstédrkte Pronation (verst. P.), verstérkte Pronation in Ver-
bindung mit abgeflachtem Ldngsgewdlbe (abg. L. + verst. P.).

3.2 Gewicht

Bei den lbergewichtigen Schilern konnte ein hochsignifikant geringerer normierter
Maximaldruck sowie ein signifikant geringerer normierter Durchschnittsdruck im
Fersenbereich festgestellt werden (Abb. 3).

Gewicht - Maximaldruck™* a Gewicht - Durchschnittsdruck*  p
[N/(cm2kg)] [N/(cmz2kg)]
0.96 0.26

0.72 0.21

O Ubergewicht M Normalgewicht D Ubergewicht M Normalgewicht

Abb. 3. Normierter Maximaldruck (a) und normierter Durchschnittsdruck (b) im Fersenbereich in Abhdngig-
keit des Gewichts.
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Beim absoluten, d.h. nicht normiertem, Durchschnittsdruck kehrten sich die Ver-
héltnisse um. Dieser fiel mit 8.78 N/cm?2 bei den Ubergewichtigen Schilern signifi-
kant héher aus im Vergleich zu den normalgewichtigen (7,67 N/cm?).

3.3 Zeitpunkt

Es zeigte sich eine hochsignifikante Zunahme des normierten Durchschnittsdrucks
im Fersenbereich nach dem Lauf (Abb. 4). Ebenso erhéht sich die belastete Flache
in dieser FuBregion signifikant um 58 mm?2.

Zeitpunkt - Durchschnittsdruck**
[N/(cm?kg)]

L

Onach 6 min-Lauf Mvor 6 min-Lauf

Abb. 4. Normierter Durchschnittsdruck im Fersenbereich vor und nach dem 6 min-Lauf.

AuBerdem fiel der normierte Impuls im Fersenbereich nach dem Lauf signifikant
héher aus (Abb. 5a), wahrend es sich im MittelfuBbereich genau umgekehrt verhielt
(Abb. 5b).

Zeitpunkt - Impuls * [Ns/kg] a Zeitpunkt - Impuls* [Ns/kg] b
1,64 0,204
1,56 2 0,185
Enach 6 min-Lauf @vor 6 min-Lauf MW nach 6 min-Lauf @vor 6 min-Lauf

Abb. 5. Normierter Impuls vor und nach dem 6 min-Lauf im Fersenbereich (a) und MittelfuBbereich (b).

4 Diskussion

Die Einteilung der Schiler in FuBgruppen hinsichtlich der &uBeren Betrachtung des
Langsgewdlbes wird durch die gréBere belastete Flache im MittelfuBbereich der
Gruppe abg. L. + verst. P. im Vergleich zu den beiden anderen FuBBgruppen besta-
tigt. Ebenso schlossen Cavanagh und Rodgers (1987) mit Hilfe von FuBabdriicken
aufgrund einer erhéhten Kontaktfliche im MittelfuBbereich auf ein abgeflachtes
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Léangsgewdlbe oder ggf. auf einen Plattfu3. Die Autoren rAumten jedoch ein, dass
der FuBabdruck auch auf ein verstarktes Sohlenpolster zurlickzufiihren sein kann.
Der um uber 30% hdhere normierte Durchschnittsdruck im MittelfuBbereich bei der
Gruppe abg. L. + verst. P. im Vergleich zur Gruppe o. Auff. kann diese Vermutung
jedoch nicht bestatigen, vielmehr deutet er auf eine knécherne Veranderung in die-
ser FuBregion hin. Daher bestétigt diese Studie nicht nur die von Cavanagh und
Rodgers (1987) bei Erwachsenen erhobenen Ergebnisse fiir Kinder im Grundschul-
alter. Darliber hinaus wird mit dem normierten Durchschnittsdruck im MittelfuBbe-
reich ein ggf. aussagekraftigerer Alternativparameter zur Verfugung gestellt. Zu-
kiinftige Arbeiten sollen analysieren, ob es mdglich ist, einen Schwellenwert bzgl.
des normierten Durchschnittsdrucks anzugeben, oberhalb dessen zumindest mit
einer hohen Wahrscheinlichkeit auf eine knécherne Veréanderung im Langsgewdlbe
geschlossen werden kann.

Bei den Ubergewichtigen Schilern zeigte sich zwar ein héherer absoluter Durch-
schnittsdruck im Fersenbereich, jedoch ein geringerer normierter Durchschnitts-
druck im Vergleich zu den normalgewichtigen Mitschilern. Eine mdgliche Begrun-
dung hierflir kénnte sein, dass die Ubergewichtigen Schuler tUber ein Fersenpolster
verflgen, das nicht die absoluten Druckwerte ermdglicht, die bei den normalge-
wichtigen zu verzeichnen sind. Das Fersenpolster scheint jedoch teilweise das er-
hoéhte Gewicht zu kompensieren, so dass die bezogen auf die Kérpermasse relati-
vierten Druckwerte im Fersenbereich bei den Ubergewichtigen Schiilern sogar ge-
ringer ausfallen. Einen Einfluss des Kérpergewichts auf die Absolutwerte der plan-
taren Druckverteilung bei Kindern stellten auch Hennig und Rosenbaum (1994) so-
wie Dowling, Steele und Baur (2001) fest. Hier scheint ein Unterschied im Vergleich
zu Erwachsenen vorzuliegen, bei denen Cavanagh, Sims und Sanders (1991) kei-
ne Unterschiede in der plantaren Druckverteilung in Abhangigkeit der Kérpermasse
feststellen konnten.

Die Erhéhung der normierten Druckwerte im Fersenbereich nach dem Lauf fallt mit
5,4% zwar recht gering aus, liegt aber auBerhalb des Fehlerbereichs. Ein Grund fir
die reduzierte Dampfungseigenschaft des Fersenpolsters kann in den durch den
Lauf verdnderten Eigenschaften der Basallamina liegen. Die Fettzellen erfahren
durch den wiederholten, im Vergleich zum Gehen verstarkten, Fersenaufsatz eine
erhéhte Dehnung. Aufgrund der beim Laufen verkiirzten Zeiten zwischen zwei Zyk-
len gelingt es den Fettzellen womdglich nicht, wieder ihre optimale Ausgangslage
einzunehmen. Dieser Effekt wurde zu einer geringen Abflachung des Fersenpols-
ters fuhren. Ein Indikator hierfur ist die signifikante, allerdings im Fehlerbereich lie-
gende, Erhéhung der belasteten Flache nach dem Lauf.

Die Verringerung des Impulses im Fersen- und gleichzeitige Erhéhung dieses Pa-
rameters im MittelfuBbereich weisen auf ein flacheres Aufsetzen des FuBBes nach
dem Lauf hin. Ahnliche Effekte werden von Natrup (1997) bei einem ermiidenden
Lauf von 4,5 m/s berichtet. Eine Ursache fiir das flachere Aufsetzen kann in der
Ermidung der Dorsalflexoren und/oder einer Verklrzung des M. triceps surae lie-
gen (Weineck, 1997).
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Die hier vorgestellte Studie konnte zeigen, dass die plantare Druckverteilung ein
geeignetes Hilfsmittel darstellt, um im Grundschulbereich die Einflisse verschiede-
ner FuBauffalligkeiten, des Kdrpergewichts und der kérperlichen Belastung auf die
mechanische Belastung des FuBes zu analysieren. Hierdurch wird ggf. die Mog-
lichkeit eréffnet, z.B. durch geeignetes Schuhwerk bzw. adaquate Schuheinlagen
und funktionelle Gymnastik dauerhaften Schadigungen des Fuf3es vorzubeugen.
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PAAVO V. Komi

Coupling of neural and mechanical effects during muscular fatigue

Naturally occurring, but exhaustive SSC exercise induces often very dramatic dete-
rioration of muscle force and power production. Although these effects are some-
what similar in mechanisms to those occurring after intensive pure eccentric exer-
cise, the SSC fatigue is much more problematic and complex due to the compre-
hensive way in which it loads the neuromuscular system: mechanically, metaboli-
cally and neurally. All these aspects are responsible for and characteristic of the
bimodal trend of fatigue response reflecting their specific roles in characterizing the
damage and inflammatory processes in the progress of deterioration and recovery
of neuromuscular performance (Nicol & Komi, 2003).

Recovery from exhaustive eccentric exercise is reportidly bimodal as observed both
in animal (Faulkner et al., 1993) and human (Nicol et al., 1996) experiments. This
bimodality is observable also for stretch reflex after short (Nicol et al., 1996) and
long lasting (Avela et al., 1999) stretch-shortening exercises. These changes in
stretch reflex as well as in H reflex are likely to be coupled with similar changes in
mechanical response.

From these factors the neural adjustments, although they are well coupled with the
metabolic and mechanical influences, represent greatest challenges in understand-
ing the detailed mechanisms involved. It is usually understood that the reduced
neural input to the muscles, under the influence of SSC fatigue, is at least partly of
reflex origin. Different pathways have been suggested involving both disfacilitation
of the muscle spindle sensitivity and presynaptic inhibition of the o. motoneurone
pool. There are, however, several aspects that need to be explored for further un-
derstanding of the nature and the mechanisms of exhaustive and damaging SSC
exercise. These include possible structural changes in the proprioceptors (espe-
cially in the muscle spindle), and inhibitory/excitatory changes that may take place
in the higher centers of the sensory and motor pathways.
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YVONNE RODER, HEINZ LOHRER, WILFRIED ALT, ALBERT GOLLHOFER
& PAAVO KoM

In vivo Achillessehnenspannungsmessung bei funktioneller
Therapie

1 Einleitung

Akute Rupturen der Achillessehne sind nach wie vor Ereignisse, die die Karriere ei-
nes Leistungssportlers nachhaltig beeinflussen, hdufig sogar beenden. Wéhrend in
der Leichtathletik der alte Leistungsstand nicht wieder erreicht werden kann, ist
beispielsweise im Kunstturnen ein Wechsel der schwerpunktmaBig geturnten Geré-
te nach Ausheilung einer Achillessehnenruptur die Regel.

Die Sehnennaht gilt heute im Leistungssport als initiale Therapie der Wahl. Post-
operativ setzt sich zunehmend die funktionelle Nachbehandlung durch, die meist
mit dem OrthoTECH® VARIO-STABIL-Schuh erfolgt. Mittels spezieller konstruktiver
Elemente soll dieser Stabilschuh die Achillessehne wéhrend der Heilungszeit funk-
tionell beanspruchen, nicht aber tberbelasten.

Zwar zeigen klinische Therapiestudien (Zwipp et al., 1990; Thermann, 1999), dass die
Nachbehandlung mit dem Spezialschuh einer konventionellen Gipsbehandlung Uber-
legen ist, der direkte Einfluss des Stabilschuhes und seiner funktionellen Elemente
auf eine mdgliche Spannungsreduktion in der Sehne, ist bisher nicht untersucht
worden. Zudem sind Erkenntnisse Uber die Spannungen in der Achillessehne bei
bestimmten Belastungsformen ein wesentlicher Schritt zum besseren Verstandnis
hinsichtlich der Therapie und Rehabilitation von Achillessehnenverletzungen.
Bereits seit 1985 werden von der finnischen Arbeitsgruppe um P.V. Komi Achilles-
sehnenspannungen in vivo bei verschiedenen sportlichen Belastungen registriert.
Als minimal invasive Methode ist die Optic Fiber Transducer (OFT)-Technik mit bis-
her etwa 50 in vivo Applikationen beschrieben (Komi et al., 1996; Finni et al., 1998
und 2000). Nachdem die Methode zur Messung im Therapieschuh im Selbstver-
such bereits entwickelt wurde (Lohrer & Schussler, 2000), sollten in Erweiterung
dieses Projektes mit acht gesunden Versuchspersonen nach Implantation der Optic
Fiber spezielle, in der Rehabilitation von Leistungssportlern gebréduchliche Belas-
tungsformen durchgefiihrt werden. Zentrales Anliegen dieser Studie stellte die Kla-
rung der Frage dar, ob die bisherigen funktionellen Nachbehandlungsschemata ei-
nes Achillessehnenrisses beim Leistungssportler ein hohes Maf3 an therapeutischer
Sicherheit und einen kontinuierlichen Anstieg der Beanspruchung der Sehne im
Verlauf der Heilungszeit gewéhrleisten, oder ob Modifikationen der Nachbehand-
lung empfohlen werden missen.

Es ergaben sich daraus folgende Hypothesen:
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— Beim Belastungswechsel und beim Gehen ist die Achillessehnenspannung
durch den Spezialschuh im Vergleich zur Kontrollbedingung (barfuf3) reduziert.

— Die Achillessehnenspannung im Stabilschuh Iasst sich mit Hilfe der konstrukti-
ven Elemente (Fersenkeile) modulieren.

2 Material und Methoden

Das Einverstandnis der Ethik-Kommission bei der Landesarztekammer Hessen lag
vor. Die acht freiwilligen Probanden (30,1 + 11,9 Jahre, 78 + 13,4 kg, 1,80 + 0,06
m) wurden Uber mégliche Risiken und Nebenwirkungen aufgeklart und gaben ihr
Einverstéandnis schriftlich.

Das Messprinzip des Optic Fiber Transducers basiert auf einer kompressionsbe-
dingten Modulation der Lichtintensitat. Die Optic Fiber wird in Verbindung mit einem
Transducer (Messwandler) zur Ermittlung von Sehnen- und Bandspannungen
eingesetzt. Es besteht eine lineare Beziehung zwischen dem Anstieg der Sehnen-
und Bandspannung und der Lichtintensitat, die durch die Optic Fiber gelangt (Komi
et al., 1996).

Aus dem Therapieschuh wurde dorsal oberhalb der Sohle ein Keil aus der Fersen-
kappe entfernt (Abb. 1), um variabel fersenerhéhende Passteile (3 cm) zwischen
den Untersuchungsbedingungen einfligen zu kédnnen. Damit konnte eine Dorsalfle-
xion im Sprunggelenk variiert werden. Ferner wurde dorsal, oberhalb der Fersen-
kappe, im Bereich der Achillessehnenpolsterung, ein Fenster eingearbeitet, um ei-
nen direkten Zugang fur die Optic Fiber herstellen zu kénnen. Die Stabilitédt des
Schuhs blieb erhalten, indem keine funktionell relevanten Elemente beschéadigt
wurden (Lohrer & Schissler, 2000).

Abb. 1. Der speziell praparierte OrthoTECH®V ario-Stabil-Schuh (von dorsal betrachtet).
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In den Versuchsbedingungen wurde das Gangverhalten bei konstanter Geschwin-
digkeit (v = 3 km/h) unter variabler Dorsalflexion untersucht. Die keilférmigen Ele-
mente des Spezialschuhs wurden sukzessive reduziert. Danach wurde die Mess-
strecke jeweils erneut durchlaufen. Nach Applikation des Spezialschuhs wurde als
Referenzbedingung das BarfuBlaufen untersucht.

Zwischen den einzelnen Gangzyklen wurden bei den jeweiligen Dorsaleinstellun-
gen (Fersenerhdhungen) Belastungswechsel im Stehen analysiert. Hierzu wurden
die Probanden aufgefordert im Stand wechselweise von einem Bein auf das andere
das Koérpergewicht zu verlagern. Das Bein mit implantierter Optic Fiber musste da-
bei auf einer Kraftmessplattform aufgesetzt werden.

Die Versuche wurden kinetisch und kinematisch sowie elektromyografisch (M. gas-
trocnemius med., M. soleus, M. tibialis ant., M. peroneus) registriert.

Die Bodenreaktionskrafte wurden dreidimensional mit einer Kraftmessplattform (Fir-
ma AMTI, MA, USA: Nr. OR6-7-2000) fiir die Teststationen bestimmt.

"ohne Schuh"
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Abb. 2. Darstellung der Verzégerung (time delay) von Optic Fiber Signalen versus EMG (M. gastrocnemius
med. et soleus) beim Gehen ohne und mit voll zugerichtetem Schuh.
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3 Ergebnisse

Da es sich bei der vorliegenden Methode einerseits um eine sehr neuartige techni-
sche Entwicklung handelt, andererseits der untersuchungstechnische Aufbau mit
Wechsel des Schuhs und der Fersenkeile um ein sehr aufwendiges Verfahren han-
delt, ergaben sich in der Analyse der Daten hohe interindividuelle Variationen. Um
die mdgliche Potenz der gewéhlten Methode hier aufzeigen zu kénnen, werden die
Messwerte exemplarisch an einer Versuchsperson referiert.

Der Stabilschuh bewirkt beim Belastungswechsel und beim Gehen eine Spannungs-
reduktion an der Achillessehne. Der mittlere minimale Optic Fiber Messwert (Grund-
spannung der Achillessehne) ist minimal in den Bedingungen in denen die gréte
Dorsalflexion Uber die Fersenkeile eingestellt war. Die Werte erhéhen sich sukzes-
siv bis hin zur Kontrollbedingung (barfu3) (Tab. 1).

Tab. 1. Darstellung der minimalen und maximalen Optic Fiber Signale beim Belastungswechsel und Gehen
unter verschiedenen Bedingungen.

Belastungswechsel Gehen
OFT-Signal [V] OFT-Signal [V]
min max min max
Mit Fersenkeil 0,076 0,565 0,154 0,930
ohne Fersenkeil 0,727 0,788 0,448 1,273
barfuBB 0,839 0,949 0,656 1,285

4 Diskussion

Die Ergebnisse dieses Fallbeispiels zeigen eine entsprechend den Hypothesen
nachweisbare Sehnenspannung, die durch die verschiedenen Zurichtungsmodalita-
ten des Stabilschuhs moduliert ist. Der vollaufgebaute (mit Fersenkeilen) Therapie-
schuh reduziert die Spannung der Achillessehne erheblich, aber nicht vollstandig.
Eine Reduktion der Fersenhéhe induziert einen erheblichen Anstieg hinsichtlich der
Grund- und Maximalspannungswerte. Ein weiterer Spannungsanstieg lasst sich in
der BarfuBBbedingung nachweisen.

Die Tatsache, dass der aktive Beitrag des M. gastrocnemius med. et soleus eine
gemeinsame Endsehne (Achillessehne) passiv spannen, scheint zundchst banal. In
der Literatur jedoch wurde die Erkenntnis, dass elektrische Aktivitaten im Muskel
(EMG) eine Aussage zur entsprechenden mechanischen Spannungsentwicklung
zulassen kontrovers diskutiert (Hof, 1988 und 1997; Solomonow et al., 1990).

Die Spannungsanstiege in der Achillessehne, die mittels Optic Fiber gemessen wur-
den, korrespondieren klar mit den Aktivititen des EMG von M. gastrocnemius med.
et soleus und bestéatigen die Befunde von Finni et al. (2000). Eine Signalverzégerung
der Optic Fiber gegentuber dem EMG des M. gastrocnemius med. et soleus (time
delay) wurde bereits von Komi et al. (1996) dokumentiert. Dieser zeitliche Versatz
kann in der vorliegenden Untersuchung nicht durchgangig bestatigt werden. Prinzi-
piell ist eine Verzdégerung zunachst erklérbar durch den Zeitverlust im Rahmen der
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elektromechanischen Kopplung (tendomuskuldre Spannungsentwicklung erst nach
elektrischer Aktivierung). Die in dieser Untersuchung gezeigte unsystematische Streu-
ung der OFT- gegeniiber der EMG-Kurve von M. gastrocnemius med. et soleus muss
durch weitere, teilweise nicht kontrollierte Randbedingungen erklart werden. Eine
achillare Schwellenspannung zur Induktion eines OFT-Signals wird bei einer zuvor
passiv entspannten Achillessehne (slack) Ianger dauern, als bei einer vorgespannten
Sehne (pretensioning). Wahrend die Entspannung der Achillessehne durch weitere
plantarflektorisch wirksame Muskeln induziert wird, kann die dorsalextensorisch wir-
kende Muskulatur die Achillessehne passiv vorspannen. Im Zusammenhang mit der
jeweiligen Sprunggelenkeinstellung sind so komplexe Interferenzen wahrscheinlich.
Unter Bericksichtigung der dargestellten Limitationen scheint es dennoch mdglich,
in Zukunft weiterfihrende Untersuchungen auf das EMG zur ndherungsweise quali-
tativen Analyse von Spannungen in der Rehabilitation von Achillessehnenverletzun-
gen zu beschrénken. Selbst eine minimalinvasive Untersuchung scheint danach fiir
weitere rehabilitative Fragestellungen nicht erforderlich, zumal der physiologische
Bewegungsablauf durch die Implantation der Optic Fiber beeintrachtigt sein kann.
Fir Untersuchungen zur quantitativen Analyse von Achillessehnenspannungen
werden weitere invasive Messungen notwendig.

5 Zusammenfassung

Die in vivo Achillessehnenspannungsmessungen wurden zur Evaluation der funkti-
onellen Aspekte der Therapie mit dem OrthoTECH® VARIO-STABIL-Schuh durch-
gefiihrt, um daraus Schlussfolgerungen fir die Rehabilitation ziehen zu kénnen. Zur
Spannungsbestimmung wurden Parameter in dynamischer Form unter verschiede-
nen Bedingungen an den Messstationen Belastungswechsel und Gehen erhoben.
Es ergaben sich folgende Befunde:

— Die Achillessehnenspannung ist bei den getesteten rehabilitativen Ubungsfor-
men im komplett aufgebauten Spezialschuh gegeniber der Kontrollbedingung
(barfuB3) reduziert.

— Die Achillessehnenspannung im Stabilschuh ist abhangig vom Vorhandensein
bestimmter konstruktiver Elemente (Fersenkeile) und I&sst sich durch die modu-
lare Bewegungsfreigabe sukzessive erhéhen.

Daneben dokumentierte diese Studie einen hohen Zusammenhang zwischen dem
EMG von M. gastrocnemius med. et soleus und der Achillessehnenspannungsmes-
sung in vivo (OFT). Ob die gezeigten Zusammenhange zwischen EMG und der
intratendindésen Spannungsentwicklung auch fur die postoperative Achillessehne
gelten, muss durch weiterfiihrende Studien geklart werden.
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MICHAEL FROHLICH & DIETMAR SCHMIDTBLEICHER

Belastungsintensitat und Wiederholungszahl in Abhangigkeit
von der Trainingsspezifik im Krafttraining

1 Festlegung der Belastungsintensitéat im Krafttraining

Betrachtet man sich die Literatur zur Methodik des Krafttrainings sowie zur Trai-
ningssteuerung so werden, bezogen auf die isometrische und/oder konzentrische
Maximalkraft, zur Dosierung der Belastungsintensitat in der Regel prozentuale An-
gaben bzw. Wiederholungszahlen angegeben (vgl. Ehlenz, Grosser & Zimmer-
mann, 1998). Nach Martin, Carl und Lehnertz (1993, 93) wird die Belastungsinten-
sitét im Krafttraining bestimmt durch:

— die GréBe des Impulses (Ns) einer Ubungsform

— Prozent der konzentrischen Maximalkraft (1-RM)

— Prozent der isometrischen Maximalkraft (MVC)

— die Impulsqualitat bei einer Ubungsform (bei Spriingen, Wiirfen etc.: maximal,
submaximal)

Nach den Ausfihrungen von Zatsiorsky und Kulik (1965) dienen, wenn die Be-
stimmung der Maximalkraft mit Schwierigkeiten verbunden ist, die Wiederholungs-
zahlen zur alleinigen Festlegung der Belastungsintensitat! auf submaximalen In-
tensitatsstufen. Zatsiorsky (1996, S. 108) schreibt hierzu:

,Die Anzahl an Wiederholungen pro Serie ist das verbreitetste MaB fiir die Ubungsintensitat in

Situationen, in denen die Maximalkraft Fmm nicht bestimmt oder nur mit Schwierigkeiten be-

stimmt werden kann, beispielsweise bei Sit-ups.“
Eine implizite und explizite Zuordnung von Belastungsintensitat und Wiederho-
lungszahl scheint jedoch nach neueren Erkenntnissen nicht gerechtfertigt zu sein
(vgl. Frohlich, Schmidtbleicher & Emrich, 2002; Hoeger u.a., 1990). Zum derzeiti-
gen Forschungsstand konnte der Einfluss der beteiligten Muskelgruppe, der ver-
wendeten Trainingstbung, des Trainingszustandes, des Geschlechtes, des Maxi-
malkraftniveaus sowie die Anzahl an Serien identifiziert werden (vgl. Buskies, 1999;
Fleck & Kraemer, 1997; Hoeger u.a., 1987; Frohlich u.a., 2001). Abgeleitet daraus
folgte die Formulierung der Fragestellung: Wie gestaltet sich das Verhaltnis von Be-
lastungsintensitat (% 1-RM) und Wiederholungszahl in Abhangigkeit von der Trai-
ningsspezifik (eher schnell- bzw. explosivkraftorientiertes Krafttraining versus eher
Kraftausdauertraining) Gber mehrere Serien? Da die Variabilitdt von Belastungsin-
tensitat und Wiederholungszahl im oberen Intensitatsbereich (> 85 % 1-RM) weni-
ger stark ausgepragt ist als im unteren Intensitatsbereich (< 70 % 1-RM), nimmt die
vorliegende Studie hierauf Bezug (vgl. Hoeger u.a., 1990).

1 Mayhew, Ball und Arnold (1989) schlieBen von der submaximalen Belastungsintensitat auf das 1-RM.
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2 Methodik

An der empirischen Untersuchung nahmen insgesamt 39 Probanden teil. Eine un-
spezifisch trainierte Gruppe von Freizeitsportlern (N=13) sowie zwei Gruppen von
Leistungssportlern2. Die Gruppe der Leistungssportler3 bestand aus schnell- bzw.
explosivkraftspezifisch trainierten Leichtathleten (N=13) und kraftausdauerspezi-
fisch trainierten Ringern (N=13). Die Leistungssportler hatten nationales und inter-
nationales Leistungsniveau. Die anthropometrischen Daten sind in Tabelle 1 dar-
gestellt. Die Leichtathleten und Ringer betrieben regelméaBig Sport, die Freizeit-
sportler zu 85%. Die Anzahl der Trainingseinheiten pro Woche fir die teilnehmen-
den Probanden ist in Tabelle 2 wiedergegeben.

Tab. 1. Anthropometrische Daten der Probanden sowie konzentrische Maximalkraft (1-RM) und Relativkraft
(1-BM/KG) in Kilogramm bei der Ubung Bankdriicken.

Alter GroBe Gewicht 1-RM [kg] 1-RM/KG
Freizeitsportler 354176 179,5+5,7 76,3+5,7 70,0+ 10,1 0,9+0,1
Leichtathleten 26,1+7,6 183,5 £ 10,0 84,6 +14,7 105,4 £ 22,1 1,2+0.2
Ringer 253+10,6 175,0 £ 8,8 779+16,1 94,0+ 16,4 1,2+0.2
Tab. 2. Anzahl der Trainingseinheiten pro Woche fiir die Freizeitsportler, Leichtathleten und Ringer in Absolut-
und Prozentwerten.
Trainingshéaufigkeit/Woche Freizeitsportler Leichtathleten Ringer
1-3 mal 8 (72,7 %)
3-5 mal 2 (18,2 %) 5 (38,5 %) 7 (53,8 %)
5-7 mal 1(9,1%) 6 (46,1 %) 5 (38,5 %)
7-10 mal 2 (15,4 %) 1.(7,7 %)

Ausgehend vom 1-RM sollten alle Probanden, nach einer Lern- und Gewdhnungs-
phase (2 Termine) bei 60 % 1-RM (iber sechs Serien bei der Ubung Bankdriicken
an einer handelsublichen Multipresse so viele Wiederholungen als mdéglich realisie-
ren. Innerhalb der Serie sollte eine Ausbelastung stattfinden. Die Serienpause lag
bei einer Minute. Griffbreite, Hubhéhe sowie Bankposition wurden protokolliert und
Uber die einzelnen Serien konstant gehalten.

3 Ergebnisse

Die konzentrische Maximalkraft (1-RM) und die Relativkraft (1-RM/KG) unterscheiden
sich hoch signifikant zwischen den Gruppen [F(2; 36) = 14,77; p < 0,001; n° = 97,3 %]

2 Da die Versuchsgruppen bzw. Probanden bei trainingswissenschaftlichen Felduntersuchungen meist
aus regionalen (Leistungssportler aus dem Umfeld des Olympiastltzpunkt Rheinland-Pfalz/Saarland),
O6konomischen (13 Probanden pro Gruppe) oder trainingsbedingten Griinden eine Auswahl darstellen
und in den seltensten Fallen randomisiert werden, wird die Reprasentativitat in Bezug auf die interessie-
rende Grundgesamtheit oft beeintrachtigt (vgl. HOHMANN 1999, 22).

3 Kriterien fiir die Gruppe der Leichtathleten und Ringer: Relativkraft > 1 Kilogramm pro Kilogramm Korperge-
wicht beim Bankdriicken, regelmaBiges Krafttraining pro Woche, regelméBiges Krafttraining fir die Brust-
muskulatur, Zugehdrigkeit zu einem Landes- oder Bundeskader bzw. Mitglied in der Bundesliga, mehrmali-
ges leistungsorientiertes Training pro Woche, Beantwortung der Frage ,treiben Sie Leistungssport‘ mit ja.
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bzw. [F(2; 36) = 21,64; p < 0,001; n°=97,3 %] (vgl. Tab. 1). Ausgehend von 60% 1-RM
kommt es zu einer hoch signifikanten Reduktion der realisierten Wiederholungszah-
len Uber die Serien [F(s; 10) = 864,77; p < 0,001; n* = 98,9 %] wobei sich die reali-
sierten Wiederholungen sehr signifikant zwischen den Gruppen [F; 3¢) = 5,69; p <
0,01; m* = 72,7 %] unterscheiden (vgl. Abb. 1 und Tab. 3).

25 1 O Freizeitsportler
l O Leichtathleten
20 + !
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Abb. 1. Anzahl der realisierten Wiederholungen bei 60% 1-RM (iber sechs Serien bei Freizeitsportlern, Leicht-
athleten und Ringern.

Tab. 3. Anzahl der bewéltigten Wiederholungen bei 60% 1-RM sowie der prozentuale Anteil der Wiederho-
lungen in den Serien 2-6 in Relation zur Serie 1 bei allen 39 Probanden (& + s aus Rohdaten).

Wdh. Serie 1 Serie 2 Serie 3 Serie 4 Serie 5 Serie 6
Ets 21,3+3,4 82+22 54+1,8 47+1,7 45+14 43+1,4
Ets 100% 38,8+9,5% | 25,9+9,5% | 22,6+9,3% | 21,4+6,9% | 20,5+ 6,6%

Wie aus Tabelle 3 zu entnehmen ist, kommt es zu einer sehr deutlich ausgepragten
Reduktion der Wiederholungszahlen uber die einzelnen Serien. Hierbei ist die Re-
duktion innerhalb der ersten drei Serien auffallig, wahrend in den Serien 4-6 ein
~Wiederholungszahlplateau® erreicht wird. Die prozentuale Verringerung betragt
bspw. von der Serie 2 zu Serie 1 ca. 61%, von Serie 3 zu Serie 1 ca. 74% und pen-
delt sich ab der 4. Serie bei ca. 80% ein.

Post hoc Einzelvergleiche (Scheffé-Test) ergaben, dass sich die Freizeitsportler
von den Ringern [p < 0,05] und die Leichtathleten von den Ringern [p < 0,05] unter-
scheiden. Ein statistischer Unterschied zwischen den Freizeitsportlern und den
Leichtathleten besteht nicht [p = 0,83]. Um den Gruppenunterschied bei gleicher
prozentualer Belastung zu verdeutlichen, sind in Tabelle 4 die prozentualen Diffe-
renzen zwischen den einzelnen Gruppen dargestellt. So realisieren bspw. in der 3.
Serie die Leichtathleten 13,8% mehr Wiederholungen als die Freizeitsportler. Die
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Gruppe der Ringer realisieren im Mittel 51,7% mehr Wiederholungen als die Frei-
zeitsportler und 33,3 % mehr als die Leichtathleten.

Tab. 4. Prozentualer Unterschied in der Anzahl der bewdltigten Wiederholungen tber die 6 Serien zwischen
den Freizeitsportlern (FZ), Leichtathleten (LA) und Ringern (RI).

Serie 1 Serie 2 Serie 3 Serie 4 Serie 5 Serie 6
FZ<LA 1,9% 13,0% 13,8% 0% -1,9% 8,2%
FZ <RI 8,2% 34,8% 51,7% 49,0% 34,0% 36,7%
LA <RI 6,2% 19,2% 33,3% 49,0% 36,5% 26,4%

3 Diskussion

Uber die einzelnen Serien kommt es zu einer Reduktion der Wiederholungszahlen
wobei der Wiederholungszahlbereich fir die spezifischen Trainingsmethoden (hier
Kraftausdauertraining, bspw. 20-25 Wdh.) verlassen wird (vgl. Fréhlich, Schmidt-
bleicher & Emrich, 2002). Detailliert betrachtet konnte die kraftausdauerspezifisch
trainierte Gruppe der Ringer in dem fur die Kraftsausdauer relevanten Trainingsbe-
reich von 60% 1-RM, signifikant mehr Wiederholungen uber alle sechs Serien be-
waltigen als die beiden anderen Gruppen. Die schnellkraft- bzw. explosivkraftspezi-
fisch trainierte Gruppe der Leichtathleten bewaltigte etwa die gleiche Anzahl an
Wiederholungen bei 60% 1-RM Uber die Serien wie die Gruppe der Freizeitsportler.
Geht man davon aus, dass spezifische Trainingsreize zu spezifischen Adaptationen
fuhren (Specific Adaptations to Imposed Demands principle SAID) sind die gefun-
den Ergebnisse nicht nur plausibel, sondern geradezu das Wesen des jeweiligen
Trainings (vgl. Sale & MacDougall, 1981; Semmler & Enoka, 2000). Wéhrend Rin-
ger ein GroBteil des Krafttrainings im Kraftausdauerbereich absolvieren (vgl. Hase-
gawa u.a., 2002) bzw. die Sportart Ringen generell zu den kraftausdauerorientier-
ten Sportarten zahlt, zielt das Krafttraining bei Leichtathleten in der Regel auf eine
Verbesserung der Schnelligkeit bzw. der Schnell- und/oder Explosivkraft ab (vgl.
Rahmentrainingsplan des DLV, 1993). Hierbei kommen verstarkt Maximalkrafttrai-
ningsmethoden zur VergréBerung des Muskelquerschnitts bzw. zur Verbesserung
der willktrlichen Aktivierungsfahigkeit zur Anwendung (vgl. Schmidtbleicher, 1992).
Das heif3t, bei den spezifischen Trainingsmethoden der Leichtathleten ist die Belas-
tungsintensitat deutlich héher (ca. 75-95%) und die Wiederholungszahl in der Serie
ist reduziert (ca. 5-10 Wiederholungen) wobei die Serienpause wiederum verlangert
ist (> 2-3 Minuten). Vergegenwartigt man sich diese spezifischen Adaptationen, so
verwundert es nicht, dass die Gruppe der Ringer einen gestreckteren Kurvenverlauf
speziell ab der 3. Serie produziert und, dass sich die Gruppe der Freizeitsportler
(kein spezifisches Krafttraining) Uber die Serien den Wiederholungszahlen der
Leichtathleten annéhert. Bereits 1993 wurde von Bayer und Ramlow auf die ausge-
sprochene Variabilitadtsspezifik des Zusammenhangs von gehobener Last und még-
licher Wiederholungszahl hingewiesen, wobei sich insbesondere fir Ausdauersport-
ler ein wesentlich gestreckterer Kurvenlauf zeigt. Selbst Zatsiorsky (1996, S. 108)
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weist darauf hin, dass keine feste Beziehung zwischen der GréBe der gehobenen
Last (als prozentuales Verhaltinis von Fmy bei relevanten Bewegungen) und der
Wiederholungszahl bis zum Abbruch RM besteht. Vielmehr variiert dieses Verhéltnis
bei verschiedenen Sportlern und Bewegungen. Ferner ist festzustellen, dass ein be-
stimmter Prozentsatz von 1-RM bei verschiedenen Hebeleistungen nicht immer der
gleichen Anzahl von Wiederholungen bis zum Abbruch entspricht (Zatsiorsky, 1996,
S. 108). So ist zu vermuten, dass die mdgliche Anzahl an Wiederholungen fiir eine
feste prozentuale Belastungsintensitat typabhangig ist (Schnellkrafttyp vs. Ausdauer-
typ) und vom Trainingszustand (eher Schnell- bzw. Explosivkraft vs. Kraftausdauer)
beeinflusst wird. Reslimierend kann man Hohmann, Lames und Letzelter (2002, S.
240) fur den Bereich der Belastungssteuerung im Krafttraining nur beipflichten:

,Globale Empfehlungen zu Trainingsintensitaten auf der Basis maximal moglicher Wiederho-
lungszahlen sind also nicht seriés auszusprechen.”
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KUNO HOTTENROTT & OLAF HOOS

Belastung und Beanspruchung beim Lauf in frischem und
ermiudetem Zustand

1 Problem- und Fragestellung

Eindeutiges Kennzeichen der Ermiidung wéhrend sportlicher Belastung ist die Ab-
nahme der Leistung bzw. Geschwindigkeit. Ermudungserscheinungen treten jedoch
bereits bei unveranderter Leistungsabgabe auf, die der Sportler auf vielfaltige Wei-
se zu kompensieren versucht und vielfach Ursache von Uberbeanspruchungen und
Verletzungen sind. Ziel dieser Studie ist es, die Phase der kompensierbaren Ermi-
dung, in der trotz steigender physisch-psychischer Beanspruchung die Laufge-
schwindigkeit aufrecht erhalten wird, hinsichtlich leistungsphysiologischer, kinema-
tischer, mechanischer und neuromuskuléarer Verdnderungen unter Berucksichti-
gung spezieller Leistungsvoraussetzungen zu analysieren. Die Ergebnisse sollen
zur weiteren Aufhellung der Belastungs-Beanspruchungs-Problematik beim Laufen
unter Ermidungseinfluss beitragen.

2 Probanden und Methodik

Fur die experimentellen Untersuchungen wurden 24 Ausdauersportler rekrutiert:

— Inline Skater (n = 6) aus dem A- und B-Bundeskader der Inline Skater;

— Triathleten (n = 6) aus der Bundesliga- und Bundeskadermannschatft;

— Langstreckenlaufer (n = 6) mit einer Leistung unter 33 min im 10-km-Lauf;
— Jogger (n = 6) aus einer Gruppe regelmaBig trainierender Freizeitlaufer.

Alle 24 Ausdauersportler absolvierten eine auf die Leistungsféhigkeit des Einzelnen
abgestimmte Ermudungsbelastung bestehend aus einem Laufbandstufentest, (Be-
ginn 2,8-3,3 m/s, Steigerung alle 3 min um 0,56 m/s, Pause 1 min, 0° Neigung),
einem unmittelbar folgenden Radstufentest (Beginn 100 Watt, Steigerung alle 3 min
um 20 Watt, 90 U/min) und einem 2. Laufbandstufentests mit analogem Belas-
tungsschema. Die Pausen zwischen den Stufentests betrugen finf bzw. eine Minu-
te beim 2. Wechsel. Erfasst wurden fortwahrend die Herzfrequenz (POLAR Electro)
und die Atemgase (METAMAX) sowie nach jeder Belastungsstufe die Laktatkon-
zentration (EPPENDORF). Die EMG-Aktivitdt von sechs Skelettmuskeln der unte-
ren Extremitéat sowie kinematische und pedografische Kenngré3en wurden simultan
in der letzten Minute Uber eine Dauer von 5 sec (in Einzelfallen Gber 30 s) gemes-
sen (Tab.1).
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Tab. 1. MessgréBen, eingesetzte Messsysteme sowie Frequenz, Zeitpunkt und Dauer der Messungen im
Laufband- und Radergometer-Stufentest (GA: M. gastrocnemius (caput medialis), TA: M. tibialis an-
terior, VM: M. vastus medialis, VL: M. vastus lateralis, RF: M. rectus femoris, BF: M. biceps femoris).

MessgréBen / Messsystem Laufband-Stufentest

Messung: einbeinig mit 100 Hz
Zeitpunkt: nach 2:30 min auf jeder Belastungsstufe
Messdauer 5 s (tlw. 30 s)

FuBdruckverteilung
(Novel Pedar)

Messung: einbeinig mit 1000 Hz

EMG Muskeln: TA, GA, VM, VL, RF, BF

(Biovision) Zeitpunkt: nach 2:30 min auf jeder Belastungsstufe
Messdauer 5 s (tlw. 30 s)

Messung: einbeinig mit 1000 Hz
Goniometrie Kniegelenk (tiw. Sprung- u. Hiiftgelenk)
(Penny & Giles und Biovision) Zeitpunkt: nach 2:30 min je Stufe
Messdauer 5 s (tlw. 30 s)

Die Datenverarbeitung wurde wie folgt vorgenommen:

— Leistungsphysiologie: Auf jeder Geschwindigkeitsstufe wurde der Mittelwert der
Herzfrequenz und Sauerstoffaufnahme aus den Werten der letzten Belas-
tungsminute berechnet. Aus dem arteriellen Ohrblut wurde mittels der PAP-
Methode die Laktatkonzentration bestimmt.

— Goniometrie und Pedografie: Die gemessenen Rohdaten wurden auf Artefakte
Uberprift. Dabei wurde der Schwellwert zur Schritterkennung manuell auf 60 N
+ 5% festgesetzt. Die Daten wurden anschlieBend schrittweise separiert, trans-
formiert und mit der systemzugehérigen Software Novel Win (Novel®, Minchen)
weiterverarbeitet. Gruppiert wurden jeweils 4 aufeinanderfolgenden Schritte.

—  Elektromyografie: Die EMG-Rohsignale wurden mit dem Softwareprogramm Z2°
(Steppat, Frankfurt) erfasst und auf mogliche Artefakte untersucht. Mit einem
speziell entwickelten ,ZyklusProgramm® auf objektorientierter Basis (Microsoft
Visual Basic 5.0°) wurden die kinematischen, pedografischen und elektromyo-
grafischen Messdaten unter Berlicksichtigung der Angaben von Basmajian und
De Luca (1985) und Hermens et al. (1996) weiterverarbeitet.

Die deskriptive und inferenzstatische Analyse erfolgte mit SPSS (V. 10.0). Mittels
einfacher Varianzanalysen (ANOVA) und dem t-Test fir abhangige Stichproben
wurden Mittelwerte auf Unterschied geprift. Flr nicht normalverteilte Daten wurde
der Wilcoxon-Test (U-Test) herangezogen. Das Signifikanzniveau fur eine statisti-
sche Entscheidung wurde auf p < 0,05 festgelegt.

3 Ergebnisse

Leistungsphysiologische Beanspruchung: Nach den Lauf- und Radvorbelastungen
erhdhen sich im 2. Laufbandstufentest (miide) bei gleicher Geschwindigkeit (v3 =
4,2 m/s) im Vergleich zum 1. Laufbandstufentest (frisch) Herzfrequenz und Laktat
hoch signifikant und die Sauerstoffaufnahme bleibt unverandert (Tab.2).
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Tab. 2. Mittelwerte und Standardabweichung (n = 24) einzelner leistungsphysiologischer Parameter im

frischen und miiden Zustand bei gleicher Laufbandgeschwindigkeit (v3 = 4,2 m/s).

Geschwindigkeit v3 = 4, 2 m/s Frisch Miide Sig.
Herzfrequenz (min-1) 166,0 £ 11,7 175,0 + 13,1 p<0,01
Laktat (mmol/l) 24+1,0 3,7+1,3 p<0,01
Sauerstoffaufnahme (ml/kg/min)) 53,2+5,5 53,0+4,1 n.s.

Bewegungsstruktur (Schrittzyklusparameter): Im miden Zustand nehmen im Ver-
gleich zum frischen Zustand bei gleicher Laufbandgeschwindigkeit die Stutzzeit
sowie die Zyklusdauer zu, die Zyklusfrequenz ab, die Knieflexion beim initialen Bo-
denkontakt und im Mittelstiitz zu, die maximale Kniewinkelgeschwindigkeit in der
vorderen und hinteren Stltzphase (VST) zu und in der hinteren Schwungphase
(HSW) ab (Tab. 3). Die Veranderungen sind auf der 3. Belastungsstufe relativ und
absolut héher als auf den vorangehenden Laufstufen.

Tab. 3. Mittelwerte und Standardabweichung (n = 24) einzelner Schrittzyklusparameter im frischen und
miiden Zustand bei gleicher Laufbandgeschwindigkeit (v3 = 4,2 m/s).

Geschwindigkeit v3 = 4, 2 m/s Frisch Miide Sig.

Stiitzzeit (ms) 224 + 26 232+ 28 P < 0,01
Zyklusfrequenz (Hz) 1,44 £ 0,08 1,40 £ 0,07 P < 0,01
Zykluslange (m) 2,92+0,14 2,99+0,16 P < 0,01
Knieflexion (Ground contact) (°) 164,6 + 6,6 161,0 + 8,1 P <0,05
Max. Knieflexion (Mittelstiitz) (°) 136,2+7,5 132,5+9,0 P <0,05
Knieextension (Toe off) (°) 171,9,1+4,3 168,0 + 6,2 P <0,05
Max. Knieflexion (VST) (7s) 325,6 + 30,1 359,7 +24,2 P < 0,05
Max. Knieextension (HST) (7s) 224,3 +37,7 254,9 + 35,4 P <0,05
Max. Knieflexion (HSW) (7s) 421;,8 + 47,7 374,2+42,9 P < 0,05
Max. Knieextension (VSW) (7s) 403,7 + 53,7 410,4 + 60,1 n.s.

Mechanische Belastung: Beim Vergleich der mittels der Pedografie erhobenen
Werte ergeben sich keine statistisch nachweisbaren Mittelwertunterschiede im fri-
schen und muden Zustand bezlglich des Gesamtimpulses, der vertikal zur Sohle
wirkenden Gesamtkrafte und der maximalen Druckwerte (Tab. 4).

Tab. 4. Mittelwerte und Standardabweichung (n = 24) von Impuls, Vertikalkraft und Druck im frischen und
miiden Zustand bei gleicher Laufbandgeschwindigkeit (v3 = 4,2 m/s).

Geschwindigkeit v3 = 4, 2 m/s Frisch Miide Sig.
Impuls (in-shoe) (% BW-s) 27,8+43 27,7+4,4 n.s.
Vertikalkraft (in-shoe) (% BW) 217,2+27,9 224,3+ 31,2 n.s.
Druck (in-shoe) (N/cm?) 35,0+ 4,3 36,2+ 4,6 n.s.

Eine Analyse der Druckverteilung in 9 anatomischen FuBzonen entsprechend den
Vorgaben von Bontrager et al. (1997) zeigt eine signifikante Erhéhung des Druckes
auf der letzten Belastungsstufe im Bereich des FuBbogens (MA, LA) und hoch signifi-
kant erhéhte Werte im Bereich der Ferse (MH, LH) (Abb. 1, links). Die Veranderungen
in der Druckverteilung werden auch im Druck-Zeit-Verlauf deutlich (Abb. 1, rechts).
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Abb. 1. Druckverteilung im frischen und miiden Zustand bei gleicher Laufgeschwindigkeit (v3 = 4,2 m/s) in
einzelnen FuBzonen (links) und beispielhaft im Druck-Zeit-Verlauf (rechts). Legende: LH: laterale
Ferse (heel), MH: mediale Ferse, LA: laterale FuBwélbung(arch), MA: mediale FuBwdlbung, LM: la-
terale MittelfuBknochen (metatarsal), MIM: mittlere MittelfuBknochen, MM: mediale Mittelfu3kno-
chen, GT: GroBzehe (great toe), ST: Kleinzehen (small toes).

Neuromuskuldre Aktivitdt: Die Muskelaktivitat steigt mit Erhéhung der Laufbandge-
schwindigkeit in allen Phasen des Laufzyklus an, wobei der Aktivitdtsanstieg so-
wohl in den einzelnen Laufphasen als auch zwischen den sechs abgeleiteten
Beinmuskeln unterschiedlich stark ausfallt. Im ermideten Zustand nimmt die Aktivi-
tat der Beinextensoren (VM, VL, RF, GA) signifikant in der Phase der Voraktivie-
rung (100 ms vor Bodenkontakt) und der vorderen Stltzphase zu, wahrend die
Beinflexoren (TA, BF) keine Verdnderungen zeigen (Abb. 2).

Voraktivierung (100 ms) Vordere Stltzphase
3504 s o 350 o *k

300+ 300+

250 250

200+ 2004

1504 100% =

3,3m/s

%AEMG
% AEMG

100+

50

TA GA BF VL VM RF

Abb. 2. Mittlere relative Verdnderungen der zeitnormierten neuromuskuldre Aktivitdt (% AEMG) fir sechs
Beinmuskeln in der Phase der Voraktivierung (100 ms vor Bodenkontakt) und in der vorderen Stiitz-
phase beim Laufen im frischen Zustand (helle Sdulen) und miiden Zustand (dunkle Sadulen) mit glei-
cher Laufbandgeschwindigkeit (v3 = 4,2 m/s), normiert auf die 1. Geschwindigkeitsstufe v1 (3,3 m/s)
=100%, (n =24, *p < 0,05, **p <0,01).
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4 Diskussion

Die Ergebnisse stutzen die Erkenntnis, dass unter Ermidung die Stutzzeit beim
Laufen zunimmt (Gollhofer et al., 1989; Dutto & Smith, 1999). Darlber hinaus zei-
gen die Ergebnisse einen Ermiidungseinfluss auf die kinematischen GréBen: die
signifikant héhere Knieflexion und Kniebeugegeschwindigkeit in der vorderen
Stltzphase lassen auf eine veradnderte mechanische Beanspruchung visko-elas-
tischer Strukturen schlieBen. Laufbelastungen im ermiideten Zustand scheinen die
Streckmuskulatur stérker als die Beugemuskulatur zu beanspruchen. Es wird davon
ausgegangen, dass die muskuldre Aktivitdtsdysbalance bei weiterer Ermidung zu
nimmt und langfristig Verdnderungen in der Kérperstatik und Bewegungsstruktur
hervorruft, sofern kein Ausgleich geschaffen wird. Die Ergebnisse erlauben zu dem
eine Aussage zu den Kompensationsmechanismen bei gleichbleibender duBerer
Belastungsvorgabe (Laufbandgeschwindigkeit) und zunehmender Ermidung. Es
lassen sich drei Phasen unterscheiden: Die erste Phase ist durch einen Anstieg der
physiologischen Beanspruchungsparameter gekennzeichnet, die Bewegungsstruk-
tur ist unveréndert und stabil. In der zweiten Phase nimmt die physiologische Be-
anspruchung weiter zu und es zeigt sich eine instabile reversible Bewegungsaus-
fuhrung. In der dritten Phase hat sich bei grenzwertiger organischer Beanspru-
chung die Bewegungsstruktur irreversibel verédndert. Eine verdnderte Bewegungs-
struktur in Ermudung erhéht nicht nur das Sturz- und Verletzungsrisiko, sondern
begunstigt Uberbeanspruchungen auf Grund der andersartigen und in der Regel
héheren Anforderungen an das Stiitz- und Bewegungssystems.
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CHRISTIANE BOHN, GONG BING SHAN, THOMAS KORFF & KLAUS NICOL

Laufen mit Oberschenkelprothesen im Alltag —
sinnvoll oder schadlich?

1 Einleitung

Die Fahigkeit, mit einer Alltagsprothese nicht nur gehen sondern auch laufen zu
kdnnen, ermdglicht Amputierten eine gréBere Mobilitdt und kann somit zu einer
Verbesserung der Lebensqualitadt fihren. Mit der Prothese beschleunigen und
bremsen zu kdnnen bietet nicht nur einen gréBeren Komfort, sondern auch Sicher-
heit in Alltagssituationen, z.B. beim Erreichen eines 6ffentlichen Verkehrsmittels
oder im StraBenverkehr. Deshalb steht in der folgenden Untersuchung die Frage-
stellung im Vordergrund, ob es Oberschenkelamputierten méglich ist, mit ihrer All-
tagsprothese Laufbewegungen durchzufiihren. In Anlehnung an die Kriterien von
Hennig und Lafortune (1991) wird zusétzlich analysiert, ob durch das Laufen biolo-
gische Strukturen geschadigt werden kdnnten, was als mdégliche Kontraindikation
zu diskutieren wére.

2 Methodik

An der Studie nahmen insgesamt sechs Probanden mit einer Oberschenkelampu-
tation teil. FUr alle Probanden war es der erste Versuch, mit ihrer Alltagsprothese
zu laufen. Der Versuch wurde dann als Lauf gewertet, wenn eine Flugphase zu er-
kennen war. Mittels einer dreidimensionalen Kraftmessplattform (Gesamtflache von
240x80 cm?) wurden Bodenreaktionskréafte in vertikaler, longitudinaler und transver-
saler Richtung mit einer Messfrequenz von 1000 Hz erfasst. Es erfolgte die Aus-
wertung der vertikalen Kraftmaxima und Kraftraten sowie der Vertikal- und Horizon-
talimpulse.

Zwei Hochfrequenzkameras (zeitliche Auflésung 250 Hz) ermdglichten die syn-
chrone Erfassung beider Kérperhélften der Probanden in der Sagittalebene, so
dass Gelenkwinkelverlaufe, -geschwindigkeiten und -beschleunigungen von Huft-,
Knie- und FuBgelenk der erhaltenen und der Prothesenseite ermittelt wurden. Aus
den kinematischen Daten erfolgte die Berechnung des Gesamtkdrperschwer-
punkts.

3 Ergebnisse

Allen Probanden gelang es bereits im Erstversuch mit ihren Prothesen zu laufen,
wobei die Laufgeschwindigkeit interindividuell zwischen 1,9 m/s und 4,9 m/s variierte.
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Diese Geschwindigkeiten kdnnen typischerweise beim Joggen gemessen werden.
Die Maxima der vertikalen Bodenreaktionskrafte beider Beine (Abb. 1) entsprechen
fur die Probanden A, B und | ebenfalls Kréaften, die fir einen Joggingschritt typisch
sind, bei den Probanden E und G erreichten die Kraftmaxima jedoch Werte, die
von Baumann und Schwirtz (1986) fir den Sprintlauf ermittelt wurden und die im
Einzelfall 5 G (G: Kérpergewicht) Uberschritten (Abb. 2).
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Abb. 1. Maxima der vertikalen Bodenreaktionskraft beider Beine in Abhéngigkeit von der Laufgeschwindigkeit.
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Abb. 2. Bodenreaktionskréfte im Lauf fir die Prothesenseite (Schritt1) und die erhaltene Seite (Schritt 2),
v=4,9m/s.

4 Diskussion

Die gemessenen Kraftraten im Bereich von 220 G/s bis 600 G/s sind deutlich hoé-
her, als bei den ermittelten Laufgeschwindigkeiten zu erwarten. Natrup (1997) er-
fasste bei nicht amputierten Laufern mit einer Laufgeschwindigkeit von 4,5 m/s etwa
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70-80 G/s. Proband A erreichte dazu im Vergleich bereits mit einer Laufgeschwin-
digkeit von 2,5 m/s die dreifache, Proband G mit etwa der gleichen Laufgeschwin-
digkeit von 4,9 m/s die achtfache Kraftrate. Das diesbeziiglich ermittelte Kraftmaxi-
mum von 5 G entspricht den durchschnittlichen Kraftmaxima, die van Husen, Pei-
kenkamp und Nicol (2001) bei Landungen nach Sprungwurf im Handball oder
Schmetterschlag im Volleyball ermittelten. Bei allen Probanden waren sowohl die
Kraftmaxima als auch die Kraftraten bzgl. des erhaltenen Beins héher als auf der
Prothesenseite. Nach dem Paradigmenwechsel von Nigg (2001) kénnten die auftre-
tenden groBBen Krafte auch als Regelungssignal fur eine Bewegungssteuerung fir
den nachsten Schrittzyklus und damit als Voraussetzung zu zukunftiger geringerer
Beanspruchung interpretiert werden. Die hohen Krafte traten jedoch regelmaBig
Uber mehrere Schrittzyklen und Laufe auf. Es kann daher vermutet werden, dass
sie zu einer Uberlastung der passiven Strukturen des Bewegungsapparates fiihren,
wenn sie die Beanspruchbarkeit des Knochengewebes Uberschreiten.

5 Ausblick

In der Untersuchung zeigte sich eine mégliche Uberlastungstendenz passiver
Strukturen der unteren Extremitéat fiir eine kleine Stichprobe. Weiterfihrende Stu-
dien fiir eine gréBere Klientel sind daher zur Uberpriffung dieser Tendenz nétig.
Ebenso sollte Gberprift werden, ob sich die Probanden an das neue Bewegungs-
muster Lauf adaptieren und somit die bei den Anfédngern auftretenden Belastungen
reduziert werden kénnen, insbesondere nach einem speziellen Lauftraining. Dies-
bezlgliche Langzeitenstudien sind anzustreben.
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CLAUS BURGER, HARALD ZEHETGRUBER, THOMAS ANGELI &
ALEXANDER GIUREA

Intraoperativ retropatellare Druckkréfte vor, wahrend und nach
der Implantation einer Knietotalendoprothese

1 Rationale

Die zementfrei implantierte totale Knieendoprothese (TEP) stellt ein erfolgreiches
und international etabliertes Verfahren zur operativen Therapie der primé&ren und se-
kundaren Gonarthrosen dar. Verbesserungen im Prothesendesign und der Implanta-
tionstechnik haben Uberlebensraten der tibialen und femoralen Komponenten von 90
bis 98% bei 10 bis 18 Jahresnachuntersuchungen gezeigt (Buchel et al., 1990; Co-
lizza et al., 1995; Dennis et al., 1992; Malkani et al., 1995; Vince et al., 1989).

Durch diese langeren Uberlebensraten, haben Komplikationen im Bereich des patel-
laseitigen Gleitflaichenersatz, wie aseptische Lockerungen, exzessiver Polyethylen-
Abrieb, Patellafrakturen, Instabilititen und therapieresistente vordere Knie-Schmer-
zen an Bedeutung zugenommen.

Ein Teil dieser Patienten weist therapieresistente, retropatellare Schmerzen auf. In
der internationalen Literatur wird von bis zu 34% Revisionsoperationen wegen Pa-
tella-Komplikationen nach Knietotalendoprothesen-Operationen berichtet (Berry et
al., 1993). Aufgrund dieser hohen Komplikationsraten, wurde der priméare Patellaer-
satz im Rahmen der endoprothetischen Versorgung bei Patienten mit gering arthro-
tisch veranderten Patellagelenksflachen und fehlender Patellasymptomatik in Frage
gestellt (Berry et al., 1993; Barrak et al., 1997).

Die Ursachen fiir die retropatellare Symptomatik kénnen auf zahlreiche Faktoren
zuruckgefuhrt werden, neben einer grundlegend veranderten Patellakinematik wer-
den auch vermehrte patellare Druckbelastungen als Ursache diskutiert. Ein Verkip-
pen der Patella als auch ein gréBeres patellares Offset (Distanz zwischen Patella
und Femuroberflache) waren dabei anzufiihren. Dies kann wiederum, wenn die
mechanische Belastbarkeit des Knorpels (berschritten wird, zu einer Zerstérung
der Knorpeloberflache flhren.

Der Mechanismus aus Anderung der biomechanischen Gelenkseigenschaften und
einem damit verbundenen Druckanstieg auf die Patellagelenksflache konnte in meh-
reren Studien durch in vitro Messungen an Leichenmodellen bereits gezeigt werden.
Bei diesen Messungen wurden von den Autoren zum Teil sehr unterschiedliche
Messanordnungen verwendet, wodurch auch sehr divergente Ergebnisse vorliegen.
Schwachpunkt dieser im Labor an Leichenpraparaten durchgefiihrten Messungen
sind die konstante und maschinell ausgeubte Zugbelastung, die nicht der dynami-
schen Muskelbelastung entspricht. Weiteres bleibt an diesen Leichenpréparaten
der Einfluss der Weichteilspannung véllig unbertcksichtigt.
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2 Ziel der Studie

Im Rahmen dieser Studie wurden durch intraoperativ durchgefiihrte Messungen die
Anderungen der Patelladruckbelastung und der Druckverteilung vor, wahrend und
nach der Implantation einer Knietotalendoprothese in vivo gemessen.

Der groB3e Vorteil der in vivo Messung besteht darin, dass die Messung der Druck-
belastung und Druckverteilung vollkommen realitédtsnah erfolgt, somit die tatséchli-
chen Anderungen in der Druckbelastung und Druckverteilung auf die retropatellare
Gelenksflache gemessen werden.

3 Material und Methodik

Bei dieser Studie kamen ein Druck- und ein WinkelmeBsystem zur Anwendung.
Zur Druckmessung wurden Sensorfolien der Firma TEKSCAN® verwendet (Abb. 1).
Jeder TEKSCAN-Sensor besteht aus zwei Polyesterfolien, die leitfahige Elektro-
denbahnen enthalten. Diese sind in Form von Zeilen und Spalten angeordnet, wo-
bei sie sich im einfachsten Fall rechtwinkelig kreuzen. Dazwischen befindet sich ei-
ne patentierte, halbleitende Tintenschicht, bei der je nach angewandter Kraft der
elektrische Widerstand geéndert wird. Jeder Elektrodenbahn-Kreuzungspunkt wird
so zu einem Kraftsensor. Die Widerstandsanderung wird elektronisch abgetastet
und entsprechend ausgewertet. Dabei wird der zeitliche Verlauf von Flachenpres-
sungen mit einer Messrate von bis zu etwa 100 Hz aufgeldst. Die Flexibilitat der
Sensorflache und die sehr diinne Folienstruktur (0,1mm) fihrte zur Favorisierung
dieses MeBsystems. Die Auflésung bei dem verwendeten Typ ,/-SCAN 5040 be-
tragt 96,9 Sensorflachen je cmz2.

Oszilloskop
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Sensorfolie
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Abb. 1. Oszilloskop, elektr. Goniometer und Instrumentenverstarker (linke Seite);
MeBsystem der Firma TEKSCAN® (rechte Seite).
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Mit dem Softwarepaket der Firma TEKSCAN® werden die Druckverlaufe wahrend
der Flexions- und Extensionsbewegung aufgezeichnet. Die Wanderung der patello-
femoralen Kontaktzonen kann dabei in 2D- und 3D-Struktur sehr gut veranschau-
licht werden

Beim natirlichen Kniegelenk liegt in der Regel in gestreckter Kniestellung die Patel-
la zentral auf (Abb. 2). Mit zunehmender Flexion wandert die Kontaktfliche sym-
metrisch nach lateral und medial (Abb. 3).

Abb. 2. Momentaufnahme der Kraftverteilung Abb. 3. Momentaufnahme der Kraftverteilung
wéhrend einer Messung nach erfolgtem wéhrend einer Messung nach erfolgtem
Patellariickflichenersatz bei 10° Knie- Patellariickflichenersatz bei 90° Knie-
beugung. beugung.

Zur Kniewinkelmessung wurde ein elektisches Goniometer der Firma BIOMETRICS
verwendet. Die Signalamplitude wird mit einem Instrumentenverstarker auf +/- 300mV
verstarkt. Um das sehr empfindliche elektr. Goniometer einerseits vor aufBeren
Krafteinwirkungen zu schiitzen und andererseits die Beweglichkeit und Sensitivitat
dieses Messinstrumentes aufrecht zu erhalten wurde ein ,Corrugated Tube® der
Firma PENNINE HEALTHCARE Ltd. als Schutzhiille verwendet.

Um ein Arbeiten unter absolut sterilem Kautelen zu gewéhrleisten, wurden die Sen-
sorfolien mit Ethylenoxidgas sterilisiert (EO-Sterilisation). Die Winkelmesseinrich-
tung wurde in eine sterile Kameraschutzfolie gewickelt.

Zur Bestimmung eines Ausgangswertes erfolgt die erste Messung vor der Resekti-
on der Gelenksflachen, unmittelbar nach der Eréffnung des Kniegelenkes. Dazu
wird wiederum die sterile Druckmessfolie unter die Patellagelenksflache einge-
bracht und das Kniegelenk temporéar verschlossen. Die Messung erfolgt in einer
langsamen und kontinuierlichen Flexions- und Extensionbewegung. Die zweite
Messung erfolgt analog dazu nach der Implantation der femoralen und tibialen
Komponenten der Totalendoprothese, noch mit nattrlicher Patella. Die dritte Mes-
sung erfolgt weiter nach einem endoprothetischen Ersatz der patellaren Gelenks-
flache.
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Abb. 4. Kraft und Druckspitzen tiber Kniebeugewinkel; nattrliches Kniegelenk, natiirliche Patella.
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4 Ergebnisse

Fir die erlduterten drei Operationsschritte wurden in Abb. 4, 5 und 6 die Verlaufe
von ,Gesamtkraft (force) je Kniebeugewinkel® und die ,maximalen Druckspitzen
(peak pressure) je Kniebeugewinkel“ aufgetragen.

Durch einen Vergleich der ,Gesamtkraft je Kniewinkel“ — Verlaufe aus Abb. 4, oben,
und Abb. 5, oben, kann man eine Verschiebung des Gesamtkraftverlaufes in der
Flexions- und Extensionsbewegung um ungeféhr 40N erkennen. Dies ist auf eine
VergroBerung des patellaren Offsets zuriickzuflhren, da die endoprothetische,
neue Gelenksflache mehr auftragt. Weiterhin geht bei der Implantation ohne Ersatz
der patellaren Gleitfliche die natlrliche Kongruenz zwischen Femur und Patella
verloren. Die Kniescheibe wird dadurch etwas angehoben. Diese Inkongruenz hat
auch eine hoéhere ,maximale Druckspitzen“ — Belastung des natlrlichen Knorpels
und dem darunterliegenden subchondralen Knochen zur Folge. (Abb. 5, unten).
Bedingt durch ein Genu Valgum (X-Bein) jenes erlauterten Probanden, wurde vor
der 2. Messung routinemaBig die Verkiirzung des lateralen (&uBeren) Bandappara-
tes durch eine Spaltung der laterale Gelenkskapsel entgegengewirkt. Demzufolge
wurde ein hdheres Tibiaplateau verwendet, wodurch der Gesamtkraftverlauf auf
145N angestiegen ist (Abb. 5, oben).

In Abb. 6, unten, kann man die gréBten maximalen Druckspitzen an der kinstlichen
Patella erkennen. Ein Bruchteil der gesamten Patellartckflache tritt tatséchlich mit
dem Gileitlager in Kontakt. Die kleinen Kontktflachen flhren zu erhdhten retropatella-
ren Flachenpressungen und lassen langfristig einen erhéhten Polyethylenabrieb er-
warten.

Bei allen oben genannten Ergebnissen ist zu erwédhnen, dass durch das passive
Durchbewegen des Kniegelenkes die Absolutkrafte und -driicke um ein vielfaches
geringer sind als unter Berlcksichtigung sowohl der Gewichtskréfte als auch dyna-
mischen Kréfte.

In Anlehnung daran wird eine Erweiterung dieser Studie mittels Einsatz von Elekt-
rostimulation Uberlegt. Dadurch wére es mdglich zusétzlich zu den passiven Kréaften
auch die aktiven Muskelkréfte in die Messungen mit einzubeziehen.
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THOMAS JOLLENBECK & CHRISTOPH SCHONLE

Der Einfluss der Gehstitzen auf die Einhaltung einer vorge-
gebenen Teilbelastung in der orthopéadisch-traumatologischen
Rehabilitation

1 Einleitung

Ein Skelettschaden bzw. ein operativ versorgter Knochendefekt muss den Belas-
tungen in der Rehabilitation durch die Schwerkraft und den Muskelzug so lange
standhalten, bis der Knochen eine ausreichende Festigkeit erreicht hat. Die in der
Rehabilitation oder im Alltag einwirkenden Kréfte stéren die Knochenheilung im
Sinne elastischer und plastischer Verformung — manchmal bis hin zum erneuten
Bruch. Sie treten als Drehmomente oder Scherkrafte in Gelenken und als Span-
nungen im heilenden Knochen auf. Dabei lbt sowohl die GréBe wie auch die Rich-
tung der Kraft einen mehr oder weniger schadlichen Einfluss auf einzelne Osteo-
synthesen aus. Die Stabilitdt nach einer operativen Fixation ist eine Mischung aus
der urspriinglichen Frakturstabilitét, der operativ erreichten Stabilitdt und dem Sta-
dium der Knochenheilung. Zur Vermeidung einer Fehlstellung oder eines Material-
bruches muss bei der Nachbehandlung von Osteosynthesen ein Zeitplan aufge-
stellt werden, in dem die GréBe der erlaubten Belastung eines Skelettabschnittes
wéahrend der Heilungsphase definiert wird. Die Einhaltung einer solchen vorgege-
benen Teilbelastung durch den Patienten stellt ein wesentliches Sicherheits- und
Erfolgskriterium fir den Genesungsprozess in der orthopadisch-traumatologischen
Rehabilitation dar. Bisher durchgefiihrte Untersuchungen mittels Pedobarographie
und Dynamographie haben allerdings gezeigt, dass keiner der Patienten in der La-
ge war, eine unmittelbar zuvor eingelibte Teilbelastung einzuhalten. Zum einen
wurden die vorgegebenen Teilbelastungen (10-30 kg) im Mittel um 70% Uberschrit-
ten und zum anderen waren die Schwankungen von Schritt zu Schritt mit im Mittel
weiteren 60% um diesen Wert herum extrem hoch (J6llenbeck & Bauer, 2002). Die
vorliegende Untersuchung verfolgt das Ziel, Ursachen der Fehlbelastungen aufzu-
decken und Anhaltspunkte fur eine genauere Einstellung und Einhaltung der Teil-
belastung zu gewinnen und ist zu diesem Zweck auf den Einfluss der Gehstutzen
fokussiert. Hierbei sollte auch geprift werden, ob eine Verdnderung der Lénge der
Gehstitzen eine bessere Einhaltung der Teilbelastung ermdglichen kann.

2 Methodik

Insgesamt wurden bisher 27 Patienten (14 Mé&nner, 13 Frauen) mit Teilbelastung
untersucht, davon 20 HuUft-TEP, 5 Knie-TEP und 2 Oberschenkelfrakturen, Alter
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58,8 J. (£ 13,1 J.). Die Teilbelastung wurde durch Physiotherapeuten zunéchst auf
einer Personenwaage und danach auf einer zweiseitigen eindimensionalen Gang-
analysestation (Mechatronic) gemessen und eingestellt. AnschlieBend wurden die
Patienten gebeten, mit der eingestellten Teilbelastung eine langere ebene Strecke
zu gehen. Danach wurden die Patienten einer dynamometrischen Ganganalyse un-
terzogen. Zum Einsatz kamen zwei in eine Gangbahn (Lange ca. 8m) integrierte
Kraftmessplatten (Kistler, Abb. 1) und zusatzlich zwei préparierte Gehstiitzen mit in-
tegrierten Kraftaufnehmern und Inclinometern (Biovision, Abb. 2). Die Erhebung
und Speicherung der Daten mit einer Samplingrate von 300 Hz erfolgte mit der
Software SIMI°Motion. Nach einer Gewichtsmessung und nach erfolgter schrittlan-
genabhangiger Einstellung der Startposition wurden die Patienten gebeten, jeweils
4-mal Uber die Gangbahn zu gehen. Bei 15 Patienten wurde die Prozedur im An-
schluss mit verlangerten Gehstltzen wiederholt.

fl! |
‘H’
ﬁ it i

Abb. 1. Ganganalyse nach Hift-TEP mit Teilbelas- Abb. 2. Spez:ell angefert/gte Gehsttitzen mit

tung, Gangbahn mit 2 Kistler-Kraftmessplat- Inclinometer (Mitte) und Kraftaufnehmer
ten und Gang mit speziellen Gehsttitzen (s. (rechts).
Abb. 2).

3 Ergebnisse

Die vorgegebene Teilbelastung wird im Mittel um 295 N (£ 192 N) bzw. 132%
(£108%) Uberschritten. Lediglich vier jlingere Patienten Uberschreiten die Teilbelas-
tung um nicht mehr als 40 N bzw. unterschreiten diese sogar. Insgesamt zeigt sich
ein sehr signifikanter Zusammenhang zwischen dem Kérpergewicht und der Uber-
schreitung der Teilbelastung (r=.70). Auf der dem betroffenen Bein zugewandten
Seite wird in den Gehstiitzen im Mittel eine maximale Kraft von 177 N (+ 77 N) auf
der abgewandten Seite von 229 N (£ 67 N) erreicht. Die Krafteinleitung Uber die
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Gehstltzen beginnt erst 72 ms (74 ms) nach dem FuBaufsatz. Zu dieser Zeit hat
die Beinbelastung bereits 170 N erreicht. Zum Zeitpunkt, wenn die Gehstltzen zu-
sammen 100 N bzw. 200N erreichen (0,159s bzw. 0,242s), hat die Beinbelastung
370 N bzw. 500 N und damit die Teilbelastung von im Mittel rd. 270 N bereits er-
heblich uberschritten. Es zeigt sich ein signifikanter Zusammenhang zwischen dem
Verzug des Gehstiitzenaufsatzes gegeniiber dem FuBaufsatz und der Uberschrei-
tung der Teilbelastung (r = .56). Die Krafteinleitung Uber die Gehstiitzen endet zu-
dem schon 58 ms (+ 64 ms) vor Ende des FuBBkontaktes. Eine Erh6hung der Geh-
stlitzen um ein Raster und in Ausnahmeféllen sogar um zwei Raster bringt entge-
gen ersten Beobachtungen keine signifikanten Verédnderungen.

4 Diskussion

Die erhebliche Uberschreitung der vorgegebenen Teilbelastung bestétigt friihere
Ergebnisse (Jollenbeck & Bauer, 2002). Die Ergebnisse lassen einen deutlichen
Einfluss der Gehstltzen auf die (Nicht-)Einhaltung der Teilbelastung erkennen. Ins-
besondere sind hier das mangelnde Timing und die zu geringe Belastung der Geh-
stlitzen zu nennen. Der zu spate Aufsatz wie auch das zu frlhe Abheben der Geh-
stitzen fiihren im Gangmuster des betroffenen Beines meist zu deutlichen Belas-
tungsspitzen (Abb. 3). Nur in Ausnahmeféllen — ausschlieBlich bei jingeren Patien-
ten — ist ein nahezu optimales Zusammenspiel zwischen Timing und Belastung der
Gehstltzen zu erkennen (Abb. 4). Dass eine Verlangerung der Gehstitzen nur un-
wesentlich zu einem friiheren und ldngeren Gehstiitzeneinsatz und damit nicht zur
Reduzierung der Belastungsspitzen flihrt, mag seinen Grund in der fir Patienten
ungewohnten motorischen Aufgabe haben, was durch einige AuBerungen belegt
wird. Zur Verbesserung des Timings bieten sich zwei Méglichkeiten an. Zum einen
kénnten Patienten von Anfang an mit langeren Gehstiitzen versehen werden, um
ein realistisches Bild tGber das resultierende Timing zu erhalten. Zum anderen kénn-
te geprift werden, ob durch eine Vorverlagerung des Kdrperschwerpunktes eine
friihere Krafteinleitung Uber die Gehstutzen erzielt werden kann. Beides lasst sich
erst in weiteren Untersuchungen aufklaren, die gerade vorbereitet werden. Ein
zweiter wichtiger Einflussfaktor ist die zu geringe Belastung der Gehstltzen. Um die
vorgegebene Teilbelastung einhalten zu kénnen, missten Uber die Gehstiitzen auf
jeder Seite im Mittel rund 150 N oder 88% bzw. 66% mehr Kraft eingeleitet werden.
Dieses enorme Defizit, das bei schweren Patienten zudem noch verstéarkt wird, ist
nur durch ein rechtzeitiges und intensives Training der beteiligten Rumpf-, Schulter-
und Armmuskulatur zu reduzieren bzw. zu beseitigen. Als Konsequenz der vorlie-
genden Ergebnisse scheint es dringend geboten, praventiv téatig zu werden und be-
reits praoperativ ein Kraft- und Koordinationstraining zum entlastenden Gang mit
Gehstitzen durchzufiihren, um die Therapiesicherheit zu erhéhen und Folgescha-
den zu reduzieren. Postoperativ ist es hierfir zu spat. Aktuell sollte in der orthopa-
disch-traumatologischen Rehabilitation bei der Gangschule ein besonderes Au-
genmerk auf die Zeitpunkte von FuB3- und Gehstiitzenaufsatz gelegt werden.
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Ganganalyse - Vertikalkraft Fz [N]: links / rechts / Gewicht / GS-F-li / GS-F-re / Teilbelastung
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Abb. 3. Kraft-Zeit-Verlauf der Vertikalkrdfte beim Gang mit Gehstiitzen (GS) nach Hiift-TEP links, 4 Gang-
kurven von je 2,5 s Dauer hintereinander, vorgegebene Teilbelastung von 30 kg wird um rd. 30 kg
Uberschritten.

Ganganalyse - Vertikalkraft Fz [N], links / rechts / Gewicht / GS-F-li / GS-F-re / Teilbelastung
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Abb. 4. Kraft-Zeit-Verlauf der Vertikalkréfte beim Gang mit Gehstiitzen (GS) nach Hlift-TEP rechts, 4 Gang-
kurven von je 2,5 s Dauer hintereinander, vorgegebene Teilbelastung von 20 kg wird bei maximaler
Belastung von rd. 24 kg fast eingehalten.

Literatur

Jollenbeck, T. & Bauer, S. (2002). Einsatz der Pedobarographie zur Kontrolle und Korrektur einer
vorgegebenen Teilbelastung in der orthopadischen Rehabilitation. In Abstractband zum 5.
Gemeinsamen Symposium der dvs-Sektionen Biomechanik, Sportmotorik und Trainings-
wissenschaft, 19.-21. September 2002 in Leipzig.

dvs Band 135 © Edition Czwalina 77



MEIKE ALICHMANN & WOLFGANG |. SCHOLLHORN

Okologische Einfliisse auf die isometrische Maximalkraft-
leistung des M. quadrizeps femoris

1 Einleitung

Mit zunehmender Dauer, die eine Sportart betrieben wird, nehmen Leistungsfort-
schritte absolut und prozentual ab. Oft entscheiden dann nur noch Bruchteile von
Sekunden, Zentimetern oder Gramm Uber Sieg oder Niederlage. Traditionell wird
versucht, eine weitere Steigerung der Leistung im Allgemeinen mittels Giberpropor-
tionaler Zunahme von Reizumfang und -intensitat zu erzielen. Die Mdglichkeit, neben
einer Steigerung des quantitativen Aspekts eine Leistungsverbesserung durch quali-
tative Anderungen der Trainingsreize (Schéllhorn, 1999) oder durch Entfernung von
makroskopisch auf den ersten Blick nur schwer sichtbaren Stéreinflissen (Suter et
al., 1999) zu erzielen, findet bislang kaum Anwendung. Nicht selten spielen neben
messtechnischen Schwierigkeiten vor allem subjektive Interpretationen epistemolo-
gischer Grundlagen eine wesentliche Rolle bei solchen meist impliziten Beschran-
kungen. Falschlicherweise wird dabei oft im Widerspruch zu Poppers Falsifikati-
onsansatz (1983) aus ein- oder mehrmaligem Nicht-Auffinden von Zusammenhén-
gen oder Phédnomenen generell auf deren Nichtexistenz geschlossen. Dabei wird
jedoch weder an der Suchstrategie noch an der damit unmittelbar verbundenen
Suchmethodik gezweifelt und die Ablehnung somit nicht nur fir die Gberprifte Fra-
gestellung und Methodik formuliert. Im Sinne einer mdglichst objektiven Suche
nach Erklarungsmodellen gilt es dabei auch, relativ unabhéngig von bestehenden
Theorien und epochal dominanten Interpretationsstromungen auftretende Phano-
mene zu analysieren (Feyerabend, 1986). Zahlreiche historische Beispiele aus dem
Gesundheitsbereich, wie z.B. das der Akkupunktur, zeugen von anfanglichen kul-
turspezifischen Spannungsverhéltnissen, die in einer Akzeptanz miinden. In diesen
Bereich sind auch Phanomene einzuordnen, die schon seit geraumer Zeit im Be-
reich der systemischen Medizin zu beobachten und teilweise auch wissenschaftlich
nachzuweisen sind (Tanaka et al., 1998; Ludwig, 2001), mittels klassischer Ansétze
jedoch bislang nicht in bestehende Erklarungsansatze eingefugt werden kénnen.
Die systemisch orientierte Medizin bietet sowohl in Bezug auf qualitative Reiz&nde-
rungen als auch auf Stéreinflisse mit Hilfe eines nichtlinearen Kausalitatsverstand-
nisses Diagnostik- und Therapieanséatze, durch die in Abh&angigkeit ganzheitlich-
personlicher Voraussetzungen individuelle Reaktionen identifiziert und individuelle
Interventionen abgeleitet werden. Diese Untersuchungen lassen auf Wechselwir-
kung der Subsysteme des biologischen Systems Mensch schlieBen, wobei Unter-
suchungen aus dem osteuropaischen Raum (Lukacova & Tunyi, 1990; Vysocin et
al., 1993) nicht nur Verbindungen der Subsysteme innerhalb des Systems Mensch
bestatigen, sondern auch mit den Subsystemen der Umwelt vermuten lassen.
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In der vorliegenden Untersuchung wird einem Phdnomen aus der systemischen Me-
dizin nachgegangen, indem der Einfluss ausgewéhlter 6kologischer Reize auf das
neuromuskulare System in der Maximalkraftleistung des M. quadrizeps femoris ana-
lysiert, sowie dessen Adaptionsverhalten auf die einwirkenden Reize tUberpruft wird.

2 Methodik

Die isometrische Maximalkraftleistung des M. quadrizeps femoris beider Beine, so-
wie getrennt nach Sprung- und Schwungbein, bei 12 Sportstudenten und 23 Sport-
studentinnen (J-Gewicht 66,46 + 10,79; J-Alter 25 + 2,5) wurde in Abhangigkeit
von randomisiert zugeordneten 6kologischen Reizen untersucht. Als Reize dienten
mittelbar in der Hand gehaltene Substanzen wie Zucker, Haferflocken und Placebo-
Tabletten, sowie ein unmittelbar Gber dem Testmuskel einwirkendes Magnetfeld
(0,51 Tesla). Den Maximalkraftmessungen, die jeweils vor, wéhrend und nach Ein-
wirkung der einzelnen Reize durchgefiihrt wurden, ging ein standardisiertes Auf-
warmprogramm voraus. Dieses beinhaltete 10 Minuten Radfahren bei 1 Watt pro
Kilogramm und jeweils 2 Kontraktionen des M. quadrizeps femoris mit 50, 75 und
100% der isometrischen Maximalkraft. Die Messungen erfolgten Gber 2 Sekunden
mit einem Kniewinkel von 90° an einer individuell eingestellten Cybex® 6000-
Maschine und wurden durch 30-sekiindige Pausen voneinander getrennt. Wéahrend
die Messung vor der Reizintervention zur Bestimmung der Ausgangskraft unter den
gegebenen Umsténden diente, sollten durch die Maximalkraftmessungen nach
Reizeinwirkung evtl. auftretende Ermidungserscheinungen festgestellt und die Re-
test-Reliabilitdt bestimmt werden. Mit Hilfe eines standardisierten Fragebogens
wurden zusétzliche individuelle Parameter bezliglich Erndhrungsgewohnheiten und
der Wahl des Sprungbeines erhoben. Die statistische Auswertung erfolgte anhand
einer zweifaktoriellen Varianzanalyse mit Messwiederholung.

3 Ergebnisse

Die Maximalkraftmessungen ohne Einwirkung der 6kologischen Reize unterschie-
den sich nicht signifikant von den Messungen der Ausgangskraft; die Retest-
Reliabilitat der Maximalkraftmessungen ist mit 0.97 (Pearsonscher Korrelationsko-
effizient) gegeben.

Das unmittelbar Gber dem Muskel der Schwungbeine applizierte Magnetfeld flhrte
in s&mtlichen Fallen zu einer hoch signifikanten Maximalkraftreduktion (p = 0,007)
um gemittelte 6%, wobei individuelle Maximalkraftverminderungen bis zu 19% mit
einwirkendem Magnetfeld beobachtet wurden. Die mittelbar einwirkende Placebo-
tablette zeigte durchschnittlich keine Folgen auf das Maximalkraftniveau des M.
quadrizeps femoris. Bezuglich der anderen mittelbar verwendeten Reize wurden
differenzierte Effekte deutlich. Mit einwirkendem Zuckerreiz wurde in der Gesamt-
gruppe, ebenso wie unterteilt nach Sprung- und Schwungbeinen, kein signifikanter
Unterschied bezliglich des Maximalkraftniveaus beobachtet. Die Unterteilung der
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Gesamtgruppe bezlglich ihrer geschéatzten taglichen Zuckeraufnahme und in Be-
zug auf die Funktion der Beine bei sportlicher Betétigung lasst einen signifikanten
Wirkungsunterschied erkennen. Wéhrend die Sprungbeine aller Probanden wenig
Beeintrachtigungen der isometrischen Maximalkraft durch die einwirkenden Reize
zeigten, wurde bei den Schwungbeinen derjenigen Probanden, die taglich viel Zu-
cker konsumieren, eine hdchst signifikante (p < 0,001) Leistungsreduktion um mitt-
lere 7,5% beobachtet (s. Abb. 1). Bei denjenigen jedoch, die subjektiv wenig Zucker
aufnehmen, wurde eine hdchst signifikante (p < 0,001) Maximalkraftsteigerung von
durchschnittlich 7,7% diagnostiziert wurde (s. Abb. 2).

Maximalkraftverdnderungen der Vielzuckerkonsumenten
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Abb. 1. Prozentuale Maximalkraftverdnderungen des Schwungbeines der Probanden, die téglich viel Zucker
konsumieren, mit mittelbar einwirkendem Zucker. Ausgangskraft ohne einwirkenden Reiz = 100%
(n=13).
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Abb. 2. Prozentuale Maximalkraftverdnderungen des Schwungbeines der Probanden, die téaglich wenig Zu-
cker konsumieren, mit mittelbar einwirkendem Zucker. Ausgangskraft ohne einwirkenden Reiz =
100%, fehlende Balken sind durch gleichbleibende Kraft beziiglich der Ausgangskraft charakterisiert
(n=22).

Im Unterschied zu diesen Ergebnissen wurde mit den mittelbar einwirkenden Hafer-
flocken zwar in der Gesamtgruppe eine signifikante (p = 0,021) Maximalkraftsteige-
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rung um 5,8% ermittelt, die Unterscheidung der Probanden, die sich vollwertig bzw.
nicht vollwertig ernéhren, zeigte jedoch auch bei der isolierten Betrachtung der
Schwungbeine keinen Trend.

4 Diskussion

Wie der Einfluss von duBerlichen Reizen im Detail auf das neuromuskulare System
zustande kommit, ist bislang ungeklart. Erklarungsmdglichkeiten fir die Wirkungs-
weise von Interventionen, die Auswirkungen auch in anderen Subsystemen bewir-
ken konnen, liefern Ansatze wie die Synergetik (Haken, 1969), die Kybernetik
(Wiener, 1963), die Theorie thermodynamisch offener Systeme (Prigogine, 1979)
oder auch das System der Grundregulation nach Pischinger (1975), durch die die
Komplexitdt und Nichtlinearitét biologischer Systeme verdeutlicht wird. Sie be-
schreiben biologische Systeme mit ihrem netzartigen Charakter als dissipative
Strukturen, in der die Reizweiterleitung in den verschiedenen Subsystemen des in-
teraktiven biologischen Systems erheblich schneller als durch enzymatische Pro-
zesse mdglich ist und auch kleine Ursachen deutliche Wirkungen haben kénnen
(Garten, 2000).

Ein Erklarungsansatz fir die Wirkung des unmittelbar applizierten Magnetfeldes
kann in einer elektromagnetischen Wechselwirkung des &duBeren mit dem vom
Muskel erzeugten, gesehen werden, bedarf jedoch in Bezug auf die Uberlagerung
von Magnetfeldern detaillierterer Untersuchungen. Aufgrund der ausbleibenden
Wirkung der Placebotabletten auf das Maximalkraftniveau der Probanden kénnen
psychisch oder koordinativ bedingte Haltungseffekte weitestgehend ausgeschlos-
sen werden, die differenzierteren Ergebnisse der Ubrigen mittelbar einwirkenden
Reize lassen jedoch eine grundsétzliche Einflussnahme 6kologischer Reize auf das
neuromuskulare System des Menschen vermuten.

Als Erklarungsmaglichkeit fir die beobachteten Phdnomene unter Einwirkung von
Zucker werden aus physiologischer Sicht zwei Modelle diskutiert, durch die eine
Einflussnahme einer Substanz allein durch N&he bzw. durch taktilen Kontakt erklart
werden kann (Schmitt & Yanuck, 1998; Garten, 2000; Gerz, 2002). Zum einen dient
ein Modell zur Erklarung, wonach Substanzen prinzipiell minimale elektromagneti-
sche Felder aufweisen, die mit den elektromagnetisch sensiblen Subsystemen des
Menschen in Wechselwirkung treten. Bezlglich des taktilen Kontaktes findet ein
Modell Anwendung, das freien Nervenendigungen die Aufnahme chemischer Sub-
stanzen zuschreibt (Birbaumer & Schmidt, 1991). Beide Modelle miinden in einer
Veranderung des Summenmembranpotentials am motorischen Vorderhornneuron
und dadurch in einer Beeintrachtigung des neuromuskuldren Systems (Feinstein,
1954). Die auftretenden Potentialverschiebungen &uBBern sich wiederum in einer in-
adéaquaten Reizverarbeitung der Rezeptoren, die in einem unzweckméBigen Mus-
keltonus oder einer funktionellen Schwéche bzw. Starke des Muskels resultieren
kann (Schmitt & Yanuck, 1999). Metaphorisch lasst sich dieses Phanomen mit dem
Prinzip eines Uberlaufenden Fasses oder einer Schwellenfunktion gleichsetzen,
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wonach ein bestimmtes Maf3 an Stéreinflissen (Schadstoffen) zu kompensieren ist,
wird jedoch diese Schwelle iberschritten, kommt es zu einer sichtbaren Reaktion.
In diesem Zusammenhang kann ein Mindestmal3 an Zucker als wichtige Energie-
quelle bei Beanspruchungen angenommen werden, wobei jedoch das Uberschrei-
ten einer kritischen Zuckermenge von dem System Mensch nicht mehr adaquat
verarbeitet werden kann und zu einer Leistungsreduktion fihrt.

Der durchschnittliche Kraftanstieg der Gesamtgruppe mit mittelbar einwirkenden
Haferflocken kann durch den hohen Anteil des Muskelnahrstoffes Vitamin B+ in die-
sen erklart werden. Die Instabilitét dieses Vitamins (Sullivan, 1999) kann als Erkla-
rungsmoglichkeit fur die fehlende Tendenz in den nach Ernédhrungsgewohnheiten
unterteilten Gruppen herangezogen werden, wodurch auch bei vollwertiger Ernéh-
rung keine ausreichende Vitamin B4-Versorgung gewéhrleistet sein muss.

Die unterschiedliche Reaktion der Sprung- bzw. Schwungbeine auf die einwirken-
den Stimuli kénnte in einer zeitlich schnelleren Adaptionsféhigkeit der Sprungbeine
begrundet sein, die eventuell durch diffizilere Aufgaben bei sportlichen Beanspru-
chungen trainiert wurde und zu einer schnelleren Anpassung an sich verédndernde
auBere Bedingungen flihrte (zur Verbesserung der Adaptationsfahigkeit — vgl.
Schéllhorn, 1999).

Insgesamt weisen die dargestellten Ergebnisse auf einen signifikanten Einfluss au-
Berer materieller Reize auf die sportliche Leistungsfahigkeit in positiver wie in nega-
tiver Richtung und liefern damit einen Hinweis auf die Mdglichkeit der Leistungs-
steigerung durch Entfernung von Stéreinfllissen. Wenn auch die Erklarungsmodelle
noch nicht im Detail bestatigt wurden, so deuten doch die nachweisbaren Phéno-
mene auf ein bislang wenig genutztes Potential der Leistungssteigerung im Rah-
men eines komplexeren Verstandnisses des Systems Mensch im 6kologischen
Kontext hin.
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CHRISTIAN PEHAM, HERMANN SCHOBESBERGER, BARBARA FRUHWIRTH
& THERESIA LICKA

Bestimmung des Einflusses und der Belastung des Reiters auf
den Rucken des Pferdes

1 Einleitung

Mit der Domestikation des Pferdes begann die Suche des Menschen nach geeigne-
ten Methoden das Pferd als Arbeits- und Reittier zu nutzen. Bei der Verwendung
des Pferdes als Reittier kommt es zu einer verstarkten Belastung. So zeigten Clay-
ton et al. (1999), dass durch einen Reiter mit der Masse von 78 Kg die Vorderex-
tremitéten der Pferde im Trab mit 380 N und die Hinterextremitaten mit 170 N zu-
satzlich belastet werden. Bei der Belastung des Pferderlickens spielt der Sattel ei-
ne entscheidende Rolle. Die Entwicklung der Séttel erfolgte von einer simplen Le-
der- und Filzauflage, die kaum Halt bot und nur den Sitzkomfort erhdhte, bis hin
zum hoch modernen Sportsattel. Mit den besseren Satteln nahm auch die reiterli-
chen Mdglichkeiten zu. Einige extreme Beispiele aus dem Sport sind z.B. im
Springreiten oder beim Polo gegeben. Hierbei kann es zu einer teils sehr erhebli-
chen Belastung des Rilckens sowohl des Reiters wie auch des Pferdes kommen.
Eine grundlegende Ubersichtsstudie von Jeffcott et al. (1999) zeigt, dass Druck-
messdecken ein akkurates Messinstrument sind, das im Stande der Ruhe und im
Schritt die Belastung des Pferderiickens dem Kérpergewicht des Reiters entspricht.
Harman (1997) demonstrierte das Séttel mit Druckpunkten tGber 150 mm Hg gravie-
rende Mangel aufwiesen. Werner et al. (2002) verglichen zwei Typen von Dressur-
satteln, und stellten fest, dass es bei Druckwerten Uiber 3,5 N/cm2 im Stande der
Ruhe zu vermehrten Ruckenproblemen bei Reitpferden kommt.

Ziel der Untersuchung war einerseits normale Belastungen durch den Reiter in ver-
schiedenen Gangarten (Schritt, Trab, Galopp) zu messen und diese in ein biome-
chanisches Modell des Pferderiickens einflieBen zu lassen, um damit Belastungen
des Pferderlickens berechnen zu kénnen.

2 Material und Methode

Zu den Messungen wurden 12 Pferde ohne klinische Anzeichen einer Lahmheit
oder eines Rickenproblems herangezogen. Die regelmaBig bewegten Pferde, ca. 7
bis 25 Jahre alt, von unterschiedlicher Rasse und unterschiedlichen Ausbildungs-
stand wurden von ihren gewohnten Reitern unterschiedlichen Kénnens geritten. Zur
Messung wurden die gewohnten Sattel der Pferde verwendet, die Passform wurde
Uberprift und es wurde Wert darauf gelegt, dass die Pferde bereits seit mindestens
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6 Monaten durchgéngig mit den jeweiligen Satteln geritten wurden, und dabei kei-
nerlei Probleme am Ruiicken aufgetreten waren. Es wurden durchwegs Dressurséat-
tel verwendet.

Zum Erfassen der Druckverteilung unter dem Sattel wurde das Modell Pliance mo-
bile-16 HE (Firma Novel GmbH) mit 224 integrierten Kapazitatssensoren (Messbe-
reich zwischen 0,1 und 10 N/cm?, Abtastfrequenz 30 Hz) verwendet. Es wurde gro-
Bes Augenmerk darauf gelegt, die Messdecke genau symmetrisch zu platzieren,
und plan auf den Pferderlicken aufzulegen, um ein Verrutschen der Messmatte zu
vermeiden. Vor jeder Messung wurde die Satteldecke auf den Nullwert (Entlastung)
abgeglichen. Der Reiter konnte mittels eines Druckknopfes die beiden Messsyste-
me gleichzeitig einschalten.

Fur die kinematischen Messungen wurde das ExpertVision System der Firma Moti-
on Analysis Corporation herangezogen, bestehend aus 6 Videokameras (Abtastra-
te 120 Hz), verwendet. Zur kinematischen Messung wurden auf der rechten Seite
sphérische Marker aus reflektierendem Material an Pferd und Reiter angebracht.
Die Kameras wurden so aufgestellt, dass eine MessstraBe von 12 m Lange ent-
stand, in der gewéhrleistet war, dass jeder Marker standig von 2 Kameras aufge-
zeichnet wurde. Markiert wurden am Pferd rechter Vorderhuf, rechtes vorderes
Fesselgelenk, rechtes Karpalgelenk, rechter Hinterhuf, rechtes hinteres Fesselge-
lenk, rechtes Tarsalgelenk, Nase, Stirn, 3. Halswirbel, 5. Halswirbel, Widerrist, 4.
Lendenwirbel, vorderes Ende des Os sacrum, hinteres Ende des Os sacrum, am
Reiter Zehe, Ferse, Knie, Hiifte, Schulter, Kopf.

Die Messungen wurden in den verschiedenen Gangarten auf der rechten Hand
durchgeflhrt. Mit dem Reiter erfolgten die Messungen im Schritt, Trab und Galopp,
ohne Reiter im Schritt und Trab, da der Reiter aufgrund der Kabellange neben der
linken Flanke des Pferdes herlaufen musste. Pro Messdurchgang wurden mindes-
tens 6 vollstdndige Bewegungszyklen aufgezeichnet. Ein Bewegungszyklus wurde
definiert als vom Beginn der Stitzbeinphase des rechten Vorderbeines bis zum
néchsten Beginn der Stiitzbeinphase des rechten Vorderbeines.

Die kinematischen Daten wurden in die jeweiligen Bewegungszyklen periodisiert,
unter Bezugnahme des Markers am rechten Vorderhuf auf den Beginn der Stiitz-
beinphase vorne rechts. AnschlieBend erfolgte die Berechnung der Bewegung und
der Beschleunigung der einzelnen Marker in x, y und z-Richtung, sowie ihre Zuord-
nung zur Kraftkurve der Sattelmessdecke. Aus der gemessenen Druckverteilung
wurde die Gesamtkraft bestimmt.

Zur Gewinnung wichtiger Parameter fiir unser Modell haben wir die Bewegung des
Rickens bei induzierter lateraler Flexion sowie ventraler Extension wie auch das
EMG des Musculus longissimus dorsi beiderseits im Stand und bei den verschie-
denen Gangarten gemessen. Mithilfe der mittels Zugversuch bestimmten Biegekraft
(~50N) und der allgemeinen Formel fir auf beiden Seiten frei gelagerte Biegestabe
(Gleichung 1 in Verbindung mit Abb. 1) konnte die Elastizitat eines Referenzbal-
kens bestimmt werden, der dem biomechanischen Verhalten des Pferderiickens
entspricht (Tab. 1).
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Abb. 1. Seitlich frei gelagerter Biegebalken. F verteilt einwirkende Kraft, f maximale Auslenkung, a & b die
entsprechenden Hebelarme, | Balkenldnge, | Fldchentrdgheitsmoment (s. Gleichung 1).

Tab. 1. Elastizitdtsmodule.

Laterale Flexion links 424,68 MPa
Laterale Flexion rechts 440,36 MPa
Ventrale Extension: 387,60 MPa

Dieser ,Aquivalenzbalken“ wurde in die mechanische Simulationssoftware ADAMS
von Mechanical Dynamics Ubertragen und dort als beiderseits frei gelagerter flexib-
ler Biegebalken digital rekonstruiert. Der virtuelle Biegebalken besteht aus 99 elas-
tisch miteinander verbundenen Scheibchen und ist an seinen Enden in 3 respektive
vier Freiheitsgraden gelagert (cranial 3x fir Rotationen um die Hauptachsen, cau-
dal 3x Rotation sowie 1x Translation in X-Richtung, um die Verkirzung des RuU-
ckens bei Krimmung zu erlauben). Die auf den Riicken einwirkenden Kraft des
Reiters wurde mit Hilfe der oben beschrieben Sattelmessdecke ermittelt, das integ-
rierte EMG des langen Rickenmuskels determinierte den Kraftverlauf des ,digita-
len“ Longissimus.

Abbildung 2 zeigt die Bewegung des ,Aquivalenzbalkens® von oben wéhrend ver-
schiedener Phasen im Schritt. Mit Hilfe des Modells wurden die Biegemomente in
den Hauptachsen bestimmt.
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Abb. 2. 5 Phasen eines Bewegungszyklus im Schritt. (Die sechste ist die Wiederholung der ersten).

3 Ergebnisse

Die Messungen mit der Sattelmessdecke ergaben eine maximale Krafteinwirkung
auf den Pferderlicken, normiert auf das Gewicht des Reiters, von 12,13 N/kg Rei-
tergewicht im Schritt, sowie 24,26 N/Kg im Trab und 27,15 N/kg im Galopp. (siehe
Tab. 1). Die Belastung im Schritt entspricht etwa dem Durchschnittsgewicht der
Reiter in unserem Versuch (mittleres Gewicht der Reiter: 68 kg). Im Trab und im
Galopp steigt der dynamische Kraftanteil, der auf den Pferderlicken einwirkt, auf
das etwa Zweieinhalbfache, bei einzelnen Reitern sogar auf das Dreifache des
Wertes im Schritt an.

In craniocaudaler Schnittebene erfahrt der Kraftangriffspunkt eine Vor- und Zurtck-
bewegung, die summiert eine maximale Bewegung von 34,9 mm im Schritt ergibt.
Im Trab betragt die Gesamtbewegung maximal 99,8 mm und im Galopp 86,6 mm.
In der transversalen Schnittebene betragt die Exkursion im Schritt 28,7 mm, im
Trab 47,6 mm und im Galopp 29,9 mm.

Tab. 2. Gesamtkraft normiert auf das Reitergewicht [N/kg], Auslenkung des Kraftangriffspunktes in sagittaler
(x) und transversaler (y) Richtung [mm].

Mittelwert SD
Schritt Trab Galopp Schritt Trab Galopp
Gesamtkraft [N/kg] 12,13 24,26 27,15 1,17 4,56 4,37
KAP x [mm] 34,90 99,80 86,60 1,19 4,92 1,96
KAP y [mm] 28,70 47,60 29,90 0,64 3,51 1,72

Der zeitliche Verlauf der auf den Riicken einwirkenden Momente im Trab mit und
ohne Reiter ist in den folgenden Abbildungen 3 und 4 dargestellt.
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Abb. 3. Zeigt das Moment am Segment 35 des Stabes um die Lédngsachse. Durch den Reiter nimmt die
Strukturbelastung um das 1,5-fache zu.

2.E+05

2.E+05

1.E+05

5.E+04 1 — — [ § 3 3

Moment [N mm]

0.E+00 4

TZ35

SR04 -~ TZR35
Zeit
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nimmt die Strukturbelastung um mehr als das 2-fache zu.
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4 Diskussion

Aus der gemessenen Druckverteilung lassen sich Verlauf der Gesamtkraft wie auch
die Bewegung des Kraftangriffspunktes prézise und mit guter zeitlicher Auflésung
bestimmen. Dabei zeigt sich deutlich die Abhéngigkeit der Druckbelastung von der
jeweiligen Gangart. Im Schritt entspricht die Kraft lediglich etwa dem Gewicht des
Reiters. Im Trab jedoch steigt die Belastung des Pferderiickens sprunghaft auf
mindestens den doppelten Wert des Reitergewichtes an. Im Galopp erreicht die Be-
lastung noch héhere Werte.

Die Simulation zeigte, dass der Reiter die Momente im Trab, die auf die Wirbel ein-
wirken verdoppelt, das heif3t die Belastung der Zwischenwirbelgelenke erhéht sich
drastisch. Extreme Belastungen sind hier noch unberiicksichtigt, denn wie aus
Messungen mit der Satteldecke hervorgeht spielt die Dynamik eine Entscheidende
Rolle.

Mit Hilfe des biomechanischen Modells sollen weiterhin Extrembelastungen wie sie
im Sport (bei Polo, Vielseitigkeit- oder Springreiten) auftreten abgeschéatzt werden.
Somit hat sich gezeigt, dass dieses Biegestabmodell zur Bestimmung von den Be-
lastungsverhaltnissen wertvolle Hilfe leisten kann und dariiber hinaus ein besserer
Versténdnis und erweiterten Einblick in die Belastungszenarien des Pferderiickens
und seiner Strukturbelastungen gibt.
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Isometric contraction at the lower extremity: Geometric and
kinetic differences between joint and dynamometer

1 Introduction

The literature often reports the use of torque dynamometers to estimate the moment-
angle relationship (Bobbert et al., 1990; Herzog et al., 1991), to describe the muscle
architecture (Narici et al., 1996; Muramatsu et al., 2002), and to determine the me-
chanical properties of the tendon and aponeurosis of the muscle (Maganaris & Paul,
2002; Magnusson et al., 2001). It is usually assumed that the moment measured by
the dynamometer is equivalent to the resultant joint moment. Herzog (1988) re-
ported, the influence of the relative motion of the knee to the dynamometer on the
resultant knee moments are negligible (lower than 2.2%), when the joint axis and the
axis of rotation of the dynamometer arm are carefully aligned before each experi-
mental movement. Herzog (1988) examined only one subject. So it is possible that
for this subject, the influence due to the non rigidity of the dynamometer arm-shank
foot system was small. No study examining the influence of the relative motion of the
foot to the dynamometer on the resultant ankle joint moments during isometric con-
tractions was found. This is an important issue, since it is well known that it is very
difficult to completely prevent any joint rotation during a maximal isometric plantar
flexion by means of an external strap fixation (Magnusson et al., 2001; Muramatsu et
al., 2001). So it can be hypothesized that the axis of rotation of the dynamometer and
the joint axis don’t remain identical during the contraction.

Further, to estimate the hysteresis of the tendon and aponeurosis it has been as-
sumed that the joint angles are identical during the loading and the unloading condi-
tion (Kubo et al., 2001; Maganaris & Paul, 2002). This assumption needs to be exa-
mined since it has been reported, that during an isometric plantar flexion the angular
rotation of the ankle is up to 8° (Magnusson et al., 2001; Muramatsu et al., 2001).
Therefore the purposes of this study were to examine two hypotheses: (a) during
isometric contractions there is a significant difference in the moments measured by
a dynamometer and the resultant moments at the ankle and knee joint, and (b) dur-
ing isometric contractions there is a significant difference in the ankle and knee an-
gles at similar resultant moments during the loading and the unloading phases.

2 Methods

Twenty seven long distance runners (weight: 77.06 £7.77 kg, height: 182 £6 cm)
participated in the study. All subjects performed isometric maximal voluntary con-
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tractions (MVC) and contractions induced by electrostimulation (Compex 2) at four
different ankle-knee and knee-hip angle combinations on a Biodex-dynamometer
(tab. 1 and tab. 2).

The kinematics of the leg were recorded using the vicon system (8 cameras 120
Hz). To determine the centre of pressure under the foot, a flexible pressure distribu-
tion insole from Novel (pedar-system) operating at 99 Hz was used. The examined
parameters (moments and angle values) were identified and analysed at 0, 15, 30,
45, 60, 80 and 100% of the maximum resultant moment of each trial. For the elec-
trostimulation trials, also the unloading phase was analysed at the corresponding
percentages. The compensation of moments due to gravitational forces was done
for all subjects before each plantar flexion and knee extension.

The differences between the measured and the resultant moments as well as the
joint (ankle and knee) angles during loading and unloading were checked using the
T-test for two dependent samples. The level of significance was set at p<0.05. The
joint angles during loading and unloading were only compared for stimulation trials
because in these contractions the activation and deactivation ramps within the
muscles (triceps surae and quadriceps femoris) were identical.

Tab. 1. Examined ankle and knee joint positions.

Position | Ankle angle Knee angle Contraction
Pos. 1 90° 180° MVC and stimulation
Pos. 2 120° 110° stimulation
Pos. 3 110° 160° stimulation
Pos. 4 90° 170° stimulation

Tab. 2. Examined knee and hip joint positions.

Position Knee angle Hip angle Contraction
Pos. 1 115° 140° MVC + stimulation
Pos. 2 170° 140° stimulation
Pos. 3 140° 140° stimulation
Pos. 4 80° 140° stimulation

3 Results

The moment measured by the dynamometer overestimates the resultant moment at
the ankle and knee joint. The average differences between the resultant and the
maximal measured moment ranged from 6 to 10% for ankle and 3.5 to 7.3% for the
knee joint. The maximal differences in the 5 examined variations ranged from 16 to
23% for ankle and 8.6 to 16.8% for the knee joint (fig.1).

During contraction the foot rotates about 15° around the ankle joint (fig. 2). The
measured leg rotation around the knee ranged between 10 and 15° (fig. 2), except
at position 4 which showed only 3° rotation.

Another important finding of this study was, that in all cases the ankle and knee an-
gles showed significant differences (p<0.05) between the loading and the unloading
phases at the same resultant ankle and knee joint moments (fig. 3).
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Fig. 3. Ankle (left) and knee (right) angles at the loading-unloading phases with stimulation (mean +SD, n= 27).
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4 Discussion

Generally the differences between the resultant moments at the ankle and knee
joint and the measured moments at the Biodex-dynamometer can be explained due
to (a) gravitational effects, (b) inertial effects and (c) non-rigidity of the Biodex arm-
foot system (Herzog, 1988). The effect of the gravitational forces on the resultant
joint moments, especially at the knee joint turned out to be large, and should al-
ways been taken into account (Winter et al., 1981; Herzog, 1988). In this study the
effects of gravity was corrected for every subject and every position. The inertial ef-
fects in this study are zero since only isometric contractions were examined (Her-
zog, 1988). Therefore, the observed differences between the resultant and meas-
ured moments can only be due to the non-rigidity of the Biodex arm-foot system.
The relative motion of the foot and leg to the dynamometer significantly influences
the resultant moments. It is very difficult to completely avoid any joint motion using
an external strap fixation during a plantar flexion effort where the moments around
the joint are large (Magnusson et al., 2001; Muramatsu et al., 2001). Also the de-
formation of the soft tissues of the foot and leg may influence the relative motion
between foot / leg and dynamometer. The relative motion changes the lever arms
of the reaction force to the corresponding joint and to the dynamometer (fig. 4). De-
spite of a careful alignment of the joint axis (ankle and knee) with the axis of rota-
tion of the dynamometer, the lever arms do not remain constant during the plantar
flexion and knee extension effort (fig. 4).

240 —_— KK)
(KK) dknee 9
ankle

biodex

T — — T T T T T T T
7 8 9 10 11 12 13 14 15 16 1 2 3 4 5 6 7 8 9
[sec] [sec]

Fig. 4. Leverarm of the reaction force at the foot to the ankle joint (dankle) and to the axis of the dynamome-
ter (dbiodex) (left) and leverarm of the reaction force at the leg to the knee joint (dknee) (right) for
one subject (KK).

Another important phenomenon and to our knowledge reported for the first time in
the literature was that the ankle and knee angles were different during the loading
and unloading phases at the same resultant ankle and knee joint moments during
the electrostimulation trials. This difference may have a dramatic effect in the esti-
mation of the hysteresis of the tendon and aponeurosis.
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5 Summary

From this we can conclude that (a) the measured and the resultant moments at the
ankle and knee joint are different and (b) the ankle and knee angles at the same
resultant joint moment are also different for the loading and the unloading phases.
The observed differences may lead to erroneous results concerning the following:
(1) diagnostic of muscle architecture, (2) estimation of the moment-ankle and knee
angle relationship and (3) estimation of the strain and hysteresis of the tendon and
aponeurosis.
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VOLKER ZSCHORLICH

Muskelfunktionen —A ufgaben des muskulédren Systems bei
alltaglichen und sportlichen Bewegungsformen

1 Einleitung

Der Skelettmuskel ist ein Organ des Haltungs- und Bewegungsapparates. Er ist
uns bekannt als ein Verursacher organismischer Bewegungsformen. Die Aufgaben
des Muskels im Haltungs- und Bewegungsapparat sind viel komplexer als es der
erste Augenschein offenbart.

Bereits Nemessuri (1968) hat aus der Sicht der funktionellen Anatomie drei ver-
schiedene Aufgaben der Skelettmuskulatur beschrieben. Er postulierte die Kinetor-
Funktion, die Modulator-Funktion und die Fixator-Funktion als elementare Aufga-
ben, welche der Skelettmuskulatur im Koordinationsprozess des Bewegungsappa-
rates Ubertragen sind.

Die Aufgaben der Muskulatur sind bei genauerer Analyse weitaus vielfaltiger als die
bloBe Entwicklung von Kréaften, um Bewegungen zu initiieren. Es sollen lber die
oben genannten Aufgaben hinaus weitere Funktionen des Skelettmuskels im Hal-
tungs- und Bewegungsapparat dargestellt werden. Weiter wird der Frage nachge-
gangen, in wie weit, die oben postulierten Funktionen im Rahmen biomechanischer
Betrachtungen tatsachlich identifiziert werden kénnen.

2 Die Muskelfunktionen

Die ureigenste Aufgabe der Skelettmuskulatur scheint der Antriebsbewegung zu-
geschrieben zu sein. Der Muskel dient offensichtlich als Aktuator, wie es Motoren
oder Hydraulik-Antriebe in Maschinen darstellen. Diese Aufgabe, die als Kinetor-
Funktion beschrieben ist, wird in den meisten natlrlichen Bewegungsformen zu
beobachten sein. Aber es sind gerade auch bei sportlichen Bewegungen zahlreiche
Ausnahmen bekannt, in denen durch die muskulére Kraftentwicklung keine Fortbe-
wegung realisiert wird.

Es gibt muskulére Aktionen, in denen keine Bewegung des Koérpers realisiert wird.
Vielmehr wird bei diesen Muskelaktivitdten die Kraftentwicklung genutzt, um zum
Beispiel eine Kérperposition gegen eine &uBere Kraft aufrechtzuerhalten. Die hier
aufgefuihrten Muskelfunktionen sind typisch fir organismische Bewegungsformen,
speziell bei héheren Wirbeltieren anzufinden. In technischen Systemen wird die
Koordination einer Bewegung typischerweise tber die zeitgenaue und auch dosie-
rungsgenaue Kraftentwicklung einzelner Aktuatoren organisiert. Hier unterscheiden
sich also die Koordinationsprinzipien zwischen artifizieller und natirlicher Bewe-
gung erheblich:
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— Absorbator-Funktion zur Dampfung

— Fixator-Funktion zur Stabilisierung

— Kinetor-Funktion zum Antrieb

— Regulator-Funktion zur Koordination

— Stressor-Funktion zur Zuggurtung

— Tremor-Funktion zur Warmeregulation

— Utilisator-Funktion zur Energiespeicherung

Der Muskel — als Beweger — ist in zahlreiche andere Aufgabenstellungen mit einbe-
zogen, die zunéchst nicht evident sind. Weiter ist von Interesse, in welchen Aufga-
ben-Situationen die verschiedenen Muskelfunktionen in welchem Ausmal genutzt
werden. Uberlegenswert ist auch eine Nutzung dieser Koordinationsprinzipien fir
die Steuerung autonomer Beweger-Systeme. Die Muskelfunktionen besitzten még-
licherweise durch entsprechende Redundanzen einige Vorteile gegenuber der zeit-
und dosierungsgenauen Aktuator-Aktivierung.

3 Die Identifizierung der Muskelfunktionen

Die oben genannten Funktionen der Skelettmuskulatur besitzen zunéchst eine ge-
wisse Plausibilitat, die sich aus der funktionellen Anatomie der Bewegung darstel-
len lasst. Die Frage stellt sich, ob diese Muskelfunktionen Uber eine Plausibilitét
hinaus auch durch biomechanische Untersuchungen identifizierbar sind.

Die einzelnen Aspekte der Koordinationsprinzipien werden an beispielhaften Be-
wegungsablaufen dargestellt werden. Im Zusammenhang der Kinetor-Funktion soll
am Schluss noch das Problem der Abschétzung der muskularen Kraftentwicklung
mit aufgegriffen werden.

Absorbator-Funktion

Durch die Muskelaktivierung dynamisch regulierbare Stiffness des muskularen Or-
gans, ist es der Natur ermdglicht, den Muskel als Dampfungssystem einzusetzen.
In vielen Bewegungen wird diese Aktivitat auch reflektorisch genutzt.

Fixator-Funktion

Durch eine Kokontraktion antagonistischer Muskulatur lassen sich anatomische Ge-
lenkstrukturen fixieren oder in ihren Freiheitsgraden einschranken. Das neuromoto-
rische System nutzt diese Mdglichkeiten u.a. fir feinmotorische Prézisionsaufgaben
und in frihen Lernsituation (Bernstein, 1975). Die muskulare Stabilisation 1&sst sich
relativ gut Uber die funktionsanatomischen Betrachtungen in spezifischen Bewe-
gungen darstellen. Definierte motorische Aufgaben machen genau diese Funktion
in Abhangigkeit zur kinetorischen Komponente der muskularen Aktion deutlich.
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Kinetor-Funktion

Die Messung der auBeren Kréfte ist eine Mdglichkeit, die muskuléare Aktivitat indi-
rekt zu bestimmen. Es ist aus sehr vielen Untersuchungen bekannt, dass die Bezie-
hung zwischen dem Interferenz-EMG und der entwickelten Kraft einen hohen sta-
tistischen Zusammenhang aufweist. Auch die Methode der Bestimmung der maxi-
malen WillkGrkontraktion ist ein durchaus nutzvolles Instrument zur Abschatzung
des muskularen Aktivitatsgrades.

Eine direkte Bestimmung der tatsachlich entwickelten Kraft eines Muskels ist mithil-
fe der Myographie nur Uber aufwendige Modellierungen abschéatzbar. Grundsétzlich
lassen sich hier verschiedene Vorgehensweisen unterscheiden von denen die Me-
thode der Optimierung (Herzog 1985), die Kontrolltheorie (Hof & Berg, 1977) und
die Systemanalyse die am weit reichendsten Ansatze darstellen. Der systemanaly-
tische Ansatz (Zschorlich, 1996) bietet grundséatzlich den Vorteil, dass zur Bestim-
mung des Kraftiibertragungsprozesses sowohl auf der Seite des System-Ein-
ganges als auch auf der Seite des Systemausganges auf Messdaten zugegriffen
werden kann. Das System wird bei diesem Vorgehen im Gegensatz zu den ande-
ren erwdhnten Ansatzen ohne Annahmen bestimmter Systemeigenschaften ge-
schétzt.

Regulator-Funktion

Die Bewegung eines Wirbeltieres ist durch ein hoch redundant ausgelegtes System
auf sehr unterschiedliche Weisen zu koordinieren. Es zeigt sich bei komplexen Be-
wegungsablaufen, dass diese nicht nur dadurch reguliert werden, dass bestimmte
Muskeln zu definierten Zeitpunkten mit definierten Kraftdosierungen aktiviert wer-
den. Vielmehr werden Ungenauigkeiten im Bewegungsablauf durch ein mehr oder
weniger an Aktivierung anderer synergistisch oder antagonistisch arbeitenden
Muskeln reguliert. Dieses Phdnomen wird leicht in periodischen Bewegungsablau-
fen sichtbar. Dabei zeigen sich Muskelaktivitdten mit hdheren und niedrigeren Auto-
regressivitaten.

Stressor-Funktion

Die Muskulatur hat in weiten Bereichen des Haltungsapparates die Aufgabe, die
ossaren Beanspruchungen durch Verspannung der starren Strukturen zu minimie-
ren. Durch aktive muskuléare Kraftentwicklung in Phasen der Beanspruchung der
knéchernen Strukturen kénnen Biegemomente reduziert werden. Die Funktion ist
seit langem (Pauwels, 1965) als Prinzip der Zuggurtung in der Anatomie bekannt
und dient dem Leichtbau des Halteapparates.

Tremor-Funktion

Der muskulare Tremor dient den héheren Wirbeltieren fur die Aufrechterhaltung der
Koérpertemperatur und hat keine weiteren Aufgaben in der Bewegungskoordination.
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Utilisator-Funktion

Der Skelettmuskel ist in der Lage, Spannungen, die in das Organ eingeleitet wer-
den, elastisch zu speichern. Es sind serien — elastische und parallel — elastische
Komponenten des muskulédren Organs, die diese Energie besonders in Phasen der
exzentrischen Krafteinwirkung speichern und auch nutzbringend wieder in den Ko-
ordinationsprozess reproduzieren. Bekannt sind diese Eigenschaften bei typischen
Lauftieren.

4 Schlussbetrachtungen

Die hier aufgefihrten Muskelfunktionen sind diejenigen Funktionen, die durch bio-
mechanische Verfahren identifizierbar sind. Es lassen sich bei weiterer eingehen-
der Betrachtung moglicherweise noch andere Funktionen der Skelettmuskulatur
darstellen. Offensichtlich ist, dass bei einer genauen Analyse komplexer Bewe-
gungsablédufe, diese Muskelfunktionen nicht eliminiert auftreten, sondern parallel
mehrere Funktionen zugleich bewéltigt werden. Damit wird deutlich, dass sich die
Koordination der Skelettmuskulatur nicht nur auf die Aufgabe der angemessenen
Kraftentwicklung zwischen verschiedenen Muskelgruppen beschranken kann. Viel-
mehr missen eine ganze Reihe weiterer Aufgaben gewahrleistet werden, die wohl
neben der Aufgabe der Bewegung und Fortbewegung auch primar dem Schutz des
gesamten Bewegungsapparates und einer gewissen Fehlertoleranz dienen.
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Vergleich der leistungsbasierten Beanspruchungskontrolle im
Wasser —E insatz eines Unterwasserfahrradergometers (UWF)

1 Einleitung

Die Bedeutung des Wassers als therapeutisches Medium ist unumstritten. Ein
Grundproblem bei der Leistungsbestimmung im Wasser besteht, vor allem aus me-
dizinisch-therapeutischer Sicht, in der Validierung des bekannten leistungsphysio-
logischen Zusammenhangs zwischen mechanischer Leistung (Pmech) und Sauer-
stoffaufnahme unter Beriicksichtigung der physikalischen Eigenschaften des Medi-
ums Wasser. Fir die Bedingungen des aktiven Schwimmens konnte dieser Zu-
sammenhang nachhaltig aufgeklart und beschrieben werden (Niklas et al., 1988).
Arbeiten aus dem Bereich des Rehabilitationssportes belegen ebenfalls diese Be-
ziehung (u.a. Schega, 1995).

Die Klarung des geschilderten Sachverhaltes kénnte die nach wie vor bestehenden
Unsicherheiten im Transfer fahrradergometrischer Beanspruchungsempfehlungen
nach Landdiagnostik fur die Intensitatssteuerung im Wasser I6sen. Dementspre-
chend lag ein Schwerpunkt unseres Arbeitsansatzes in der Entwicklung und Uber-
prufung eines Untersuchungsverfahrens, das die Bestimmung der Pyech im Wasser
auf der Grundlage eines mechanischen Arbeitsansatzes (MA) im Vergleich zum
leistungsphysiologischen Ansatz (LA) gewahrleistet.

2 Problemstellung

In Nutzung eines Unterwasserfahrradergometers (UWF) gingen wir der Frage nach,
ob eine hinreichend gesicherte Leistungsbestimmung im Wasser Gber einen me-
chanischen Ansatz (s. Methode) im Vergleich zu dem bekannten leistungsphysiolo-
gischen Ansatz mdglich ist und weiterfihrend die Validitat des leistungsphysiologi-
schen Ansatzes gestiitzt werden kann. Das sogenannte Transferproblem, in Uber-
tragung relevanter Leistungsparameter nach Fahrradergometrie an Land auf die
Bedingungen im Medium Wasser, wére nach diesem Arbeitsansatz einer Lésung
zuzufuhren.

3 Methodik

Es wurden 8 Frauen und 9 Manner im Alter von 22 bis 64 Jahren (Alter: x= 40,
SD= 15,55; Gewicht: x= 76,65 kg, SD= 17,19; GroBe: x= 173,74 cm, SD= 7,97;
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Kérperoberflache: x= 1,77 m?, SD= 0,27) in die Studie einbezogen. Alle Probanden
absolvierten einen ansteigenden Belastungstest auf einem Unterwasserfahrrad
(modifiziert nach Morlock & Dressendorfer, 1964; Dressendorfer et al., 1976) mit
head-out water immersion.

Die Bestimmung der mechanischen Leistung lber den mechanischen Ansatz
(Pmechma) erfolgte durch den Antrieb des UWF mit einem an Land befindlichen Mo-
tor, dessen Reaktionskraft in seiner Aufhdngung (Drehmomentenwaage) gemessen
wurde (Abb. 1). Die Berechnung der mechanischen Leistung (Pmechma) erfolgte auf
der Grundlage folgender mathematischer GesetzmaBigkeiten:

Pmechma=M-® M = Drehmoment (1)
o = Drehwinkelgeschwindigkeit,

wobei gilt, dass:
M =F-r F=Kraft (2)
r =0.25m (def. LAnge Hebelarm)
und
[0) =2n-f f=U/min (Tretfrequenz). (3)
Daraus schlussfolgernd ergibt sich fir die Berechnung der mechanischen Leistung
folgende Gleichung:

PmechMA =F.r-2n-f. (4)

Nach der Kalibrierung des Messsystems (Kraftaufnehmer) mit resultierender Kalib-
riergleichung wurden zunéchst die Leerlaufleistung des Unterwasserfahrradergo-
meters (ohne Proband) und danach die individuelle Leerlaufleistung der Probanden
bestimmt. Dazu saf3 der Proband mit head-out water immersion auf dem Fahrrad
im Wasser.

Die Bestimmung der mechanischen Leistung auf der Grundlage des leistungsphy-
siologischen Ansatzes (PmechLa) wurde mittels Spiroergometrie vorgenommen.
Ausgangspunkt dieses Vorgehens ist der 0.g. linearproportionale Zusammenhang
zwischen mechanischer Leistung und Sauerstoffaufnahme. Uber den Verlauf des
ansteigenden Stufentestes erfolgte eine Regressionsanalyse durch Extrapolation der
Arbeitssauerstoffaufnahme auf die Ruhesauerstoffaufnahme, so dass im Schnitt-
punkt der Abszisse die Kraft bestimmt werden kann, die notwendig ist, um den eige-
nen hydrodynamischen Widerstand im Wasser zu Gberwinden.

Zusatzlich wurde eine Fahrradergometrie an Land (WHO-Standard) bis zur sym-
ptomlimitierten Ausbelastung durchgefiihrt und mit den Ergebnissen auf dem Un-
terwasserfahrradergometer verglichen.
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Abb. 1. Skizze des Versuchsaufbaus (1: 130 cm tiefes Wasserbecken; 2: modifiziertes Fahrrad im Wasser;
3: 5m lange, wassergeschmierte Kette; 4: Verbindung von Kettenblatt und Welle (iiber Wasserober-
fldche); 5: Wellenfixierung am Pedalarm des Fahrradergometers; 6: Fahrradergometer an Land; 7:
Drehmomentenwaage mit Motor; 8: Kraftaufnehmer; 9: Stellglied; 10: Datenaufnahme mit Myore-
search®, Fa. Noraxon).

4 Darstellung und Diskussion der Ergebnisse

Fir die untersuchten Probanden wurde eine zuséatzliche Leistungsabgabe ohne
koérperliche Aktivitat im Wasser von im Mittel 32,5 Watt iber den mechanischen An-
satz ermittelt (Tab. 1).

Tab. 1. Kennwerte der Leistungsbestimmung nach mechanischem Arbeitsansatz (Pmechma)-

Mechanische Leis- Stichprobe: n = 17
tung
P (Watt) X SD Min. Max.
mechiA 325 4,89 238 39,4

Im Vergleich dazu konnte Uber den leistungsphysiologischen Ansatz eine Leis-
tungsabgabe von im Mittel 30,9 Watt (PmechLA-Min= 24,9 Watt; PmechLA-Max= 37,3
Watt; SD= 3,58) bestimmt werden (Abb. 2).

Grundsatzlich muss im Wasser von einer zusatzlichen Leistungsabgabe im Bereich
von ca. 32 Watt pro Belastungsstufe ausgegangen werden, die additiv zur manuell
eingestellten Leistung am Fahrradergometer an Land beriicksichtigt werden muss.
Demnach stellt die Leistung im Wasser eine medienabhéngige, individuelle Grund-
leistung dar, die, in Abhangigkeit der anthropometrischen Verhéltnisse des Proban-
den und unter Bericksichtigung der mechanischen Bedingungen des Unterwasser-
fahrradergometers (u.a. mechanische Reibungsverluste), zur Uberwindung des ei-
genen hydrodynamischen Widerstandes im Wasser notwendig ist.
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Abb. 2. Regressionsanalyse Uber den Verlauf des ansteigenden Belastungstests (25 Watt-Stufen) aller 17
Probanden zur Bestimmung der mechanischen Leistung nach leistungsphysiologischem Ansatz
(PmechLA)-

Um die leistungsphysiologischen Anforderungen in Abhéngigkeit des Mediums ver-
gleichend zu betrachten, bietet die symptomlimitierte Ausbelastungssituation eine
erste Abschatzung (Tab. 2). Die Belastungsuntersuchungen an Land ergaben eine
im Bereich von 10,6-51,2 Watt héhere Leistung als im Wasser, bei vergleichbarer
Arbeitskapazitét und Stoffwechsellage. Die geringere Auslenkung der Herzfrequenz
im Wasser kann auf die immersions- und tauchreflexbedingte Senkung der Hf zu-
rickzuflihren sein. Im Gegensatz zu Befunden von McMurray et al. (1983, 1988),
die bei kdrperlicher Aktivitdt an Land und im Wasser vergleichbare Anpassungsre-
aktionen oberhalb einer Arbeitssauerstoffaufnahme von 1 I/min feststellten, lassen
die vorliegenden Ergebnisse vermuten, dass die vegetative Adaptation unter Was-
serbedingungen eingeschrankt verlduft. Ein hinreichend gesicherter Leistungsver-
gleich ist weiterfihrend auf der Grundlage energetischer Betrachtungen mdoglich
(Wirkungsgradberechnungen).

Tab. 2. Vergleich der leistungsphysiologischen Adaptation (symptomlimitierte Ausbelastung) beim Belas-
tungstest Land vs. Wasser (n = 17).

Land Wasser
X SD X SD
Pmech (Watt) 175 50,0 125 25
V,, (ml/min) 2149 563,66 2248 775,73
Hf (min™) 175 11,37 165 11,58
RQ 1,13 0,16 1,06 0,15
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5 Schlussfolgerungen

Es wurde nachgewiesen, dass mit Hilfe des mechanischen Ansatzes eine Validie-
rung des leistungsphysiologischen Ansatzes hinreichend gesichert werden kann.
Bei Arbeitsaufgaben im Wasser muss die zusétzliche Leistungsabgabe ohne kor-
perliche Aktivitdt (Reibungsverluste, anthropometrische Widerstandsflachen, u.a.)
individuell bertcksichtigt werden. Dies gilt vor allem fir Belastungsempfehlungen
im Rahmen praventiv gesundheitsférdernder MaBnahmen und fir bewegungsthe-
rapeutische Interventionen in der Rehabilitation, insbesondere bei Patienten mit
eingeschrankter kardio-pulmonaler Leistungsféhigkeit.

In der Konsequenz der vorliegenden Untersuchungsergebnisse wird deutlich, dass
bei Belastungsuntersuchungen unter Wasserexposition (head-out water immersion)
ein im Vergleich zum Leistungstest an Land veréandertes Testregime notwendig ist.
Unter Berucksichtigung der vorliegenden Validierung der tatsachlichen Leistungs-
abgabe im Wasser, sollte die externe Eingangsbelastung (manuell einstellbar am
Fahrradergometer an Land) fir primarpraventive Untersuchungen im Bereich von 0
bis 20 Watt liegen. Im Testverlauf kann die Belastung um jeweils 25 Watt (WHO-
Standard) gesteigert werden.

Fir sekundér- und tertidrpraventive Untersuchungen in der Rehabilitation wird emp-
fohlen, dass die initiale Eingangsbelastung extern nicht zusatzlich erhéht werden
darf, um eine mégliche Uberforderung zu vermeiden. Die durch die Testkonstruk-
tion und das Medium Wasser applizierte Beanspruchung sollte weiterfihrend Gber
den Verlauf des ansteigenden Belastungstests um jeweils maximal 20 Watt gestei-
gert werden, um eingeschrénkte leistungsphysiologische Anpassungsreaktionen zu
kennzeichnen.
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MARCO HAGEN, HARALD BOHM & GERT-PETER BRUGGEMANN

Ist die Pravention von Shin-Splints durch ein Krafttraining der
Dorsalflexoren méglich?

1 Einleitung

Die Pronation des unteren Sprunggelenkes beim Laufen spielt fir die Entstehung
von Uberlastungsschaden der unteren Extremitat eine entscheidende Rolle (Nigg,
1986). Das mediale Tibiakantensyndrom bzw. Shin-Splint-Syndrom stellt ein typi-
sches Beispiel fur ein Missverhéltnis von mechanischer Belastung und individueller
Belastbarkeit dar, das haufig bei Laufern auftritt (James et al., 1978).

Die durch eine Periostitis bedingten Schmerzen an der medialen Tibiakante werden
beim Laufer durch eine exzessive Pronation hervorgerufen. Untersuchungen des
RuickfuBes in der Frontalebene zeigten, dass beim Laufen die Pronation bei Shin-
Splint-Patienten gréBer ist als bei gesunden Laufern (Gehlsen & Seger, 1980; Viita-
salo & Kuvist, 1983). Diskutiert werden Stressreaktionen des Knochens auf einwir-
kende Biege- und Rotationsmomente, insbesondere die Innenrotation der Tibia (Det-
mer, 1986; Oakes, 1988), sowie Zugkrafte von Muskeln und deren Faszien, die zu
einer Insertionstendopathie bzw. einem funktionellen Kompartmentsyndrom flhren
(Segesser & Nigg, 1980; Segesser et al., 1980; Beck & Osternig, 1994). Verant-
wortlich ist hierflir die in der Stitzphase der Pronation exzentrisch entgegenarbei-
tende tiefe retrotibiale Muskulatur (Kues, 1990; Thacker et al., 2002).

Zur vollstandigen Ausheilung der Schmerzen ist meist eine langere und flr den
Sportler sehr unbefriedigende Trainingspause notwendig. Um der Entstehung der
Schmerzen entgegenzuwirken, wird versucht, die Pronation durch adaquate Einla-
gen und Sportschuhe zu reduzieren (Thacker et al., 2002). Es stellt sich die Frage,
ob neben diesen passiven MaBnahmen nicht eine aktive Reduktion der Pronation
herbeigefuhrt werden kann. Ein Krafttraining der Dorsalflexoren des Fusses wirkt
einer exzessiven Pronation entgegen (Feltner et al., 1994) und kénnte somit die
Ursache des medialen Tibiakantensyndroms vermeiden bzw. einschranken.

Ziel der Arbeit ist es, einen Zusammenhang von Krafttrainingseffekten der Dor-
salflexoren und dem RickfuBwinkel beim Laufen in Verbindung mit der Schmerz-
symptomatik des Shin-Splint-Syndroms (medialen Tibiakantensyndroms) zu unter-
suchen. Kurz gesagt: Kann durch ein Training der Dorsalflexoren in die Biomecha-
nik des typischen Shin-Splint-Patienten eingegriffen und somit seine Schmerzen
behoben bzw. reduziert werden?

2 Methodik

15 Sportstudenten im Alter von 20 bis 26 Jahren (xmean=22,6), die unter belastungs-
abhangigen Schmerzen an der posteromedialen Schienbeinkante litten, wurden un-
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tersucht. Es handelte sich bei allen Probanden um Fersenlaufer, die eine abge-
flachte FuBwélbung und zumindest eine Tendenz zur Uberpronation aufwiesen. 8
Teilnehmer, (5 ménnliche, 3 weibliche) wurden in ein Krafttraining der Dorsalflexo-
ren eingewiesen, welches sie danach eigensténdig durchfiihrten und ihre Trainings-
werte dokumentierten. Trainiert wurde an einer Maschine (MedX Inc., Ocala, USA).
Bei jeder Trainingseinheit wurde eine Serie bis zur vollstdndigen muskularen Er-
schopfung durchgefiihrt, die nach 9 bis 12 Wiederholungen in 90 bis 120 Sekunden
erreicht werden sollte. Die Probanden absolvierten tUber einen Zeitraum von 8 Wo-
chen zwei bis drei Trainingseinheiten in der Woche. 7 Probanden (5 mannliche, 2
weibliche) dienten als Kontrollgruppe.

Vor und nach der Trainingsphase wurden die Gruppen untersucht. Das maximale
isometrische Drehmoment wurde an einem Isokinetikgerat (Multi-Joint-System, Bi-
odex, Medical Systems Inc., NY, USA) bestimmt. Bei Pre- und Posttest wurden die
identischen Einstellungen des Gerates und die gleiche Positionierung der Proban-
den auf dem Gerat vorgenommen. Die Teilnehmer fihrten die Muskeltests in sit-
zender Position durch, das Kniegelenk war gestreckt, der Kérper wurde durch Gur-
te fixiert, und die Arme wurden vor dem Brustkorb verschrankt. Bei der Messung
der isometrischen Maximalkraft wurde in 115°-Position (aus 90°-Stellung des Fus-
ses 25° nach plantar) der beste der drei Versuche gewertet. Zwischen den Versu-
chen wurde 60 Sekunden pausiert.

Des weiteren wurde eine Laufanalyse durchgefiihrt, um den Einfluss des Krafttrai-
nings auf die biomechanischen Parameter festzustellen. Dabei wurde die Pronation
mit einem Ruckfussgoniometer mehrmals gemessen. Um die Vergleichbarkeit der
einzelnen Lauftests zu gewahrleisten wurde zusétzlich zu der Pronation die Boden-
reaktionskraft mit einer Kraftmessplatte (Kistler Instrumente AG, Winterthur, Schweiz)
bestimmt, wobei Versuche mit stark abweichendem Verlauf der vertikalen Boden-
kontaktkraft nicht in die Auswertung mit einbezogen wurden. Berechnet wurden die
Mittelwerte des Pronationswinkels iber alle Laufversuche jeweils vor und nach der
Trainingsphase.

Per Fragebogen wurden vor und nach der Trainingsphase mittels einer numeri-
schen Ratingskala (1 = keine Schmerzen, 9 = sehr groBe Schmerzen) die Ein-
schétzung der Intensitét der Tibiakantenschmerzen sowie der Einfluss der Schmer-
zen auf das AusUben der Sportarten bestimmt. Zudem wurden allgemeine Daten,
bevorzugte Sportarten und wdchentliche Laufkilometer abgefragt.

3 Ergebnisse und Diskussion

Die statistische Auswertung der Ergebnisse wurde mit dem Vorzeichen-Test durch-
gefuhrt.

Die Auswertung der Fragebdgen ergab bei allen Trainierenden einen signifikanten
Ruckgang der Schmerzen nach der Trainingsphase (p = 0,031, o = 0,05) im Ver-
gleich zur Kontrollgruppe.
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Das maximale Drehmoment der Dorsalflexoren zeigte bei der Trainingsgruppe einen
hoch signifikanten Anstieg (p = 0,008, o = 0,05). Das durchschnittliche maximale
Drehmoment der Trainingsgruppe stieg von Mmaxpre = 286,75 Nm auf Mmaxpost =
397,25 Nm an.

Der Betrag des Pronationswinkels wurde als die Auslenkung des Goniometers von
der Nullmessung bis zum ersten relativen Pronationsmaximum in der Stutzphase
bestimmt. Der Mittelwert der Trainingsgruppe betrug vor der Trainingsphase Bpro=
10,3° +- 3,4°, am Ende Bpro = 7,6° +- 2,2° und zeigt eine Tendenz zur Signifikanz
(p = 0,070, a. = 0,05). Die Mittelwerte der Kontrollgruppe zeigten keine signifikanten
Verénderungen.

Die Ergebnisse der Studie zeigen, dass sich durch das Krafttraining der Dorsalflexo-
ren die Schmerzen bei allen Probanden reduzieren lieBen. Zudem scheint ein Zu-
sammenhang darin zu liegen, dass die Reduktion der RuckfuBbewegungen respek-
tive der Pronation durch das Krafttraining der Rickgang der Schmerzen begriindet
liege. Die Aussagekraft einer Studie mit einer relativ kleinen Probandenzahl ist natiir-
lich begrenzt, dennoch zeigen unsere Ergebnisse, dass sowohl zur Prévention von
Shin-Splints als auch anderer Uberpronationssyndrome ein Krafttraining der Dor-
salflexoren eine effiziente MaBnahme ist, der die funktionelle Bewegungstherapie
mehr Beachtung schenken sollte. Zudem soll diese Studie Anlass dazu geben, den
Einfluss der Muskelkraft auf die Biomechanik des Laufens weiter zu untersuchen.
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HANS H.C.M. SAVELBERG & KENNETH MEIJER

Different triggers underly adaptation in mono- and biarticular
muscles in running and cycling

1 Introduction

Muscles have a remarkable ability to adapt to required performance. On a structural
level muscle can adapt by changing number of sarcomeres in series or in parallel.
These adaptations affect the length at which maximal force can be generated, the
dynamic force and power and the maximal force (Lieber & Fridén, 2000). In sport
and rehabilitation the adaptability of muscle is exploited to affect motor perform-
ance. Optimal design of intervention programs requires insight in mechanisms that
trigger and control adaptation. Different mechanisms have been suggested. One is
the length-at-use hypothesis, which states that muscles adapt to generate maximal
force at the length it is most frequently confronted. An alternative is the contraction-
mode hypothesis, which states that morphology of muscles is changed to have ec-
centric actions occur on the ascending limb of the force-length curve, in order to
prevent damage that is assumed to result from eccentric contractions on the de-
scending limb.

In this study, the end result of adaptations in mono- and biarticular knee extensors
of runners and cyclists were compared. In running the monoarticular knee exten-
sors operate at considerable smaller lengths than in cycling, moreover in running
eccentric activity is required, while in cycling only concentric activity is required. The
biarticular muscle operates at similar length in both activities; however in running
the muscle is involved in an active stretch-shortening cycle, while in cycling this
muscle is only concentrically active. If length-at-use hypothesis governs adaptation
larger optimal lengths in the monoarticular knee extensors in cyclists are expected
and similar optimal lengths in the biarticular muscle. If alternatively, contraction-
mode controls adaptation it is predicted that in runners optimal lengths of both
mono- and biarticular knee extensors are larger than in cyclists.

2 Methods

Ten recreationally trained runners and ten cyclists participated in the study. The
runners covered at least 20Km/week, while cyclists rode at least 100Km/week. On
a dynamometer [Cybex I] they performed maximal voluntary isometric contractions
at twenty different combinations of knee and hip joint angles. Five knee joint angles,
ranging from full extension [0 degrees] to 100 degrees flexion, and four hip joint an-
gles, covering the range from full extension [180 degrees] to 80 degrees anteflexion,
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were applied. Each contraction was maintained two seconds, between the contrac-
tions three minutes of rest were allowed. A procedure described elsewhere (Savel-
berg & Meijer, in press) was applied to separate the contribution of mono- and biar-
ticular muscles. This protocol enabled the change in contribution to the extending
knee joint moment of the monoarticular vasti-group to be presented as function of
the knee joint angle and the change in the moment generated by the biarticular rec-
tus femoris to be presented as function of the normalised muscle length (Hawkins &
Hull, 1990). These patterns are referred to as delta-vasti and delta-RF.

3 Results

The maximal extending knee joint moments did not differ significantly between run-
ners (194+47Nm) and cyclists (222+49Nm). The knee joint angle at which this
maximum was reached was significantly larger, i.e. less extended in cyclists.

In the properties of the mono- and biarticular muscles that underlie these overall
curves significant differences were found. In cyclists two classes of moment-length
curves of the biarticular muscle were found. Half of the group showed rectus femo-
ris that operated on the ascending slope of the moment-length curve, as appeared
in the runners too; the other half of the cyclists had descending moment-length
curves for the biarticular rectus femoris (Fig. 1).
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Fig. 1. The length-moment relationship of m. rectus femoris for runners and cyclists. Delta-RF is presented
as the change with respect to moment generated at the shortest normalizes (Hawkins and Hull,
1990) muscle length considered. This reference length resembles the length at an extended knee
joint angle and to 80 degrees anteflexed hip joint angle.

The range of delta-vasti was significantly larger in the cyclists (154+41Nm) than in
the runners (111£31Nm). Moreover, the optimal length of this muscle group oc-
curred at 10 degrees larger knee joint angles in the descending-RF cyclists
(87+7degrees) than in the runners (74t7degrees) and the ascending-RF cyclists
(77£7degrees; Fig. 2).
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Fig. 2. Change in extending knee joint moment (delta-vasti) generated by the mm. vasti as a function of
knee joint angle for runners and cyclists. Delta-vasti is presented as the change relative to the joint
moment generated at an extended knee joint (0 degrees).

4 Discussion

This study demonstrated that runners and cyclists have different moment-length/
angle relationships for both mono- and biarticular knee extensors. Assessment of
total extending knee joint moments does not reveal these differences. Conse-
quently, the common practice of determining maximal (knee) joint moments is not
sufficient to characterise or evaluate adaptations in muscles in response to therapy
or training. Also the assumption of fixed optimal lengths of muscles and fixed rela-
tions between muscles, as often applied in simulation studies, is challenged by the
present results.

The data on the biarticular muscle show that two groups of cyclists exist: an as-
cending-RF and a descending-RF group. Herzog et al. (1991) found ascending RF-
curves for elite runners and descending-RF curves for elite cyclist. The subjects in
the present study were less specialized, consequently it can be expected that their
adaptations are less pronounced. The discrimination of two groups of cyclists, and
the idea that elite cyclists display descending moment-length curves for the m rectus
femoris (Herzog et al., 1991) suggests that adaptation from running (the evolution-
ary starting point) to cycling occurs in stages. In a first stage the range of mm. vasti
is adapted (as seen in the ascending-RF cyclists) and in a second stage optimal
length of both mono- and biarticular muscles are tuned.

The differences in the biarticular muscles of the runners and the descending-RF
cyclists reject the length-at-use hypothesis for this muscle. If length-at-use was to
control optimal length of this muscle, similar optimal lengths were expected. Con-
trarily, the differences found for m. rectus femoris agree with what would have been
expected based on the contraction-mode hypothesis. In running an eccentric phase
is present. Keeping optimal length at large muscle lengths might prevent the muscle
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to operate on the descending limb of the force-length curve during an eccentric
contraction (Morgan, 1990). For the monoarticular muscle group the opposite is
seen: the adaptations in the mm. vasti contradict the contraction-mode hypothesis,
but are in accordance to expectations based on the length-at-use hypothesis. Un-
der the contraction-mode hypothesis, it was expected that to avoid eccentric con-
tractions on the descending limb of the length-force relationship, optimal length of
mm. vasti would occur at larger muscle lengths in runners. The opposite was found.
This observation fits the fact that cyclists use these muscles at larger lengths.
Based on this we conclude that triggers that control adaptation in muscles is related
to performance requirements. In runners the contraction-mode seems to trigger the
biarticular extensor to maintain a large optimal length, while in cyclists length-at-use
seems to push the monoarticular extensors to adapt to larger optimal lengths. For
runners this can be interpreted as optimising muscle length of the biarticular muscle
to have it operate on the ascending limb in order to protect it from damage during ec-
centric actions. The increased length of the mm. vasti allows cyclists to increase dy-
namic force and power output. Moreover, differences found might be triggered by
constrains imposed by coordination. Hof (2001) showed that the relative contribution
of mono- and biarticular muscles affect the direction of the external force, i.e. the
force applied to the ground in running or to the pedal in cycling. In particular, an in-
creased contribution of the biarticular m. rectus femoris will direct the external force
more forwardly. This study found that compared to cyclists, runners have a relatively
higher contribution of m. rectus femoris. This will give runners more freedom to direct
the external force optimally. It can be speculated that in running directing the external
force is more crucial than in cycling, as it has a direct impact on stability.

From these interpretations it can be concluded that training or therapy should focus
on the required performance. Not just any (strength) training fits for any perform-
ance improvement. For example, training on a bicycle, although it improves strength,
might be counterproductive for running activities, as it seems to neglect the devel-
opment of the biarticular extensors.
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TOBIAS SIEBERT, HEIKO WAGNER & REINHARD BLICKHAN

Veranderung von Muskel-Sehneneigenschaften wéahrend
zyklischer Muskelkontraktionen

1 Einleitung

Adaptation als Antwort auf Belastungen ist eine Grundeigenschaft biologischer Sys-
teme, z.B. des Muskel-Sehnen-Komplexes. Die Veranderung der Muskeleigenschaf-
ten kann langfristig durch Training erfolgen, es gibt aber auch eine kurzzeitige Adap-
tation der Muskeleigenschaften wéhrend zyklischer Kontraktionen, z.B. laufen, ren-
nen, schwimmen. Work-Loop-Experimente (Josephson, 1985) ermdglichen die Un-
tersuchung isolierter Muskeln unter zyklischen Bedingungen. Ergebnisse verschie-
dener Studien (James, 1996; Altringham, 1990; Siebert, subm. a) zeigen eine Veran-
derung in der Form des Kraft-Zeit Verlaufs sowie die Abnahme der vom Muskel pro
Zyklus verrichteten Arbeit mit zunehmender Zyklusnummer. Work-Loop-Experimente
kénnen auf Basis eines biomechanischen Muskelmodels simuliert werden. Die spezi-
fischen Muskeleigenschaften wurden mit der ISOFIT-Methode an einer Serie isokine-
tischer Kontraktionen bestimmt (Siebert, subm. b). Der erste Zyklus konnte mit einer
hohen Genauigkeit beschrieben werden (Siebert, subm. a). Im Vergleich zur Simula-
tion entsprach die Arbeitsabgabe des ersten Zyklus 102+ 6%. Alle weiteren Zyklen
zeigten zunehmend gréBere Unterschiede zwischen den Messungen und der Simu-
lation. Bezogen auf die Arbeitsabgabe des ersten Zyklus ergab sich eine Abnahme
um 10+ 6% fur den zweiten, 13+ 7% fir den dritten und 17+ 11% fur den vierten Zyk-
lus. Das Muskelmodel mit einem konstanten Muskelparametersatz ist nicht in der
Lage, diese Veranderungen zu beschreiben. Dies fiihrt zu der Frage, welche Mus-
keleigenschaften flur die beobachteten Verédnderungen verantwortlich sind. In dieser
Studie variieren wir innerhalb unseres Modellansatzes verschiedene Muskeleigen-
schaften und vergleichen die Simulationen mit den experimentellen Daten:

— Veranderung der Kraft-Geschwindigkeits Beziehung zur Simulation metaboli-
scher Ermidung;

— Veranderung der Lange der serienelastischen Komponente (SEC) wéhrend
zyklischer Belastungen;

— Veranderung der Steifigkeit der SEC zur Simulation von Preconditioning Effekten.

2 Methodik

Der isolierte M. dorsal semitendinosus von Rana pipiens wurde an einem Hebelarm-
system (Cambridge Technologies 300 B) fixiert, welches in der Lage war, eine sinus-
férmige Bewegung vorzugeben, sowie gleichzeitig die L&ngendnderung und die vom
Muskel produzierte Kraft zu messen. Amplitude und Frequenz der Schwingung
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sowie die Stimulationsdauer wurden mit dem Ziel der Maximierung der Arbeits-
abgabe variiert. Die Stimulation des Muskels erfolgte 10 ms vor Beginn der Verkr-
zungsphase. Die Reaktion des Muskels wurde Uber 5 Work-Loop Zyklen gemessen.
Die Simulation der Experimente erfolgte auf Grundlage eines biomechanischen Mo-
dels bestehend aus einer parabolischen Kraft-Ldngen Funktion, einer Kraft-
Geschwindigkeits-Funktion, einem linearen serienelastischen Element (SEC), sowie
einer Aktivierungs-Deaktivierungsfunktion. Die fur die Simulation notwendigen Mus-
kelparameter wurden sémtlich mit der ISOFIT-Methode bestimmt (Siebert, subm. b).
Ergebnis der ISOFIT-Methode sind 3 Parameter flr die Kraft-Geschwindigkeits Rela-
tion, 2 Parameter fur die Kraft-Langen Relation und 1 Parameter fir die Charakteris-
tik der SEC. Die Parameter der Aktivierungs-Deaktivierungsfunktion werden durch
isometrische Kontraktionen bei der optimalen Muskellange (L) mit dem Muskelmo-
del und den festgesetzten Muskelparametern bestimmt. Die Simulation des ersten
Work-Loops wurde mit unverdnderten Muskelparametern durchgefihrt. In den fol-
genden Loops wurde die Variation jeweils eines Parameters hinsichtlich der Opti-
mierung des Kraftmaximums wéhrend des Zyklus zugelassen. Die Sehnensteifig-
keit wurde geé&ndert und die metabolische Ermidung wurde durch Multiplikation der
Muskelkraft mit einem Ermidungsfaktor e (0<e<1) simuliert. Simulationen mit Ver-
langerung der SEC bei gleichbleibender Steifigkeit wurden hinsichtlich der experi-
mentellen Arbeitsabgabe des Muskels pro Zyklus optimiert. Die Variation der Mus-
kelparameter wurde fiir eine Work-Loop Studie mit 5 Hz Zyklusfrequenz, 1 mm
Amplitude und 70 ms Stimulationsdauer durchgefihrt (Abb. 7). Simulation und
Messung wurden beziiglich der vom Muskel pro Zyklus verrichteten Arbeit

w:deL, (1)

wobei F die Muskelkraft und L die Muskellange ist, sowie der mittleren-quadra-
tischen Abweichung (S;;) zwischen dem simulierten (Fsim) und experimentellen
(Fmess) Kraft-Zeit Verlauf verglichen. Fisom ist die isometrische Maximalkraft des
Muskels bei Lg.

n )
Z(Fsim(i) - Fmess(i)) 2
Sy = =l (n _) : Fi;olm
Durch eine Sensitivity Analyse wurde der Ermidungsparameter e sowie die Steifig-
keit der SEC hin§ichtlich der minimalen mittleren-quadratischen Abweichung Sy, bei
gréBtmaglicher Ubereinstimmung in der Arbeitsabgabe optimiert.

3 Ergebnisse

Die Simulationen kénnen den Kraft-Zeit Verlauf des ersten Zyklus gut beschreiben
(Abb. 1). Das Muskelmodel mit einem unabhé&ngig bestimmten Muskelparametersatz
ist nicht in der Lage die Veranderungen in den weiteren Belastungszyklen zu be-
schreiben (Abb. 1). Wahrend der Messung nimmt die vom Muskel pro Zyklus verrich-
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tete Arbeit vom ersten auf den finften Zyklus um 20% ab. Die mittlere-quadratische
Abweichung Sy, zwischen simulierten und experimentellen Kraft-Zeit Verlauf nimmt
von 2.3% fir den ersten Zyklus auf 4.2% flr den fUnften Zyklus zu (Tab. 1).

Als Ergebnis der Optimierung der Sehnensteifigkeit auf das Kraftmaximum des je-
weiligen Zyklus ergab sich ein ,weicher werden’ der SEC (Abb. 1). Die Steifigkeit
der SEC nahm von dem Ursprungswert ksec= 860 N/m fiir den ersten Zyklus auf
600 N/m flr den Zweiten, 450 N/m fur den Dritten, 380 N/m f(ir der Vierten und 350
N/m fir den flnften Zyklus ab. Die Verringerung der Steifigkeit fuhrt zur Erhéhung
der Kontraktionsgeschwindigkeit im kontraktilen Element wahrend des Kraftanstie-
ges in der ersten Phase des Work-Loops. Dies fuhrt, bedingt durch die Kraft-
Geschwindigkeits Abhangigkeit, zur Verringerung der vom Muskel generierten
Kraft. Wahrend des Kraftabfalls in der zweiten Phase des Work-Loops verkiirzt sich
die Sehne, was eine Verringerung der Kontraktionsgeschwindigkeit im kontraktilen
Element und somit erhéhte Kraftwerte zur Folge hat (Abb. 1, *). Beide Effekte he-
ben sich beziglich der resultierenden Arbeitsabgabe des Muskels nahezu auf. Die
Netto Arbeitsgabe des Muskel bleibt anndhernd unveréndert (minimale Zunahme)
und ist nahezu unabhéngig von der Sehnensteifigkeit (Tab. 1). Die mittlere Abwei-
chung Sy, zwischen beiden Kurven wird unter anderen durch die Gbereinstimmende
erste Kraftspitze auf 3.5% fur den funften Zyklus reduziert (Tab. 1).

Kraft [N]

0.6 0.7 0.8 0.9
Zeit [s]

Abb. 1. Kraft-Zeit Verlauf fiir ein Work-Loop-Experiment mit 5 Hz Zyklusfrequenz, 1 mm Amplitude und 70
ms Stimulationsdauer (5 Zyklen). Schwarze Kurve: Messung. Dunkelgraue Kurve: Simulation mit un-
verdnderten Parametersatz. Hellgraue Kurve: Simulation mit abnehmender Steifigkeit (k) der SEC.

Die Einfuhrung des Ermudungsfaktors e senkt die isometrische Maximalkraft sowie
die maximale Leistung des Muskels. Optimiert auf das Kraftmaxima des jeweiligen
Zyklus ergab sich e=0.94 flr den zweiten Zyklus, e=0.89 fur den Dritten, e=0.86 fir
den Vierten und e=0.84 fur den funften Zyklus (Tab. 1). Die simulierte Arbeitsabgabe
nimmt in Ubereinstimmung mit der Messung mit zunehmender Zyklusnummer ab,
unterschétzt aber die experimentellen Werte um etwa 3%. Dies entspricht bei Uber-
einstimmung mit der ersten Kraftspitze einer Unterbewertung der zweiten Kraftspitze
im Zyklus (Abb. 2, A), resultierend in einer Zunahme der mittleren-quadratischen
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Abweichung Spvon 2.3% im ersten auf 3.8% im finften Zyklus (Tab. 1). Als Ergeb-
nis der Optimierung der L&nge der SEC auf die Arbeitsabgabe des jeweiligen Zyk-
lus ergab sich eine Verldngerung der SEC. Bezlglich der Ausgangslange wurde
die SEC im zweiten Zyklus 7.6%, im Dritten 10% im Vierten 11.5% und im Flnften
12.3% langer (Tab. 1). Bei reproduzierter Arbeitsabgabe des Muskels flhrte dies
zur Zunahme der Abweichungen im Kraft-Zeit Verlauf (Abb. 2, dunkelgr. Kurve). Die
Verlangerung der SEC verschiebt den Arbeitspunkt der Muskulatur auf den aufstei-
genden Ast der Kraft-Ladngen Kurve.

0.1 \ !

n

AN |

-0.01 . . . . . . . . .
0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1 11 1.2

Zeit [s]

‘ A

Kraft [N]
o
5]

Abb. 2. Kraft-Zeit Verlauf fiir ein Work-Loop-Experiment mit 5 Hz Zyklusfrequenz, 1 mm Amplitude und 70
ms Stimulationsdauer (5 Zyklen). Schwarze Kurve: Messung. Dunkelgraue Kurve: Simulation mit Va-
riation der SEC Lénge. Hellgraue Kurve: Simulation mit zunehmend metabolisch ermiidetem Muskel.

Zu Beginn des Work-Loop Zyklus befindet sich der Muskel im gedehnten Zustand
und somit bezlglich der Kraft-Ldngen Abhéngigkeit auf einem hdéheren Kraftwert.
Die Zunahme der Kraftmaxima sowie die deutliche Abnahme der zweiten Kraftspit-
ze (Abb. 2, %) entspricht nicht den Experimenten. Dies flihrt zu einer Zunahme der
mittleren-quadratischen Abweichung Sy, auf 7% (Tab. 1).

0.11F

0.07

Kraft [N]

0.03

20.01 . . . . . . . . .
0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1 1.1 1.2

Zeit [s]

Abb. 3. Kraft-Zeit Verlauf fiir ein Work-Loop-Experiment mit 5 Hz Zyklusfrequenz, 1 mm Amplitude und 70
ms Stimulationsdauer (5 Zyklen). Schwarze Kurve: Messung. Hellgraue Kurve: Simulation mit opti-
mierten Ermiidungsfaktor e und optimierter Steifigkeit der SEC.
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Tab. 1. Experimentelle (Wmess) und simulierte (Ws;m) Arbeitsabgabe des Muskels pro Zyklus in Abhdngigkeit
von den verdnderten Parametern. Sp,: mittlere Abweichung. e: Ermidungsfaktor. Lgec,: Verldnge-
rung der SEC. kgec: Steifigkeit der SEC.

1. Zyklus | 2. Zyklus 3. Zyklus | 4. Zyklus 5. Zyklus
Winess (J)*10* 1.51 1.36 1.28 1.24 1.21
ISOFIT Wsim (J)*10™ 1.42 1.42 1.42 1.42 1.42
Parameter Winess(1) /Wm&(j) 100% 90% 85% 82% 80%
Sm 2.3% 2.8% 3.6% 4.0% 4.2%
Winess(i)Wsimi) 106% 96% 90% 87% 85%
Ksec (N/m) 860 600 450 380 350
Variation Wsim (J)*10* 1.42 1.44 1.47 1.48 1.48
Ksec Sm 2.3% 2.6% 3.0% 3.3% 3.5%
Winess(i)Wsim(i) 106% 95% 87% 84% 82%
e 1 0.94 0.89 0.86 0.84
Variation Weim (J)*10* 1.42 1.32 1.25 1.21 1.16
Ermiidung Sm 2.3% 2.9% 3.4% 3.7% 3.8%
Winess(i)Wsim(i) 106% 103% 103% 103% 104%
Lgec, (Mmm) 0 1 1.3 1.5 1.6
Variation Weim (J)*10* 1.42 1.36 1.29 1.25 1.22
SEC Lange Sm 2.3% 4.4% 5.7% 6.5% 7.0%
Winess(i) Wesim) 106% 100% 100% 100% 100%
e 1 0.94 0.89 0.87 0.85
Ksec (N/m) 650 500 460 420 400
Optimierung Weim (J)*10* 1.44 1.37 1.30 1.28 1.25
Sm 2.0% 2.1% 2.6% 2.8% 2.9%
Winess(i) Wesima) 105% 99% 99% 97% 97%

Die Optimierungsrechnungen bezlglich des Ermidungsparameters e und der Stei-
figkeit der SEC ergaben eine reduzierte mittlere Abweichung zwischen 2 und 3% fur
die Beschreibung der 5 Zyklen bei geringfligiger Unterschatzung der Arbeitsabgabe
(Tab. 1). Die Veréanderungen des experimentellen Kraft-Zeit Verlaufs kann in der Si-
mulation gut beschrieben werden (Abb. 3). Die Variation beider Parameter fihrte zu
einer Abnahme der Steifigkeit der SEC um 38% vom ersten bis zum flinften Zyklus
verbunden mit einer metabolischen Ermidung um 15%. Die Uber 5 Zyklen anné-
hernd gleich bleibende 2. Kraftspitze wird in den Simulationen unterschatzt (Abb. 3).

4 Diskussion

Auf der Grundlage des verwendeten Muskelmodels ist es mdglich den Einfluss der
im Model integrierten Eigenschaften auf die beobachteten Verdnderungen wéhrend
der Work-Loop Studien zu untersuchen. Die Verldngerung der SEC sowie die Ein-
fuhrung eines Ermudungsfaktors resultieren in der gewlnschten Verringerung der
Arbeitsabgabe des Muskels, wobei die Verlangerung der SEC um bis zu 12,5% zu
stark abweichenden Kraft-Zeit Verlaufen fuhrt und im maximalen Dehnungsbereich
von 10-15% der Sehne liegt (Fung, 1993). Weiterhin fiihrt die Verlangerung der
SEC zu einer unbefriedigenden Beschreibung der Messungen verbunden mit einer
maximalen mittleren-quadratischen Abweichung Sy, von 7%. Somit scheint die Va-
riation der SEC L&nge nicht hauptverantwortlich flr die Verdnderungen innerhalb
der Work-Loops Zyklen zu sein.
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Die Verringerung der Steifigkeit der SEC kann die reduzierte Arbeitsabgabe im
Muskel nicht erklaren flihrt aber bei Minimierung der ersten Kraftspitze zu anna-
hernd unveranderten Kraftwerten fiir die zweite Kraftspitze, wie sie in den Messun-
gen zu beobachten sind. Die Verringerung der Steifigkeit um Uber 50% innerhalb
von 5 Zyklen kann nicht mit den von Wang (1995a, 1995b) an isolierten Sehnen
beschriebenen Effekten erklart werden, da es sich bei diesen Untersuchungen um
eine deutlich gréBere Zykluszahl und héhere Zeitkonstanten (1 h) handelt. Die Ab-
nahme der Steifigkeit ist in diesem Fall auf die zunehmende Zerstérung von Kolla-
genfasern zuruckzufihren. Fir unsere Experimente ist dies auszuschlieBen, da es
sich um eine kurzzeitige aber reversible Verédnderung der Muskelparameter handelt.
Vidik (1973) zeigt an Kollagenfasern die Abnahme der Steifigkeit um tber 100% in 3
Zyklen fir konstante Dehnungen, wobei hier die Zyklusdauer nicht angegeben ist.
Die Steifigkeit der SEC in dem von uns untersuchten Muskel-Sehnen Komplex ist die
Summe aus der Steifigkeit der Sehne, der Aponeurose und der kontraktilen Einheit.
Veranderungen der Steifigkeit kdnnen also durch das kontraktilen Element beein-
flusst sein, z.B. durch Variation der Anzahl der verbundenen Querbriicken.

Die Optimierungsrechnungen fiihren im Hinblick auf eine Anpassung an die expe-
rimentellen Daten zu einer Verringerung der Steifigkeit, vor allem vom ersten auf
den zweiten Zyklus, verbunden mit einer metabolischen Ermudung des Muskels.
Das Niveau der Beschreibung des ersten Zyklus kann durch diese Anpassungen
fur die folgenden Zyklen erhalten bleiben. Basierend auf den vorgestellten Simula-
tionen vermuten wir, dass die experimentell gemessene Veranderung der Work-
Loops auf eine Veranderung der Steifigkeit der SEC und einer metabolischen Er-
mudung des Muskels zurlckzufiihren ist. Diese Vermutung ist durch geeignete Ex-
perimente zu Uberprifen. Im Sport kénnen diese Effekte Einfluss auf die ersten
Wiederholungen zyklischer Kontraktionen sowie auf den Ubergang von statischen
Kontraktionen zu ,stretch-shortening-cycles’ haben.
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FELIX ECKSTEIN

Form-Funktions-Analyse des Gelenkknorpels mit quantitativer
Magnetresonanztomographie (QMRT)

1 Einleitung

Eine der grundsétzlichen Fragen der Biomechanik ist, ob bzw. inwieweit der Aufbau
der Gewebe des Bewegungsapparates und anderer Organsysteme als Ausdruck
ihrer mechanischen (funktionellen) Beanspruchung anzusehen ist. Die alternative
Auffassung besteht darin, deren Form als vollstandig genetisch vorprogrammiert zu
betrachten, ohne eine Méglichkeit der postnatalen Anpassung an aktuelle mecha-
nische Bedingungen.

Fir den Knochen wurden bereits Ende des 19 Jahrhunderts GesetzméBigkeiten for-
muliert (Wolffsches Gesetz), nach denen sich dessen &uBere und innere Form als
Ausdruck der Einwirkung von Kréften interpretieren lasst (Roesler, 1987). Moderne
Bone-Remodeling-Theorien sind heute in der Lage, auf Basis mathematisch formu-
lierter Algorithmen die funktionelle Anpassung des Knochengewebes mit hoher Zu-
verlassigkeit vorherzusagen (Carter et al., 1991; Huiskes & Hollister, 1993; Van Riet-
bergen et al., 1993). Dies ist nicht nur aus grundlagen-wissenschaftlicher Sicht von
Bedeutung, sondern lasst sich z.B. auch fir die Optimierung von Endoprothesen
nutzen, die den Knochen nicht vollkommen von mechanischer Beanspruchung ab-
schirmen durfen (sog. stress shielding) (Huiskes, 1997; Van Rietbergen et al., 1993).
Auch das Muskelgewebe weist offenkundige Anpassungsmoglichkeiten an die ak-
tuelle bis mittelfristige mechanische Beanspruchung auf. Dies kommt sowohl beim
sportlichen Training (vor allem beim Body Building) als auch bei postoperativer Im-
mobilisation oder beim Aufenthalt in der Schwerelosigkeit augenscheinlich zum
Ausdruck (Edgerton et al., 2002).

Fur den Gelenkknorpel ist der Zusammenhang von mechanischer Beanspruchung
und biologischer Anpassung jedoch in weit geringerem MaBe erforscht. Dies ist
nicht zuletzt darauf zurtickzufilhren, dass sich dieses Gewebe bis vor kurzem einer
direkten, nichtinvasiven Darstellung am Lebenden entzogen hat (s.u.). Die morpho-
logische Integritdt und mechanische Kompetenz des Gelenkknorpels stellt jedoch
eine unabdingbare Voraussetzung flr die Funktionstiichtigkeit synovialer Gelenke
dar, welche die Bewegungsfreiheit und Leistungsféhigkeit im Alltag gewéahrleisten.
Es ist daher auch von groBem praktischen Interesse, das physiologische Fenster
zu bestimmen, innerhalb dessen sich Gelenke bzw. der Gelenkknorpel an mecha-
nische Beanspruchung anpassen kénnen, ohne irreversiblen Schaden zu erleiden.
Diese Kenntnis kann u.U. auch dazu genutzt werden, Heilungsvorgange des Ge-
webes nach Verletzungen bzw. das Einheilen von Knorpeltransplantaten durch
adéquate mechanische Stimuli zu férdern (Salter, 1989, 1994).
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In diesem Zusammenhang ergeben sich drei wesentliche Fragen:

1. Wie hoch sind die mechanischen Reize/Stimuli im Gelenkknorpel unter In-situ
bzw. In-vivo-Bedingungen bei physiologischer Belastung der Gelenke?

2. Wie reagieren die Chondrozyten auf diese Stimuli (z.B. Einfluss auf biosynthe-
tische Aktivitat, Apoptose, etc.)?

3. Wie wirkt sich diese Modifikation der Zellaktivitat auf die Morphologie und Struk-
tur des Knorpelgewebes aus?

Das vorliegende Kapitel befasst sich mit neuen Mdglichkeiten, welche sich mit der
quantitativen MRT fur die Beantwortung der Fragen 1 und 3 ergeben.

2 Form und Funktion des Gelenkknorpels

Die spezifische Funktion des Gelenkknorpels ist es, Kréfte gleichméaBig von einem
Segment des Bewegungsapparates auf ein anderes zu Ubertragen und, insbeson-
dere bei dynamischer Aktivitat, ein mdglichst reibungsfreies Gleiten der Gelenkfla-
chen zu gewabhrleisten (Hills, 2000; Jin et al., 2000). Dieser Aufgabe kann der
Knorpel deshalb addquat nachkommen, weil er aufgrund seines komplexen mor-
phologischen Aufbaus ein im mechanischen Sinne hdchst funktionelles und wider-
standfahiges Gewebe darstellt (Mow et al., 1984, 1993).

Das Volumen des Gelenkknorpels besteht nur zu ca. 2-4% aus Zellen und zu ca.
96-98% aus Zwischenzellsubstanz (Hunziker et al., 2002). Obwohl er lichtmikrosko-
pisch zunachst recht einheitlich erscheint, besitzt er ein hohes MafB an Heterogeni-
tat, welche sowohl die verschiedenen Knorpelschichten (Tangentialzone, Transitio-
nalzone, Radiarzone, verkalkter Gelenkknorpel) wie auch unterschiedliche Regio-
nen der Gelenkflache (Hauptbelastungszonen und Randzonen) betrifft. Die biosyn-
thetische Aktivititdt der Zellen wird sowohl in Kultur als auch in situ von externen
(mechanischen) Stimuli beeinflusst, wobei dynamische Beanspruchung zu einer
Erhéhung und statische Belastung zu einer Reduktion der Syntheseleistung fiihrt
(Buschmann et al., 1996; Kim et al., 1995; Quinn et al., 1998; Sah et al., 1989; Urban,
1994; Wong et al., 1997).

Das fur das Knorpelgewebe typische Kollagen ist der Typ II, welches durch Kol-
lagen IX und andere Makromolekile (z.B. COMP, Decorin, Fibromodulin u.a.) zu
einem komplexen Maschenwerk vernetzt werden (Hunziker et al. 2002). Im Alter
kénnen nicht-enzymatisch Glykolisierungsprodukte (Pentosidin) zu einer erhéhten
Steifigkeit des Gelenkknorpels fihren (Bank et al,. 2002; Verzijl et al., 2002). Das
Kollagennetzwerk weist in der Tangentialzone eine horizontale, parallel zur Gelenk-
flache ausgerichtete und in der Radidrzone eine vertikale Vorzugsrichtung der Fa-
sern auf.

Der Tangentialzone kommt eine besondere Bedeutung fiir die Mechanik des Ge-
lenkknorpels zu; sie verformt sich starker als die anderen Zonen, bewirkt eine
gleichmaBigere Verteilung der mechanischen Dehnungen im Gewebe (Glaser &
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Putz, 2002) und ermdglicht einen hydrostatischen Druckaufbau, indem sie den
Flussigkeitsfluss aus dem Gewebe in die Gelenkhéhle limitiert (Setton et al., 1993).
Zwischen der Kollagenmatrix und dem Zytoskelett der Chondrozyten scheint Gber
die sog. Integrine eine transmembranére Kopplung zu bestehen, so dass bei De-
formation des Gewebes nicht nur das Volumen der Zellen selbst, sondern auch das
ihres Zellkerns abnimmt (Guilak et al., 1999; Guilak, 2000). Es wird diskutiert, ob
dieser Mechanismus neben anderen, wie z.B. elektrischen Potentialen durch Flis-
sigkeitsstréome in der Matrix (Kim et al., 1995), zur Regulation der synthetischen Ak-
tivitat der Chondrozyten beitragt.

An die Kollagenmatrix sind die grof3e Proteoglykanmolekile gebunden, deren Turn-
over-Zeit ca. 80 Tage betragt. Hauptvertreter der Proteoglykane ist das Aggrekan,
welches sich dadurch auszeichnet, dass Uber seine mit Keratansulfat und Chondro-
itinsulfat besetzten Seitenketten gro3e Mengen Flussigkeit gebunden werden kon-
nen. Der Knorpel besteht daher zu 70-80% aus FlUssigkeit; der in ihm aufgebaute
~Quellungsdruck® fihrt dazu, dass die Kollagenmatrix unter Spannung gesetzt wird
(Maroudas, 1976). Dies verleiht dem Gelenkknorpel seine typischen Eigenschaften.
Mechanisch kann der Gelenkknorpel als biphasisches Gewebe betrachtet werden
(Mow et al., 1984, 1993), dessen Deformationsverhalten durch das Zusammenwir-
ken der ,soliden“ (Proteoglykan-Kollagen-)Matrix und der an sie gebundenen, ionen-
reichen Flissigkeit bestimmt wird. Initial kommt es bei Druckbelastung zu einem hyd-
rostatischen Druckaufbau im Gewebe, wobei sich das Material isokorisch verhalt,
d.h. sein Volumen bleibt konstant. Wahrend diese initiale Deformation als ,elastisch”
beschrieben werden kann (einwirkende Kraft und Deformation stehen in einem kon-
stanten, linearen Verhéltnis), kommt es bei kontinuierlicher Belastung sehr rasch zu
Flussigkeitsverschiebungen innerhalb und aus der Matrix. Diese Verschiebungen
bedingen das ,zeitabhéngige“ Deformationsverhalten (z.B. Kriechen, Spannungs-
relaxation und Hysterese), welches sich nicht auf Basis des Hookschen Gesetzes
beschreiben lassen. Die einwirkende Last wird zwischen Flussigkeit (hydrostatischer
Druckaufbau) und Matrix (Spannung und Dehnung des Proteoglykan-Kollagen-
GerUstes) aufgeteilt (Ateshian et al., 1994): Mit zunehmender Zeitdauer der Druck-
einwirkung geht zunehmend mehr Kraft auf die ,solide” Matrix Uber. Wirkt die Last
Uber ausreichend lange Zeit, so kommt der Flissigkeitsfluss schlieBlich zum Still-
stand. Die gesamte Last wird schlielich von der Matrix getragen und das System
befindet sich im Gleichgewichtszustand. Im diesem Zustand besteht wiederum ein
proportionaler (linearer) Zusammenhang zwischen der einwirkenden Last und der
Deformation. Die unter diesen Bedingungen gemessene Steifigkeit (ca. 0,5-1 MPa)
ist jedoch deutlich geringer als diejenige bei initialer oder dynamischer Deformation
(Kim et al., 1995) des Knorpels (ca. 10-40 MPa).

Da nur die Deformation der Matrix, nicht jedoch der hydrostatische Druck fur eine
Schéadigung des Gewebes verantwortlich gemacht werden kann, ist die zeitab-
héngige Lastaufteilung zwischen beiden Phasen von groBer Bedeutung fir die Auf-
rechterhaltung der morphologischen und funktionellen Integritét des Gewebes. Ana-
lytische Berechnungen legen nahe, dass der hydrostatische Druckaufbau flr die
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ersten 100-200 s der Belastung die Matrix vor Uber 90% der einwirkenden Last ab-
schirmt (Ateshian et al., 1994; Ateshian & Wang, 1995). Diese Berechnungen konn-
ten unter In-vitro-Bedingungen experimentell verifiziert werden (Soltz & Ateshian,
1998, 2000). Vorhersagen in physiologisch inkongruenten Gelenken erfordern jedoch
aufwendige numerische Berechnungen sowie adaquate Algorithmen fir die Be-
schreibung des nicht-linearen Kontaktverhaltens biphasischer Materialien (Donzelli
et al., 1999). Diese Lastaufteilung zwischen der soliden Matrix und der flissigen
Phase kann nur berechnet, nicht aber experimentell gemessen werden.
Funktionelle Anpassungsprozesse des Gelenkknorpels konnten bis vor kurzem
ausschlieBlich im Tierexperiment gewonnen werden. In diesen hat sich gezeigt,
dass der Gelenkknorpel bei Minderbeanspruchung atrophischen Verénderungen
unterworfen ist (Vanwanseele et al., 2002b). Was jedoch die Anpassung des Knor-
pels an erhdhte Beanspruchung (Helminen et al,. 1992; Newton et al., 1997) sowie
bei Remobilisation (nach Immobilisation) betrifft (Haapala et al., 1999, 2000; Kivi-
ranta et al., 1994; Setton et al., 1997), ergeben sich aus diesen Untersuchungen
widerspUchliche Befunde.

3 Quantitative Knorpeldarstellung mit der Magnet-Resonanz-
Tomographie (QMRT)

Mit der Magnetresonanztomographie (MRT) haben sich neue und bislang einzig-
artige Moglichkeiten der Darstellung von Weichteilgeweben unter In-vivo-Bedin-
gungen ergeben. Die MRT ist nichtinvasiv, multiplanar, dreidimensional und kann,
bei Einsatz adaquater Sequenzen, den Gelenkknorpel mit hohem Kontrast zu sei-
ner Umgebung sowie hoher rdumlicher Auflésung darstellen (Disler et al., 2000;
Eckstein et al., 2001a; Peterfy, 2002; Peterfy & Genant, 1996; Recht et al., 2001;
Recht & Resnick, 1994) (Abb. 1).

Durch Einsatz moderner Bildverarbeitungsmethoden kénnen aus seriellen Schnitt-
bildern quantitative Parameter extrahiert werden, anhand derer sich die Makromor-
phologie des Knorpelgewebes umfassend charakterisieren lasst [Knorpelvolumen,
Knorpeldicke, GelenkflachengréBe, Gelenkflichenkrimmung usw. (Cohen et al.,
1999; Eckstein et al., 2001a; Hohe et al., 2002; Lynch et al., 2001; Peterfy et al.,
1994; Stammberger et al,. 1999a)]. Fir die Bestimmung dieser Parameter haben
sich T1-gewichtete Gradientenecho-Sequenzen mit Fettunterdriickung (Recht et al.,
1993; Sittek et al., 1996) bzw. mit direkter Wasseranregung (Glaser et al., 2001;
Hardy et al., 1998) etabliert. Mit diesen Sequenzen lasst sich das Kniegelenk bei
einer Auflésung von 1,5 mm x 0,3 mm x 0,3 mm (Akquisition von ca. 16 Mio. Bild-
einheiten) in weniger als 10 Minuten darstellen (Abb. 1).

Die Validitat dieser Messungen konnte an Préparaten durch Vergleich mit anderen
MeBmethoden, wie der Wasserverdrangung von chirurgisch entferntem Gewebe
(Peterfy et al., 1994), anatomischen Schnitten (Eckstein et al., 1996; Sittek et al.,
1996), dem A-mode Ultraschall (Eckstein et al., 1997; Graichen et al., 2000), der CT-
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Abb. 1. MRT eines menschlichen Kniegelenks (T1-gewichtete, fettunterdriickte Gradientenechosequenz mit
direkter Wasseranregungstechnik); links: sagittal; rechts: koronar.

Arthrographie (Eckstein et al., 1998a, 2000b; Graichen et al., 2000) und der Stereo-
photogrammetrie (Cohen et al., 1999) gesichert werden. Eine hohe Ubereinstim-
mung ergab sich auch zwischen dem mit der MRT in vivo gewonnen Werten und
einer postoperativen Analyse der Gewebemorphologie nach Kniegelenksersatz bei
fortgeschrittener Osteoarthrose (Burgkart et al., 2001).

Unter In-vivo-Bedingungen wurden bei Wiederholungsmessungen mit jeweiliger
Neupositionierung des Gelenks Prazisionsfehler in der GréBenordung von nur 1%
bis 4% im Kniegelenk ermittelt (Cicuttini et al., 2000; Eckstein et al., 2000a, 2002b;
Stammberger et al., 1999a). Somit lassen sich sowohl Unterschiede zwischen Indi-
viduen (Eckstein et al., 2001b) wie auch longitudinale Veranderungen der Knor-
pelmorphologie (Cicuttini et al., 2002; Wluka et al., 2002) mit hoher Zuverlassigkeit
detektieren.

Trotz semiautomatischer Segmentierungsalgorithmen (Lynch et al., 2000; Stamm-
berger et al., 1999b) ist das ,Postprocessing” von MRT-Datenséatzen ein sehr zeit-
aufwendiger Prozess, welcher ein hohes Maf3 von Benutzerinteraktion und Erfah-
rung erfordert.

4 In vivo Deformationsverhalten des Gelenkknorpels

Mit der Mdglichkeit der sehr exakten Bestimmung der Knorpelmorphologie in vivo
ergibt sich auch erstmals die Mdglichkeit einer Analyse seines Deformationsverhal-
tens im intakten Gelenk am Lebenden.
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Unter Einsatz ,schneller* Sequenzen konnten wir zeigen, dass sich nach Kniebeu-
gen eine Deformation des patellaren Knorpels von durchschnittlich ca. 5%-6% beo-
bachten lasst (Eckstein et al., 1998b, 2000a) (Abb. 2). Eine Wiederholung der
Kniebeugen in Intervallen von 15 Minuten flhrte zu keiner weiteren Steigerung der
patellaren Knorpeldeformation; eine vollstdndiger ,Erholung“ des Knorpels (voll-
standiger Ruckstrom der interstitiellen Flissigkeit) nach Kniebeugen lief3 sich erst
nach einem Zeitraum von ca. 90 Minuten beobachten (Eckstein et al., 1999).

In Abb. 2 ist das Ausmaf3 der patellaren Knorpeldeformation nach unterschied-
lichen Aktivitdten und in Abbildung 3 das rdumliche Verteilungsmuster der Deforma-
tion innerhalb des patellaren Knorpels nach statischer und dynamischer Aktivitat
dargestellt (Eckstein et al., 2000a).
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Abb. 2. Ausman der patellaren Knorpeldeformation (%) nach unterschiedlichen Aktivitédten
bei 12 Proband(inn)en.

Waéhrend sich fir statische Aktivitdt aufgrund der engumschriebenen Kontakifla-
chen eine Deformation nur eines kleinen Teils der Gelenkflache ergab, waren bei
dynamischer Aktivitat, aufgrund der sich verschiebenden Kontaktflachen, gréBere
Anteile der Gelenkflache von der Deformation betroffen (Abb. 3).

Bei alteren Probanden fanden wir gegenlber jiingeren Personen ein geringeres Maf3
an Deformation des patellaren Knorpels (Hudelmaier et al., 2001). Dies kénnte auf
die Zunahme von Crosslinks (s.0.) mit dem Alter und der damit verbundenen Steifig-
keitszunahme zuriickzuflihren sein. Zwischen trainierten Kraftsportlern und Normal-
personen fanden sich dagegen keine signifikanten Unterschiede des patellaren De-
formationsverhaltens (Gratzke et al., 2002). Im femorotibialen Gelenkkompartiment
fand sich im Vergleich zur Patella ein geringeres MafR an Deformation von maximal
4% nach physiologischer Aktivitat (Tieschky et al,. 2002). Dies ist am wahrschein-
lichsten auf die hdhere Steifigkeit des femoralen und tibialen Gelenkknorpels zurlck-
zufGihren, welcher auch in vitro nachgewiesen wurde (Froimson et al., 1997).
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Abb. 3. Regionales Deformationsmuster des patellaren Knopels: Links nach statischer Belastung (Wandsit-
zen); rechts nach dynamischer Belastung (Kniebeugen). Gemittelte Durschnittsverteilung von 12
Probanden. Schwarz stellt Areale hoher Deformation, wei3 Areale geringer Deformation dar.

In vivo lasst sich aufgrund der notwendigen Akquisitionszeiten von ca. 4 min fur 3D-
Datenséatze des patellaren Knorpels lediglich die ,residuale” Deformation des Knor-
pels nach einer Aktivitdt messen, nicht jedoch das Deformationsverhalten wahrend
der Belastung. Aus diesem Grund haben wir einen metallfreien, pneumatischen De-
formationsapparat entwickelt, mit dem sich ein Kniegelenkspraparat innerhalb einer
Kniegelenksspule mit bis zu 1,5-fachem Ko&rpergewicht statisch belasten lasst
(Herberhold et al., 1998). Um die Deformation des patellaren Knorpels mit schnel-
len 2D Sequenzen in kurzen Intervallen bestimmen zu kénnen, wurde die Patella in
einem Schlitten gefiihrt, so dass Verschiebungen relativ zur Bildebene (welche eine
Deformation des Knorpels vortduschen kdénnten) ausgeschlossen werden konnten
(Herberhold et al., 1998). Diese Experimente ergaben, dass auch wéhrend stati-
scher Belastung innerhalb der ersten Minuten eine Deformation des Gelenkknor-
pels von 5% bis 10% nicht tberschritten wird. Ein héheres Ausmafi an Deformation
von bis zu 50% ergab sich erst nach mehrstindiger Belastung. Dies legt nahe,
dass der ,Gleichgewichtszustand” (s.0) unter physiologischen Bedingungen nie-
mals erreicht wird und dass unter In-situ-Bedingungen die hydrostatische Kompres-
sion einen effektiven Schutz vor Ubermé&Biger Deformation bzw. Beanspruchung
der ,soliden“ und ,verletzlichen“ Knorpelmatrix darstellt.

Dariiber hinausgehend kann die MRT kann dazu genutzt werden, ultrastrukturelle
Veranderungen des Gelenkknorpels wahrend der Deformation darzustellen, welche
sich durch Veranderungen der Orientierung der Vorzugsrichtung der Kollagenfibril-
len sowie des interstitiellen Flissigkeitsgehaltes ergeben (Kaufman et al., 1999;
Liess et al., 2002; Stammberger et al., 1998).

5 Funktionelle Anpassung der Knorpelmorphologie an mechanische
Stimuli

Beim Vergleich unterschiedlicher Individuen Uberrascht zunéchst die hohe inter-
individuelle Variabilitdt des Knorpelvolumens im Kniegelenk (Eckstein et al., 2001b;
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Hudelmaier et al., 2001). Frauen weisen nur einen geringfligig diinneren Knorpel auf
als Manner (ca. 5-10%), aber deutlich kleinere Gelenkflachen (ca. 20-30%) (Faber et
al., 2001). Bei Ausschluss osteoarthritischer Veranderungen wurde nur eine gering-
fugige Abnahme der Knorpeldicke mit der Alter von ca. 3-5% pro Dekade beobachtet
(Hudelmaier et al., 2001, 2003). Unterschiede im Koérpergewicht und der Kérper-
gréBe erklaren nur einen geringfugigen Anteil der Variabilitdt der Knorpelmorpholo-
gie (Eckstein et al., 2001b; Hudelmaier et al., 2003; Karvonen et al., 1994). In mul-
tiplen Regressionsmodellen kénnen die mit der MRT gemessenen Querschnitts-
flachen der Oberschenkelmuskulatur in geringem Maf zu einer Verbesserung der
Abschatzung der individuellen Knorpeldicke beitragen (Hudelmaier et al., 2003); ein
relativ groBer Anteil der interindividuellen Variabilitat bleibt jedoch durch diese Pa-
rameter ungeklart. Die altersbedingte Abnahme der Knorpeldicke war nicht mit ei-
ner proportionalen Abnahme der Muskelquerschnittsflachen assoziiert (Hudelmaier
et al., 2003). Lediglich die etwas stérkere Abnahme der patellaren Knorpeldicke bei
alteren Frauen konnte mit einer Reduktion an Muskelquerschnittsflache bei diesen
in Zusammenhang gebracht werden.

Bei einem direkten Seitenvergleich der Kniegelenke wurden nur geringe Links-
Rechts-Unterschiede der Knorpelmorphologie festgestellt (Eckstein et al., 2002c).
Dieser korrelierte zwar nicht mit der Kraftdominanz der unteren Extremitat (FuBig-
keit); korrelierte jedoch in moderatem Ausmaf mit den Seitenunterschieden der
Muskelquerschnittsflichen des Oberschenkels bzw. des M. quadriceps femoris
(Eckstein et al., 2002c). Dies traf insbesondere auf den femoropatellaren Gelenk-
knorpel zu, welcher am unmittelbarsten von der Krafteinwirkung der Streckmusku-
latur betroffen ist.

An paraplegischen Patienten wurde eine moderate (und statistisch signifikante)
Reduktion der Dicke des patellaren und tibialen Gelenkknorpels nach Einsetzen der
spastischen Ld&hmung beobachtet (Vanwanseele et al., 2002a). An der Schulter,
welche nach Querschnittsldhmung einer erhdhten Beanspruchung ausgesetzt ist,
wurden dagegen keine Verdnderungen der Knorpelmorphologie beobachtet (Van-
wanseele et al., unpublizierte Daten).

Nach unilateraler, postoperativer Entlastung eines Kniegelenks (Meniskusnaht)
wurden bei einem Patienten Seitendifferenzen der Muskelquerschnittsflache von
36% und Seitendifferenzen der Knorpeldicke von 14% beobachtet. Wéahrend die
Differenzen der Muskulatur im Laufe einer 18-monatigen Remobilisationsphase
weitestgehend reversibel waren, verblieben ausgeprégtere Seitendifferenzen der
Knorpelmorphologie (Hudelmaier et al., unpublizierte Daten).

In einer australischen Studie (Jones et al., 2000) wurde eine Abhangigkeit des
Knorpelvolumens von dem Ausmalf3 der vorhergehenden kérperlichen Betatigung
(Fragebogen) bei Jugendlichen in der Wachstumsphase berichtet. Wir fanden da-
gegen zwischen jungen, ausgewachsenen, ambitionierten Triathlet(inn)en (ohne
Anzeichen fur arthrotische Veranderungen) und Personen, die niemals in ihrem Le-
ben regelmafig Sport betrieben hatten, keine signifikanten Unterschiede der Knor-
peldicke (Eckstein et al., 2002a) (Abb. 4). Bei professionellen Kraftsportlern (Ge-
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wichtheber) und Sprintern (Bobfahrer) ergaben sich im Unterschied zu Personen,
welche niemals Kraftsport betrieben hatten, ebenfalls keine signifikanten Unter-
schiede in der Knorpeldicke des Kniegelenks, trotz erheblich héherer Muskelquer-
schnittsflachen und dynamischer Kraftentwicklung (Cybex) der Streckmuskulatur
des Oberschenkels (+23 bis +43%; p < 0.01) bei den Sportlern (Gratzke et al.,
2002). Eine Ausnahme bildete lediglich der patellare Knorpel, welcher eine signifi-
kant (ca. + 15 %; p < 0.05) hohere Dicke in beiden Sportlergruppen aufwies. Den-
noch ist zu beachten, dass die Knorpeldickenwerte zwischen Leistungssportlern
und untrainierten Personen auch an der Patella erheblich Uberlappten, wahrend
dies fir die Muskelquerschnittsflichen und Muskelkréafte der Extensoren zwischen
den Gruppen nicht der Fall war.

O physisch inaktive Frauen
O Triathletinnen

@ physisch inaktive Manner
B Triathleten

—L

Patella Tib. med. Tib. lat. Femur

Abb. 4. Knorpeldicke (in mm) der Kniegelenksfldchen bei Triathlet(inn)en im Vergleich zu physisch inaktiven
Personen (aus: (Eckstein et al., 2002a). Es fanden sich keine signifikanten Unterschiede zwischen
Sportler(inne)n und Nicht-Sportler(inne)n.

Beim Vergleich der Variabilitdt der Knorpelmorphologie eineiiger Zwillinge (CV% ca.
3%) zeigte sich eine groBe phanotypische Ahnlichkeit der Knorpeldickenwerte, da-
gegen jedoch eine erheblich gréBere Variabilitat bei genetisch nicht-verwandten In-
dividuen (CV% ca. 15%) beobachtet (Siedek et al., 2002).

Dies legt nahe, dass die Knorpeldicke im Unterschied zu Knochen- und Muskelge-
webe, in weit groBerem Ausmal von genetischen Faktoren bestimmt wird als von
den einwirkenden mechanischen Kraften. Die Knorpeldicke weist zwischen unter-
schiedlichen Gelenken (z.B. Knie- und Sprunggelenk) nur eine geringe Korrelation
auf; in beiden Gelenken fanden sich jedoch nur geringe Unterschiede zwischen
Zwillingen (Siedek et al., 2002). Daher ist zu vermuten, dass die Knorpeldicke in
unterschiedlichen Gelenken von unterschiedlichen Genen determiniert wird.
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Interessanterweise fanden sich bei den Triathlet(inn)en zwar keine signifikanten
Unterschiede der Knorpeldicke im Vergleich zu physisch inaktiven Personen, je-
doch signifikant gréBere Gelenkflachen (ca. + 8%; p < 0.01 bei Mannern; p = 0.08
bei Frauen) (Eckstein et al., 2002a). Dies fiihrte uns zu der Hypothese, dass eine
funktionelle Anpassung der Gelenke durch eine VergréBerung der Gelenkflache
(starkeres Breitenwachstum der Epiphyse wahrend des Knochenwachstums) erzielt
wird, um die Kraft auf eine gréBere Flache zu verteilen. Eine ,Verdickung” des Ge-
lenkknorpels scheint dagegen nicht mit einer héheren mechanischen Kompetenz
verknipft zu sein, u.U. weil die interstitielle Flissigkeit in dickem Knorpel schneller
aus den Kontaktzonen entweichen kann und der hydrostatische Druckaufbau hier-
durch eingeschrénkt ist (s.o.).

Obwohl diese Theorie plausibel ist, konnten weder bei den Gewichthebern noch bei
den Sprintern signifikante Unterschiede der GelenkflachengréBe im Vergleich zu
Normalpersonen beobachtet werden (Gratzke et al., 2002). In der Phylogenese
scheint dieser Mechanismus der Anpassung der Gelenke jedoch eine wichtige Rol-
le zu spielen. Im Kniegelenk eines mehr als 1.200 kg schweren Nashorns (Abb. 5)
bestimmten wir eine Knorpeldicke von nur 1,3 mm, wéhrend sich beim Menschen
eine durchschnittliche Dicke von 1,9 + 0,3 mm (n = 124) ergab. Dagegen wies das
Nashorn eine GelenkflachengréBe von ca. 460 cm?® auf, wahrend diese beim Men-
schen lediglich 91 + 13 cm® betrug (unpublizierte Daten).

Abb. 5. Kniegelenk eines ca. 1.200 kg schweren, ausgewachsenen Nashorns. Kooperation Prof. Thomas
Hildebrand, Institute for Zoo Biology and Wildlife Research, Berlin).
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6 Schlussfolgerungen

Mit der MRT ist es erstmals mdglich geworden, die Morphologie des Gelenkknor-
pels und Form-Funktions-Beziehungen des Knorpels am Lebenden zu analysieren.
Die Technik eignet sich insbesondere dazu, das Ausmaf mechanischer Deformati-
on im Knorpel unter In-vivo-Bedingungen (bei physiologischer Belastung der Ge-
lenke) sowie die Modifikation der Knorpelmorphologie durch diese Stimuli beim
Menschen zu untersuchen.

Die bisher vorliegenden Befunde zeigen, dass der Knorpel in situ bei physiologi-
scher Belastung nur einem relativ geringem Ausmaf an Deformation unterworfen
ist (ca. 5%). Im Unterschied zum Knochen- und Muskelgewebe scheint der Gelenk-
knorpel nur eine sehr geringe Anpassungsféhigkeit an mechanische Stimulation
aufzuweisen. Wahrend bei Immobilisation bzw. Minderbelastung ein Rickgang der
Knorpeldicke beobachtet wird, ergeben sich bislang keine Uberzeugenden Hinwei-
se, dass die Knorpeldicke durch erhéhte sportliche Aktivitéat bzw. Belastung gestei-
gert werden kann. Befunde an eineiigen Zwillingen legen dagegen nahe, dass die
Knorpeldicke in hohem Maf durch genetische Faktoren beeinflusst wird.
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SVEN LUTHER, FRANK BITTMANN, RENE KITTEL & CARSTEN BOHME

Objektive Effekte eines standardisierten Muskeldehn- und
Relaxationsverfahrens

1 Einleitung

Im Zusammenhang mit Fehl- und Uberbelastungen sowie Verletzungen des Mus-
kel-Skelett-Systems wird unter anderem die Einschrankung der muskularen Dehn-
barkeit als Ursache diskutiert. Eine ausreichend dehnbare Muskulatur ist neben
den kontraktilen Eigenschaften eine wichtige Voraussetzung fir einen ékonomi-
schen Bewegungsablauf. So ist z.B. die Extension des Kniegelenks bei gleichzeiti-
ger Flexion des Hiftgelenks beim Hirdensprint durch eine kraftvolle Kontraktion
des M. quadriceps femoris nur bei gleichzeitiger Verlangerung der kniebeugenden
und huftgelenksstreckenden Muskeln (Mm. ischiocrurales) gewéhrleistet. Ist die
Dehnbarkeit der Muskulatur vermindert, kbnnen sich muskulare Dysbalancen, wel-
che einerseits die artikulare Belastung erhéhen und die Entstehung von Uberlas-
tungen bzw. Verletzungen begiinstigen, entwickeln. Damit stellt eine gute muskulé-
re Dehnbarkeit eine wichtige organismische Leistungsvoraussetzung fir alle sport-
lichen Bewegungsablaufe dar. In der sportlichen und auch physiotherapeutischen
Praxis sind verschiedene Methoden und Techniken zur Beweglichkeitsverbesse-
rung bekannt. Neben aktiven und passiv-statischen Dehnibungen werden in zu-
nehmendem MaBe relaxierende Techniken mit vorgeschalteter Kontraktion der zu
dehnenden Muskelgruppe oder gleichzeitiger Kontraktion der antagonistisch arbei-
tenden Muskulatur angewendet. Die Wirksamkeit der verschiedenen Dehnmetho-
den wird in der Literatur kontrovers dargestellt. Wydra et al. (1999) zeigen kurzfris-
tige Bewegungsgewinne ohne eindeutige Hinweise der Uberlegenheit einer speziel-
len Dehntechnik. Er empfiehlt fur die Praxis einen Methodenpluralismus, bei dem
die individuellen Gegebenheiten und Zielstellungen im Vordergrund stehen. Nach
Wiemann (1998) kann die Intervention bei Muskeldysbalancen nur durch Kréftigung
des defizitdren Muskels erfolgen, da Dehnungstraining die Spannung des Muskels
nicht reduzieren kann. Diese unterschiedlichen Ansichten verlangen die Objektivie-
rung von Dehnmethoden, denn héufig sind subjektive Einflisse vorhanden. Des-
halb entwickelten wir ein objektives Verfahren zur Standardisierung von Dehninter-
ventionen der ischiocruralen Muskulatur. Mit der vorliegenden Studie sollen unmit-
telbare und mittelfristige Interventionseffekte analysiert werden.

2 Methodik

An den Untersuchungen nahmen fiinfzehn Sportstudenten der Universitéat Potsdam
mit leichten bzw. deutlichen Dehnbarkeitseinschradnkungen (nach Janda) der ischioc-
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ruralen Muskulatur teil. Sie unterzogen sich einem 4-wéchigen Dehnprogamm mit
einer Einheit pro Woche (vgl. 2.2). Die wichtigsten Daten zur Charakterisierung des
Kollektivs sind der Tabelle 1 zu entnehmen.

Tab. 1. Probandendaten.

Probanden (n=15) Kérperhéhe (in cm) Kérpermasse (in kg) Alter (in Jahren)
Mittelwert 181 76,1 25
STABW 7,31 8,46 2,81
Maximum 192 94,0 32
Minimum 167 62,0 22

2.1 Messmethode

Die objektive Uberpriifung der Dehnbarkeit erfolgte unter Nutzung eines praxisiibli-
chen isokinetischen Diagnose- und Therapiesystems (Biodex 2; Abb.1). Die von
Bittmann (1999) vorgestellte Methodik erméglicht die Messung von Winkeln mit zu-
gehorigen Drehmomenten wéahrend eines passiven Dehnungstests der Ischiocru-
ralmuskulatur. Somit konnte die passive Beweglichkeit (Range of Motion) und der
Winkel-Drehmoment-Verlauf — gemessen am Motorkopf als &quivalent der Deh-
nungsspannungskurve (Elastizitdt des Muskels) — objektiv beurteilt werden. Die
Messung erfolgte in standardisierter Position und Fixierung. Aus der Riickenlage
wurde das — im Kniegelenk gestreckte — Bein im Huiftgelenk flektiert. Diese passive
Bewegung realisierte das isokinetische System mit einer Winkelgeschwindigkeit
von 10%sec.. Sobald die als Drehmoment am Motorkopf wirkende Dehnungsspan-
nung einen definierten Wert tUberschritt, wurde die Bewegung gestoppt. Eingangs-
und Ausgangstest erfolgten an jedem Testtag unmittelbar vor und nach dem Dehn-
training (Bittmann, 1999).

aktiver Bewegungsweg
( Geschwindigkeit 5°/s )

Abb. 1. Darstellung eines Dehnzyklusses im apparativ unterstitzten Dehntraining.
Die Ziffern | bis Il bezeichnen die vom Probanden selbstgewéhiten Positionen.
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2.2 Apparatives Dehntraining

Um die Vergleichbarkeit des Dehntrainings zu optimieren und subjektive Einflisse
zu minimieren, wurde fur diese Studie ein standardisiertes apparativ unterstitztes
Dehn-/Relaxationsverfahren verwendet (Luther, 2000). Im Aktiv-Assistiv-Modus des
isokinetischen Diagnose- und Therapiesystems erfolgte das Training bei einer Ge-
schwindigkeitslimitierung von 5%s. Der Proband flektierte aktiv-isokinetisch im Huft-
gelenk. Fiel sein Krafteinsatz unter einen vorher festgelegten Schwellenwert, so
stand die Maschine still und fixierte das Bein in dieser Position. Die fur den Test ein-
gestellte Drehmomentschwelle von 27 Nm lag unter dem vom Gewicht der Extremi-
tat ausgetbtem Drehmoment. Damit unterstltzte der Motor die Bewegung, solange
der Proband das Bein aktiv flektierte. Dieser Betriebsmodus ermdéglichte die Aktivie-
rung der hiftbeugenden Muskulatur bei gleichzeitiger Antagonistenhemmung der zu
relaxierenden Ischiocruralmuskeln. Wéhrend der Pausen wurde in der Dehnlage
verharrt und ggf. isometrisch gegen den Widerstand der Maschine in Richtung Ex-
tension angespannt. Dies erlaubt die Integration der Postisometrischen Relaxation
(PIR). Die Dehnintervention erfolgte nach folgendem standardisiertem Ablauf:

1. Der Proband flektierte das Bein aktiv bis er eine deutliche —j edoch noch nicht
schmerzhafte — Dehnungsspannung spurte. Durch die aktive Einnahme der Posi-
tion sollte der Effekt der Antagonistenhemmung flr die Dehnung genutzt werden.

2. In dieser Position (siehe Abb. 1 Position 1) verharrte der Proband 30 Sekunden.
Dabei kontrahiert er 10 Sekunden isometrisch in die Hiftextension, um an-
schlieBend 20 Sekunden zu entspannen (Postisometrische Relaxation). Nach
Ablauf der 30 Sekunden flektierte der Proband erneut aktiv, um einen Bewe-
gungszuwachs zu realisieren (siehe Abb.1 Position II).

3. Die postisometrische Relaxation wurde nach dem Schema (2) wiederholt.

4. Die dritte Position (siehe Abb.1 Position 1ll) wurde ebenfalls nach 30 Sekunden
durch eine aktive Flexion im Hiftgelenk eingenommen. Auch in dieser Position
wurde postisometrisch relaxiert und die Dehnlagerung beibehalten, wobei der
Proband diesmal die Zeitspanne (maximal 30 Sekunden) selbst festlegte.

5. Auf ein Zeichen des Probanden wird anschlieBend das Gerat langsam in die
Ausgangsstellung gebracht.

X 14,0 17— — 0,0 ‘ ‘ ‘
£ 12,0 | linke Extremitat Test1 Test2 Test3 Test4
P ) 12,9 5,0
g 1004 10,5
s 801 ’ 9,9 ® -10,0 4
o s 8,8 é c
& ’ g £ -16,6
£ 60 T -150 1 ,
3 .0l ez 200 198
g 4 £ E 200
8 24,1

& 20 5 E

00 25 250

" ‘ ‘ ‘ s [ linke Extremitat
Test1 Test 2 Test3 Test4 -30,0

Abb. 2. Durchschnittlicher Bewegungszuwachs und durchschnittliche Abnahme des Drehmomentes aufge-
schlisselt fir die einzelnen Testtage.
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Die beschriebenen Positionen waren nicht durch konkrete Winkelgrade vorgege-
ben, sondern wurden durch die Probanden nach eigenem Ermessen bei Spiren ei-
ner Dehnungsspannung gewahlt.

2.3 Statistik

Von den Messwerten wurden die Mittelwerte und Standardabweichungen berech-
net. Die statistische Prifung erfolgte bei gepaarten abhangigen Stichproben durch
den Wilcoxon-Test und bei nicht gepaarten abhangigen Stichproben durch den
Friedmann-Test. Bei allen Tests wurde das Signifikanzniveau von p < 0.05 als Aus-
schlusskriterium gewéhlt.

3 Ergebnisse

3.1 Unmittelbarer Dehneffekt

Es konnte eine signifikante an jedem Testtag reproduzierbare unmittelbare Erhé-
hung der Bewegungsreichweite um & 10,5% (< 8,0°, p=0.025) nachgewiesen wer-
den. Die am Motorkopf gemessenen Drehmomente verringerten sich signifikant
durchschnittlich um 15,3% (<& 10,8 Nm, p=0.031). Auch diese Abnahme der Dehn-
spannung war an jedem Testtag reproduzierbar. Die durchschnittlichen Ergebnisse
von jedem Testtag sind in Abbildung 2 zusammengefasst.

3.2  Mittelfristige Nachhaltigkeit

Die Aussage der mittelfristigen Nachhaltigkeit bezieht sich auf den Vergleich der
Ausgangstests (Messtermin 1 und 4). Dabei konnte nach drei Wochen eine nicht
signifikante gréBere der Bewegungsreichweite um & 2,8° (p=0,272) flr die linke
Extremitat festgestellt werden. Auch die statistische Prifung der Verdnderung der
gemessenen Drehmomente als Aquivalent zur Dehnungsspannung ergab keine
signifikanten Unterschiede (p=0,108). Vergleiche der zweiten, dritten und vierten
Woche untereinander ergaben ebenfalls keine signifikanten Veranderungen.

Bei individueller Betrachtung fallen aber divergierende Anpassungen auf. Bei 47%
der Probanden blieb nach drei Dehninterventionen ein mittelfristiger Beweglich-
keitsgewinn > 5° erhalten. Bei den anderen Probanden stagnierte der Bewegungs-
umfang auf dem Testeingangsniveau bzw. verringerte sich.

4 Diskussion

Die Ergebnisse bestatigen einen unmittelbaren signifikanten Einfluss der apparativ
unterstitzten Dehnintervention auf die Dehnbarkeit der ischiocruralen Muskulatur.
Mit einer durchschnittlichen Zunahme der Bewegungsreichweite von 8° bzw. 10,5%
bei einer Dehndauer von 70-90 Sekunden bei einmaliger Durchflihrung erreicht das
Ergebnis die in der Literatur beschriebenen Effekte (Wydra et al., 1999) oder Uber-
schreitet sie (Marschall, 1999). Dieser Anstieg der Bewegungsreichweite verbunden
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mit der Reduzierung der Dehnspannung (gemessenes Drehmoment) unmittelbar
nach der Dehnintervention konnte an jedem der vier Testtage beobachtet werden.
Die Ursachen fiir die reversible Zunahme der maximalen Bewegungsreichweite
sind in kurzfristigen Anderungen der viskoelastischen Eigenschaften des Muskel-
Sehnen-Komplexes zu sehen. Infolge der Zugwirkung durch die Dehnung kommt
es zu einer zeitabhéngigen reversiblen Langenanpassung mit gleichzeitiger Span-
nungsreduktion des myotendindsen Gewebes (Ullrich & Gollhofer; 1994), die eine
Erhéhung der Bewegungsreichweite zur Folge haben. Neben diesen unmittelbaren
Anderungen der ,Materialeigenschaften“ des Muskels liegen die Ursachen fiir die
erhdéhte Dehnbarkeit wahrscheinlich auch in neurogenen Effekten. Insbesondre Re-
laxation bewirkt eine verminderte Sensibilitat der Muskelspindeln und damit eine re-
flektorisch vermittelte Tonusherabsetzung des Muskels. Die gefundene Reduzie-
rung der Dehnspannung bei vergleichbarem Winkel wiirde diese Aussage stutzen.
Als weiterer Erklarungsansatz ist eine Anhebung der Schmerztoleranzgrenze
denkbar, so dass nach einer Dehnintervention ein héherer Spannungswert (maxi-
mal gemessenes Drehmoment) angesteuert werden kann.

Betrachtet man die Nachhaltigkeit der unmittelbar erzielten Beweglichkeitsgewinne,
so konnten flr die Gruppe keine signifikanten Unterschiede festgestellt werden. Die
unmittelbaren Effekte waren eine Woche nach der Dehnintervention im Gruppen-
mittel nur noch geringfligig nachweisbar. Dies stlitzt die Vermutung, dass sich das
beschriebene Dehntraining nur kurzfristig auf viskoelastische und neurogene Effek-
te stutzt, aber nicht nachhaltig auf die Dehnbarkeit der ischiocruralen Muskulatur
wirkt. Gegen diese These sprechen aber die interindividuellen Unterschiede zwi-
schen den Probanden. Hier decken die Reaktionsweisen das gesamte Spektrum
der Mdglichkeiten ab. Einerseits gibt es sehr gute Nachhaltigkeit und sogar weite-
ren Zuwachs, auf der anderen Seite aber auch weitgehende Ruickkehr zum Aus-
gangszustand und damit voélligen Verlust des erzielten Effekts und schlieBlich die
absolute Interventionsresistenz. Dehnbarkeit ist damit ein hdchst individuelles Phéa-
nomen und jeweils davon abhangig, in welchem Zustand sich das System befindet,
auf das die entsprechende Intervention trifft. Es liegt die Annahme nahe, dass eine
prononcierte Dehn-/Relaxationsbehandlung im Sinne der Auslenkung aus einem
individuellen Gleichgewicht zu verstehen ist. Das mit dem Abgleich der arthro-
muskularen Balance befasste biokybernetische System ist bestrebt, jederzeit ein
hinreichendes Equilibrium der muskuldren Gelenksicherung aufrecht zu erhalten.
Stellt die Intervention keine gravierende Stérung dar, scheinen nachhaltige Bewe-
gungsgewinne maoglich. Trifft die Intervention ein belastetes System, erfolgt wahr-
scheinlich eine regulative Gegenkorrektur auf das vorher bestandene Niveau, teil-
weise sogar darunter. Letztlich bleibt die Frage, welche konkreten Umsténde im ky-
bernetischen Wechselspiel zu einem erhdhten Ansteuerungsniveau und damit zu
neurogener Dehnhemmung fihren kénnten. Auch hier bewegen wir uns noch weit-
gehend auf dem Terrain von Hypothesen.

Zusammenfassend zeigt sich, dass der durch ein standardisiertes apparatives
Dehn- und Relaxationsverfahren mittelfristig erzielte Effekt auf die Dehnbarkeit der
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ischiocruralen Muskulatur sehr unterschiedlich sein kann. Der Grund hierfir liegt in
den komplexen biokybernetischen Regelprozessen, welche im Zusammenhang mit
Dehnung/Relaxation im arthromuskularen System ablaufen (Bittmann, 2001). Das
Grundproblem einer jeden Dehntherapie ist demnach eine spezifische Diagnostik
der Ursache einer muskulédren Bewegungseinschrankung, auf deren Grundlage ei-
ne bestimmte Methode zur Behandlung ausgewéhlt wird. Die mit unserer Methode
gemessenen Parameter (Bewegungsreichweite und Drehmoment) stellen eine effi-
ziente Moglichkeit dar, Einschrdnkungen der muskulédren Dehnbarkeit objektiv zu
ermitteln. In jedem Fall sollte sich eine kausale Behandlung anschlieBen. Insbe-
sondere bei wiederholt erfolglosem Dehnen bzw. Relaxieren ist an primére Auslé-
ser zu denken.
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Vermehrte mechanische Belastung des wachsenden Knochens
durch korperliche Aktivitat: ein Verletzungsrisiko oder ein
Adaptationsstimulus fiir die Epiphysenfuge?

1 Einleitung

Jeder Réhrenknochen besitzt am Ubergang von Epiphyse zur Diaphyse je eine Epi-
physenfuge, in der das Langenwachstum stattfindet. In der charakteristischen Zy-
tostruktur des knorpeligen Anteils der Fuge spiegelt sich die enchondrale Ossifika-
tion wider. Morphologisch und dementsprechend funktionell 1&sst sich die Wachs-
tumsfuge grob in drei verschiedene Zonen unterteilen (Brighton, 1984; lannotti,
1990; s. Abb. 1). Sie beginnt distal der Epiphyse mit der Reservezone, gefolgt von
der Proliferations- und der Hypertrophiezone. Jede dieser einzelnen Schichten be-
inhaltet ein Entwicklungsstadium der Knorpelzelle im Verlauf des Knochenlangen-
wachstums.

Ep_iphyse _

;
L

Metaphyse

S R (0.2
Diaphyse

Abb. 1. Immunhistochemischer Nachweis von Kollagen Il in der distalen Femurepiphysenfuge einer Ratte
(Lichtmikroskopische Aufnahme). A = Reservezone, B = Proliferationszone, C = Hypertrophiezone).

Die Epiphysenfuge wird als weiche knorpelige Schicht im harten Knochengewebe
als besonders verletzungsanfallig bei vermehrter mechanischer Belastung durch
Sport angesehen (Maffulli, 1990; Segesser et al., 1995). Eine typische Sportverlet-
zung der Wachstumsfuge existiert nicht, am h&ufigsten werden Frakturen, Weitun-
gen oder Epiphyseolysen diskutiert (Caine et al., 1997; Kriger-Franke et al., 1992;
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Lipp, 1998). Die Haufigkeit von Fugenverletzungen im Sport und damit die Hohe
des Verletzungsrisikos ist nicht eindeutig geklart. Fraglich ist, ob zwangslaufig jede
vermehrte mechanische Belastung im Sport ein Verletzungsrisiko fir die Epiphy-
senfuge darstellt oder ob die Fuge in der Lage ist, sich an die Beanspruchung an-
zupassen.

Uber die Adaptationsfahigkeit der Epiphysenfuge an die mechanische Belastung
durch kérperliche Aktivitat sind bis heute keine eindeutigen Erkenntnisse vorhan-
den. Einige Autoren konnten nach Training Verdnderungen auf zellularer Ebene
feststellen (Nyska et al., 1995; Swissa-Sivan et al., 1989). Uber die Adaptation der
mechanischen Eigenschaften liegen keine Ergebnisse vor.

Das Ziel der Studie ist es, die alters- und belastungsabhéangigen Veranderungen
der Héhe der Wachstumsfuge und ihrer Scherfestigkeit an die mechanische Belas-
tung durch kérperliche Aktivitdt zu untersuchen und in einen Zusammenhang zu
stellen.

2 Methodik

Neunzig drei Wochen alte weibliche Sprague Dawley Ratten wurden zuféllig in eine
hochtrainierte (HT, n = 30), eine niedrigtrainierte (NT = 30) und eine nicht-aktive Kon-
troligruppe (KON, n = 30) eingeteilt. Die Trainingstiere wurden freiwillig in einem
Laufrad trainiert. Jedes Tier besal3 einen eigenen Kéfig, der an ein Laufrad gekoppelt
war. Die hochtrainierte Gruppe hatte taglich freien Zugang zu dem Laufrad und bei
der niedrigtrainierten Gruppen war der Zugang zum Laufrad jeden zweiten Tag ge-
sperrt. Wasser und Futter waren ad libitum erhéltlich und die Ratten lebten bei einem
Tag/Nachtzyklus von 12 h/12 h. Zehn Tiere von jeder Gruppe wurden nach 4, 8 und
12 Wochen durch Dekapitation getétet und beide Femora entnommen. Die Lange
des Femurs wurde mit einer Schieblehre gemessen. Die distale Epiphyse des rech-
ten Femurs wurde in Bouinscher Lésung fixiert, in 20 %igem EDTA (pH 7,5) bei 37°C
fur 4 Wochen entkalkt und anschlieBend in Paraffin eingegossen. Es wurden 10 pm
dicke Schnitte angefertigt, die immunhistochemisch auf Kollagen Il (1I-4C11, Calbio-
chem, Darmstadt, Deutschland) getestet wurden. Von jedem geférbten Schnitt der
Fuge wurden finf Bilder in den Computer eingelesen und mit dem Programm Scion
Image (Scion Corporation, Maryland, USA) ausgewertet. Dadurch wurde die Héhe
der gesamten Wachstumsfuge bestimmt.

Die linken Femora wurden bis zu den Materialtests bei -80°C eingefroren. Fir die
Materialtests wurden die eingefrorenen Knochen 10 min lang bis auf Zimmertempe-
ratur aufgetaut. Das Femur vom linken Hinterlauf wurde anschlieBend mit Hilfe ei-
ner Halterung bis zur Wachstumsfuge anterior und posterior unterhalb der Fascia
patellaris mit PMMA (Technovit 4004, Heraeus Kulzer GmbH, Wehrheim, Deutsch-
land) in einen Metallzylinder (@: 3,2 cm, Hohe: 4,5 cm) eingegossen. Auf den Me-
tallzylinder um das Praparat herum wurde ein Plastikrohr befestigt und mit Trispuf-
fer aufgeflllt, so dass ein Austrocknen des Gewebes wahrend der Materialtests
verhindert wurde. Das eingegossene Femur wurde horizontal in die Testapparatur
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eingespannt, so dass die Epiphyse von lateral nach medial mit einem der Préparat-
groBe angepassten c-formigen Stempel an der Epiphyse auf Scherung belastet
wurde. Es wurde ein 100 N Kraftsensor benutzt. Mit der Materialprifmaschine
Z2.5/TN1S (Zwick GmbH & Co, Ulm, Deutschland) wurden auf die distale Femure-
piphysenfuge Scherbelastungen aufgebracht. Die Proben wurden mit 0,5 N bei ei-
ner Geschwindigkeit von 0,05 mm/s vorbelastet und genullt. AnschlieBend wurden
die Proben mit einer Geschwindigkeit von 15 mm/min bis zum Bruch belastet. Es
wurde die maximale Kraft Fmnax beim Bruch der Fuge ermittelt.

Die Unterschiede der untersuchten Parameter zwischen den Gruppen gleichen Al-
ters mit unterschiedlicher Belastungsintensitdt und unterschiedlichen Alters mit
gleicher Belastungsintensitdt wurden durch ANOVA (post hoc Prifverfahren: Tu-
key) gepruft.

3 Ergebnisse

Die hochtrainierten Tiere liefen in dem jeweiligen Belastungszeitraum von 4, 8 oder
12 Wochen mehr als doppelt so viel wie die niedrigtrainierten Tiere und unterschei-
den sich signifikant (p<0,001) voneinander (Tab. 1). Die Laufstrecke ist bei inner-
halb der hochtrainierten oder niedrigtrainierten Tiere zwischen den verschiedenen
Belastungszeitrdumen nicht unterschiedlich.

Tab. 1. Laufstrecke, Kérpermasse und Femurldnge (Mittelwert aus rechter und linker Extremitét) der unter-
suchten Gruppen; Unterschiede zwischen den Gruppen gleichen Alters mit unterschiedlicher Belas-
tungsintensitat [Mittelwert + Stabw; n = 10].

Anzahl | Belastungs- | Alter bei Ende | Laufstrecke | Kérpermasse | Femurldnge
zeitraum der Studie pro Woche

[n] [Wochen] [Wochen] [km] [g] [mm]
Gruppe 1 [HT] 10 4 7 67,5+28,8 |187,3+11,1 [29,3+0,8
Gruppe 2 [NT] 10 4 7 30,9+10,3' [185,8+13,8 [29,3+0,8
Gruppe 3 [KON] 10 4 7 - 199,7+153 |29,8+0,8
Gruppe 4 [HT] 10 8 11 89,0+20,5 |237,3+19,9 [326+1,2
Gruppe 5 [NT] 10 8 11 29,1 +13,8° |2553+17,4 [33,1+1,1
Gruppe 6 [KON] 10 8 11 - 2 65,1 +23,0' |33,2+0,8
Gruppe 7 [HT] 10 12 15 55,2+26,5 |264,4+20,8 [33,0+0,7
Gruppe 8 [NT] 10 12 15 242 +10,9" [258,0+28,6 |[32,7+1,1
Gruppe 9 [KON] 10 12 15 - 271,9+33,1 |32,7+1,0

! Statistisch signifikanter (p < 0,05) Unterschied zwischen Gruppe 1 und Gruppe 2.
* Statistisch signifikanter (p < 0,05) Unterschied zwischen Gruppe 4 und Gruppe 5 bzw. 6.
’ Statistisch signifikanter (p < 0,05) Unterschied zwischen Gruppe 7 und Gruppe 8.

Im Alter von 11 Wochen ist die Masse der Kontrolltiere signifikant hdher als die der

hochtrainierten Tiere (Tab. 1). In der Ladnge des Femurs unterscheiden sich die
Gruppen gleichen Alters zu keinem Zeitpunkt. Im Alternsgang weisen die Gruppen
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mit gleicher Belastungsintensitadt sowohl in der Zunahme der Kdrpermasse, als
auch in der Femurlange ein signifikante (p< 0,001) Steigerung zwischen 7 und 11
Wochen auf (s. Abb. 1). Die hochtrainierten Tiere besitzen tendenziell auch nach
11 Wochen eine erhéhte Kérpermasse und Femurlange. Die anderen beiden Grup-
pen erreichen hier bereits ein Plateau.
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Abb. 1. Verdnderung der Kérpermasse und der Femurldnge im Alternsgang. (a) Statistisch signifikanter
(p < 0,05) Unterschied zwischen 7 Wochen und 11 bzw. 15 Wochen [Mittelwert + Stabw; n = 10].

Zwischen den Gruppen gleichen Alters existiert kein Unterschied in der maximalen
Kraft Fmax (Abb. 2). Bei den hochtrainierten Tieren erfolgt eine signifikante (p < 0,01)
Zunahme von Fmax zwischen 11 und 15 Wochen, bei den niedrigtrainierten und
nicht-aktiven Tieren erhéht sich Finax schon zwischen 7 und 11 Wochen (s. Abb. 2).
Im Alter von 11 Wochen ist die Wachstumsfuge der Kontrollgruppe signifikant
(p < 0,05) hdher als bei den hoch- und niedrigtrainierten Tieren (Abb. 3). Im Al-
ternsgang nimmt bei den Kontrolltieren die H6he der Wachstumsfuge erst nach 15
Wochen signifikant (p < 0,05) ab (s. Abb. 3). Bei den hoch- und niedrigtrainierten
Tieren reduziert sich die Fugenhdhe schon signifikant (p < 0,05 bzw. p < 0,01) zwi-
schen 7 und 11 Wochen.
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Abb. 2. Maximale Kraft Fmax beim Bruch der Fuge. Unterschiede zwischen den Gruppen gleichen Alters

und im Alternsgang. (a) Statistisch signifikanter (p < 0,05) Unterschied zwischen 7 und 11 bzw. 15
Wochen innerhalb der Gruppe mit gleicher Belastungsintensitét (b) Statistisch signifikanter (p < 0,05)
Unterschied zwischen 11 und 15 Wochen innerhalb der Gruppe mit gleicher Belastungsintensitat
[Mittelwert + Stabw; n = 10].
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Abb. 3. Héhe der Wachstumsfuge. Unterschiede zwischen den Gruppen gleichen Alters und im Alternsgang.
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(4,5) Statistisch signifikanter (p < 0,05) Unterschied zwischen Gruppe 6 und 4 bzw. 5. (a) Statistisch
signifikanter (p < 0,05) Unterschied zwischen 7 und 11 bzw. 15 Wochen innerhalb der Gruppe mit
gleicher Belastungsintensitét (b) Statistisch signifikanter (p < 0,05) Unterschied zwischen 11 und 15
Wochen innerhalb der Gruppe mit gleicher Belastungsintensitét [Mittelwert + Stabw; n = 10].

NIEHOFF et al.: Vermehrte mechanische Belastung des wachsenden Knochens



4 Diskussion

Die hochtrainierten Tiere weisen im Alter von 11 Wochen eine reduzierte Korper-
masse im Vergleich zur Kontrollgruppe auf, die aber im Alter von 15 Wochen nicht
mehr vorhanden ist. Nach 11 Wochen erreichen die niedrigtrainierten und nicht-
aktiven Tiere eine Masse, die sich danach nahezu nicht mehr erhéht. Die hochtrai-
nierten Tiere nehmen auch nach 11 Wochen noch tendenziell an Kérpermasse zu
und koénnen schlieBlich die Masse der anderen beiden Gruppen erreichen. Die
Massenzunahme im Alternsgang ist bei den hochtrainierten Tieren durch die kor-
perliche Aktivitat zeitlich verzdgert.

Verschiedene Autoren berichten, dass vermehrte mechanische Belastung das Kno-
chenlangenwachstum unterdriickt (Bourrin et al., 1994; Foorwood & Parker, 1987;
Kiiskinen, 1977), fordert (Steinberg & Trueta, 1981; Swissa-Sivan et al., 1989; Ume-
mura et al., 1995) oder nicht beeinflusst (Nyska et al., 1995). Hier hat die vermehrte
mechanische Belastung durch das Lauftraining keinen Einfluss auf die Lange des
Femurs bei den Tieren gleichen Alters. Im Alternsgang nimmt ebenfalls bei allen Tie-
ren die Femurldnge bis 11 Wochen deutlich zu, was sich dadurch erkléren 1&sst, das
dieser Zeitraum die Phase des gréBten Wachstums der Ratten ist. Ein Vergleich mit
den oben genannten Studien erweist sich als schwierig, da sich die Untersuchun-
gen in Belastung und Spezies unterscheiden. Die korperliche Belastung in dieser
Studie erreicht noch nicht die Beanspruchungen, die ein Knochenldéngenwachstum
unterdriicken oder férdern.

Die morphologischen Untersuchungen ergaben, dass keine der untersuchten dista-
len Femurepiphysen Verletzungen aufwies, die durch die vermehrte mechanische
Belastung héatten hervorgerufen werden kénnen. Die Wachstumsfuge war im Alter
von 11 Wochen bei den Kontrolltieren héher als bei den trainierten Tieren. Nyska et
al. (1995) und Swissa-Sivan et al. (1989) stellten nach Schwimmtraining bei Ratten
eine héhere Wachstumsfuge bei den trainierten Tieren im Gegensatz zu den nicht-
aktiven Kontrolltieren fest, wobei diese Tiere jedoch alter als 11 Wochen waren. Im
Alter von 15 Wochen kehrt sich in dieser Studie das Verhéltnis um und die Kontroll-
tiere weisen eine tendenziell niedrigere Fuge auf. Das Alter der Ratten hat somit
einen Einfluss auf die Adaptationsantwort der Wachstumsfuge.

Die vermehrte mechanische Belastung hatte keinen Effekt auf die maximale Kraft
Fmax der Fuge bei den Ratten gleichen Alters. Im Alternsgang féllt auf, dass die
maximale Scherfestigkeit der hochtrainierten Ratten erst zwischen 11 und 15 Wo-
chen deutlich zunimmt. Bei den anderen beiden Gruppen ist das schon zwischen 7
und 11 Wochen festzustellen. Dann wird ein Plateau erreicht, wohingegen die
hochtrainierte Gruppe noch ein deutliches Potenzial zur Zunahme der maximale
Kraft Fmax aufweist. Das kénnte darauf hindeuten, dass die Adaptationskapazitat
dieser Tiere noch nicht erschopft ist. Auffallig ist, dass die maximale Kraft Frmax bei
den hochtrainierten Tieren nach 11 Wochen zunimmt, aber die Fugenhdhe sich
praktisch nicht mehr veréndert. Bei den niedrigtrainierten Tieren erreichen beide
Parameter nach 11 Wochen keine Veranderungen mehr.
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Zusammenfassend ist festzustellen, dass die vermehrte mechanische Belastung
keinen negativen Effekt auf die distale Femurepiphysenfuge von Ratten hat. Ein
Adaptationspotenzial der Wachstumsfuge scheint gegeben, da sowohl die Hbhe
der Fuge, als auch die Scherfestigkeit durch die mechanische Belastung beein-
flusst werden. Die Wachstumsprozesse haben jedoch einen groBen Einfluss. Wei-
tere Untersuchungen mit héheren z.B. sto3férmigen Belastungen wéren nétig.
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Energy storage capacity of the muscle-tendon-units at the
lower extremities and its effect on running economy

1 Introduction

The rate of oxygen consumption (VO.) whilst running at steady-state is indicating
the running economy (Daniels et al., 1978; Williams & Cavanagh, 1987). Many
studies about running economy were motivated by the suggestion that biomechani-
cal factors might explain the differences of running economy between individuals
(Cavanagh & Williams, 1982; Williams & Cavanagh, 1987; Kyroélainen et al., 2001;
Heise & Martin, 2001). Nevetherless the relationships observed between biomecha-
nical factors and running economy are in general week and it has been concluded
that descriptive kinematic and kinetic parameters can not explain the complexity of
running economy (Williams & Cavanagh, 1987; Martin & Morgan, 1992; Lake &
Cavanagh, 1996; Kyroéléainen et al., 2001). Further it has been concluded that vari-
ables describing muscular effort appear to have the greatest potential for explaining
the economy of running (Martin & Morgan, 1992). The elasticity and so the energy
storage capacity of the muscle-tendon-unit can be an important factor affecting mo-
tion economy (Alexander & Bennet-Clark, 1977; Ker et al., 1987; De Haan, 1989;
Ettema, 1996; Roberts et al., 1997). During a given movement, strain energy can
be stored in the series elastic element and this way the whole energy delivery of the
muscle can be enhanced (Alexander & Bennet-Clark, 1977; Bobbert et al., 1986;
De Haan et al., 1989; Ettema et al., 1990a,b). Further, the higher elongation capa-
city of the series elastic element with respect to the contractile one, allows a bigger
change in length of the muscle-tendon unit (Prilutsky et al., 1996). Therefore, the
contractile elements may work on a lower shortening velocity and as a conse-
quence of the force-velocity relationship their force producing potential will be
higher (Ettema et al., 1990a,b). The series elastic element may also enhance the
force producing potential as a result of the force-length relationship and this way in-
fluence the force and energy production of the muscle-tendon-unit (Ettema et al.,
1990b). Nevertheless we did not find any study examining the influence of the en-
ergy storage capacity of the muscle-tendon-unit on running economy. Therefore the
purpose of this study was to examine the energy storage capacity of the tendons
and aponeuroses of the muscles triceps surae and quadriceps femoris on runners
having different running economy.
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2 Methods

Twenty eight long distance runners (weight: 76.46 £7.66 kg, height: 182 £6 cm) par-
ticipated in the study. The subjects run on a treadmill at three velocities (3.0, 3.5
and 4.0 m/s) for 15 minutes each. The VO. was measured using a spirometer (Jae-
ger Oxycon «a). Further the runners performed isometric maximal voluntary plantar-
flexion and knee extension contractions (MVC) of their left leg on a dynamometer
(Biodex System3). During plantar flexion the ankle angle was set at 90° and the
knee was fully extended. During knee extension the knee angle was set at 115°
and the hip angle at 140°. The subjects were placed in a position where the axis of
rotation of the dynamometer lever was carefully aligned with the axis of rotation of
the ankle and knee joint. The axis of rotation of the ankle joint was defined as the
line connecting both malleoli. Velcro straps around the foot and the dynamometer
foot plate were used to restrict the ankle movement during the contraction. The axis
of rotation of the knee joint was defined as the line connecting the most prominent
points of the lateral and medial femoral condyles. After a warm-up period of 2 min
by means of electrostimulation plus three maximal voluntary contractions, the ath-
letes were instructed to exert a slow maximal isometric force ramp, gradually in-
creasing the platarflexion effort over 4-6 seconds. The kinematics of the leg were
recorded using the vicon system (8 cameras 120 Hz) to calculate the resultant mo-
ments around both studied joints. The moments measured by the Biodex dyna-
mometer were synchronously registered by the vicon-system at a sampling rate of
1080 Hz. To determine the centre of pressure under the foot, a flexible pressure
distribution insole (pedar-system, Novel GmbH, Germany) operating at 99 Hz was
used. The output TTL-signal from the pedar-system was also registered by the vi-
con unit to synchronise both measuring systems. For compensating the moments
due to gravitational forces the subjects were instructed to completely relax their
muscles of their left leg at the studied position prior to each test contraction. Then
the ankle/knee was passively rotated at 5%sec in a range of motion between 80 and
135° for the ankle joint and 80 to 180° for the knee joint. After three cycles the ki-
nematic data and the moments were captured during the passive motion. This al-
lowed to calculate the contribution of the gravitational forces to the measured mo-
ment for each angular position. The moments measured during the maximal plan-
tarflexion or kneeextension were corrected by these values (see also Bobbert and
Harlaar, 1992).

The proximal part of the distal aponeurosis of the gastrocnemius medialis and vas-
tus lateralis during plantar flexion and knee extension respectively were visualised
by ultrasound (Aloka SSD 4000). The ultrasound images were recorded on video
tape (50 Hz) for further analysis (fig. 1).

To synchronise the video data (ultrasound images) with the data from the vicon sys-
tem, a synchronization box of the Peak-Performance system (Peak Performance Tech-
nologies) was used. The experiment leader manually triggered a TTL signal which was
displayed on the video images and simultaneously captured as an analogue signal
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Fig. 1. Ultrasound image of the proximal part of the distal aponeurosis of the gastrocnemius medialis at rest
(left) and at maximal voluntary contraction (right).

by the vicon system. It has been reported that during maximal ,isometric” plantar-
flexion efforts it is extremly difficult to completely prevent any joint rotation despite
using external fixations (Magnuson et al., 2001; Muramatsu et al., 2001; Rosager et
al., 2002). This joint rotation influences the elongation of the tendon and aponeu-
rosis (Spoor et al., 1990; Muramatsu et al., 2001). Therefore, any joint rotation dur-
ing the maximal ,isometric” plantarflexion or kneeextension effort contributes to the
estimated elongation of the tendon and aponeurosis. The ankle and knee joint rota-
tion during the plantarflexion and kneeextension was measured by the 8 cameras
of the vicon system. To define the elongation of the tendon and aponeurosis due to
ankle or knee joint rotation the motion of the tendon and aponeurosis was captured
by the ultrasound probe during the passive motion (correction for the gravitational
forces) and recorded on video tape for further analysis. This allowed to correct the
obtained elongation of the tendon and aponeurosis due only to ankle or knee joint
rotation for each maximal plantarflexion or kneeextension trial. The elongation of
the triceps surae and quadriceps tendons and aponeuroses were analysed at 0, 15,
30, 45, 60, 80 and 100% of the maximum force exerted on the tendon for each trial.
Cluster analysis was used to divide the subjects into three groups according to their
VO: at all three velocities. The differences between the groups were determined us-
ing one-way analysis of variance.

3 Results

At all examined velocities the three groups showed statistically significant (p<0.05)
differences in V0. (3.0 m/s: 37.42 +1.86, 39.86 +1.75, 44.38 +1.94; 3.5 m/s: 43.59
+1.34, 45.71 £1.62, 49.85 £2.51; 4.0 m/s: 48.93 £2.01, 51.98 +1.47, 58.93 +1.48;
ml/kg/min). The runners of group 1 (n=10) demonstrated the best running economy
followed by group 2 (n=12) and group 3 (n=6). The maximal moment and force of
the muscle triceps surae were greater for group 1 (tab. 1 and fig. 2). No differences
in weight and heigt of the subjects and the maximal strain and elongation of the tri-
ceps surae between groups were found (tab. 1).
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Tab. 1. Weight, height and examined parameters from the triceps surae muscle in all three groups [mean £SD].

Parameter group 1 group 2 group 3
weight [kg] 81.0+9.1 74.2 £6.1 73.5+4.6
height [cm] 185+ 6.0 180 5.0 180 +5
maximal moment [Nm] 108.1 £21.2 74.8+31.8"° 70.3+25.1 "
maximal elongation [mm] 14.8+3.9 12.8£5.2 13.4+4.5
maximal strain [%] 5.10 +1.32 4.52 £1.96 4.69 +1.86

“ :statistically significant (p<0.05) differences to group 1.

So the maximal energy storage capacity (integral of tendon force over tendon-
aponeurosis elongation) of the triceps surae tendon and aponeurosis was greater in
the most efficient group (fig. 2).
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*: statistically significant differences (p<0.05) to group 1

Fig. 2. Tendon force (Fiendon), €longation of the tendon and aponeurosis (ALtend-apon) @nd maximal energy
storage capacity of the tendon and aponeurosis (Eteng-apon) in the triceps surae muscle (mean +SD).

Further, group 1 demonstrated a greater maximal strain and elongation at the quad-
riceps tendon and aponeurosis but no statistically significant (p<0.05) differences in
maximal moment and force of the quadriceps muscle (tab. 2 and fig. 3). The maxi-
mal energy storage capacity of the quadriceps tendon and aponeurosis was again
greater for group 1 (fig. 3).

Tab. 2. Examined parameters from the quadriceps femoris muscle in all three groups [mean +SD].

Parameter group 1 group 2 group 3
maximal moment [Nm] 210.1 £25.2 175.9 +49.1 167.3 +47.6
maximal elongation [mm] 31.9+46.3 20.247.1° 24.4 +6.9
maximal strain [%] 10.03 +2.10 6.31 +2.026 * 7.45 +2.08

* :statistically significant (p<0.05) differences to group 1.
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4 Discussion

The main findings of the present study were: (a) the most efficient runners exhibit a
higher maximal energy storage capacity in both, the triceps surae and the quadri-
ceps femoris muscle tendon units (b) the maximal elongation and strain of the gas-
trocnemius tendon and aponeurosis do not differ between the trhee groups and (c)
the maximal elongation and strain of the vastus lateralis tendon and aponeurosis is
greater in the most efficient group. This means that at the triceps surae the higher
energy storage capacity of the muscle tendon unit is due to a higher contractile ca-
pacity of the muscle and in the quadriceps it is due to a higher elongation of the
tendon and aponeurosis of the muscle.

These findings indicate that running economy is affected by a proper design of the
muscles. A higher contractile capacity of the triceps surae muscles can decrease
the volume of muscle wich must be active (amount of muscle fibres that must be
recruited) to produce force. A decrease in active muscle volume causes a decrease
in energy cost for comparable rate of force generation (Roberts et al., 1998 a,b). On
the other hand a greater elongation of the tendon and aponeurosis in the quadri-
ceps muscle can cause an increase in the energy storage and return in tendon and
aponeurosis and a decrease in the shortening velocity of the muscle fibre during
the contraction. So the volume of muscle required for the same force generation
can again be reduced.
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Abhéngigkeit der intramuskuldren Gen-Expression
unter Belastung vom endokrinen Milieu bei Sportlerinnen

1 Einleitung

1.1 Vorbemerkungen

Spezifische Trainingsreize wie Kraft- oder Ausdauerbelastungen fihren zu spezifi-
schen Anpassungen und Verbesserungen der Leistungsféhigkeit des Gesamtorga-
nismus sowie insbesondere auch auf Ebene der Skelettmuskulatur (Hollmann &
Hettinger, 2000, S. 158ff., S. 262ff.). Dies gilt prinzipiell fur den Leistungssport in
gleicher Weise wie fir den Freizeitsport und den Gesundheitssport.

Dopingfélle im Frauensport belegen immer wieder aufs neue, dass Steroidhormone
offensichtlich als unerlaubte MaBnahme zur Leistungssteigerung in allen Berei-
chen, in Sprint-, Kraft- und Ausdauerdisziplinen, eingesetzt werden. Um so erstaun-
licher erscheint die Tatsache, dass das natirliche Potential der Sportlerin bezlglich
ihrer zyklusphasenabhangigen kdérpereigenen Steroidhormonproduktion keine sys-
tematische Beachtung im Training zu finden scheint, obwohl hier eine erhebliche
Reserve zur Optimierung und Effektivierung des Trainings, der Trainierbarkeit und
der Regenerationsféahigkeit zu liegen scheint.

1.2 Hormonverdnderungen im Menstruationszyklus und Belastungseffekte

Im Verlauf des weiblichen Menstruationszyklus kommt es zu zyklischen Schwan-
kungen der Serumkonzentrationen einer Vielzahl von Hormonen, insbesondere der
Sexualsteroidhormone, mit unterschiedlichen Effekten auf den weiblichen Orga-
nismus (Reichlin, 1992, S. 135; Silbernagel & Despopulus, 1988, S. 263).

Akute und chronische kérperliche Belastungen kénnen eine Vielzahl von Effekten
auf Blutkonzentrationen von Hormonen, insbesondere auf die Serumkonzentration
von Steroidhormonen austben, wie in einer Vielzahl von Studien belegt wurde (all-
gemeine Ubersicht in Weicker & Strobel, 1994; Platen, 1996). Akute intensive Be-
lastungen sowie langere Dauerbelastungen fiihren hierbei vor allem aufgrund einer
Hemmung der hepatischen Clearance zu einem Anstieg der Blutkonzentrationen
der Sexualsteroidhormone. Es erscheint sehr wahrscheinlich, dass dies auch zu
Veranderungen der Gewebekonzentrationen und damit der Gewebewirkungen die-
ser Hormone fiihrt.

1.3 Bedeutung der Steroidhormone fiir Trainingsadaptationen

Die Steroidhormone Ostrogene, Gestagene und Androgene sind unter trainingswis-
senschaftlichen Gesichtspunkten, insbesondere unter dem Aspekt der Muskelkraft
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als motorische Hauptbeanspruchungsform von Bedeutung. Untersuchungen an der
Skelettmuskulatur von Frauen beziiglich der direkten und unmittelbaren Effekte von
Ostrogenen in Zusammenhang mit dem Proteinstoffwechsel liegen bisher nicht vor.
Die bisherigen Annahmen Uber trainings- und leistungsrelevante Effekte beruhen
auf Ubertragung vorliegender tierexperimenteller Untersuchungen und sind somit
mit erheblichen Unsicherheiten verbunden. Insgesamt weisen die vorliegenden Er-
gebnisse auf ein synergistisches Zusammenwirken von Ostrogenen und Androge-
nen auf Rezeptorebene im Cytosol hin (Reis, 1996, S. 22). Angaben Uber Ostro-
genrezeptoren bei Frauen in der Skelettmuskulatur liegen nicht vor, insbesondere
auch nicht unter dem Aspekt akuter oder chronischer Belastungen. Auch zu indirek-
ten Effekten von Ostrogenen auf den Proteinstoffwechsel der Skelettmuskulatur ist
die Datenlage 4uBerst diinn. Die wenigen vorliegenden tierexperimentellen Studien
hierzu lassen vermuten, dass die Ostrogenwirkung an der Skelettmuskulatur zu-
mindest teilweise Uber weitere Hormone, insbesondere das Wachstumshormon und
das nachgeschaltete IGF1 und Insulin vermittelt werden (Reis, 1996, S. 26; Rogol,
1989). Zu den Gestagenen liegen bisher keine Studien vor, die eine proteinkatabo-
le Wirkung des Progesterons unmittelbar im Bereich der Skelettmuskulatur unter-
sucht haben. Ferner gibt es bisher keine Angaben Uber Gestagen-Rezeptoren im
Bereich der Skelettmuskulatur, so dass weder Angaben (ber eine direkte Zyklus-
phasenabhéngigkeit noch Uber spezifische Belastungseffekte gemacht werden
kénnen. Androgene werden bei Frauen aufBBer in den Ovarien in der Nebennieren-
rinde gebildet. Die protein-anabolen Wirkungen sind zumindest fir den Mann gut
dokumentiert, wobei die exakten Wirkmechanismen auch hier noch in vielen Berei-
chen unklar sind. GroBBes Unwissen besteht insbesondere bezlglich der protein-
anabolen Wirkungen von Androgenen in physiologischen Konzentrationen bzw. im
Rahmen der zyklusphasen- und belastungsabhangigen Konzentrationsschwankun-
gen bei Frauen.

Uber die aus sportmedizinischer und trainingsphysiologischer Sicht relevanten Ske-
lettmuskelgewebe-Konzentrationen der Steroidhormone bei der Frau in Abhéngig-
keit vom Menstruationszyklus liegen in der Literatur keine Daten vor. Tierexperi-
mentelle Untersuchungen konnten jedoch eine Zunahme des Ostrogen- und An-
drogengehaltes innerhalb der Muskulatur von Ratten nach einer akuten Belastung
nachweisen (Chaikovskii et al., 1985a, b; Tchaikovsky et al., 1986), so dass eine
hohe Wahrscheinlichkeit fur &hnliche Effekte bei Frauen besteht.

1.4 Zyklusabhéngige Trainierbarkeit und Trainingsadaptation

In der spéten Follikelphase sowie insbesondere pra- und periovulatorisch liegen
hohe Ostrogenkonzentrationen im Blut vor (s.0.). Der biologische Sinn der hiermit
verbundenen eiweiBanabolen Effekte der Ostrogene kénnte in einer Aminosaurere-
tention fir den Fall einer Schwangerschaft liegen (Reis, 1996, S. 72). Wahrend zyk-
lusphasenabhéngige Verédnderungen der Leistungsféhigkeit, wie z. B. eine verbes-
serte Ausdauer in der Lutealphase (Hall-Jurkowski et al., 1981, Nicklas et al., 1989)
zwar postuliert, nicht jedoch ausreichend systematisch untersucht wurden, liegen
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Uber die Trainierbarkeit in Abh&ngigkeit von der Zyklusphase neben der Untersu-
chung von Reis (1996) Uberhaupt keine Untersuchungen vor. In der Trainings-Inter-
ventionsstudie von Reis wurde eine stérkere Zunahme der Maximalkraft durch Fol-
likelphasen-betontes im Vergleich zu Lutealphasen-betontem Training gefunden.

1.5 cFOS

cFOS ist ein friih nach verschiedenen Stimuli exprimiertes Gen (immediate early
gene) und spielt eine Rolle in der Regulation weiterer cFOS-induzierbarer Gene.
cFOS und cJUN werden in menschlichem Skelettmuskel unmittelbar nach Laufbe-
lastung exprimiert (Puntschart et al., 1998). Die exakten Stimuli fir die Aktivierung
der Expression von cFOS im Skelettmuskel sind unbekannt.Als Regulator-Gen
spielt es wahrscheinlich eine Rolle in der Induktion von Trainingsadaptationen.

2 Fragestellung

Es ist nach wie vor unklar, ob und in welcher Weise es zu zyklusphasenabhéangigen
Adaptationen der Skelettmuskulatur kommt. Bisher gibt es insbesondere keine Infor-
mationen Uber die mdglichen molekularbiologischen Mechanismen, die in Zusam-
menhang mit einer Zyklus- und damit hormonabhé&ngigen Trainierbarkeit eine Rolle
spielen kénnten. Daher untersuchten wir die mRNA-Expression von cFOS sowie die-
jenige des Estrogen- (ER), Progesteron- (PR) und Androgen- (AR) Rezeptors in der
Skelettmuskulatur von Sportlerinnen in unterschiedlichen Phasen ihres Menstrua-
tionszyklus sowie in Abhangigkeit von einer akuten Kraft- oder Ausdauerbelastung.

3 Methodik

Fur die Untersuchungen stellten sich 28 weibliche Probandinnen mit regelmaBigem
Zyklus im Alter von 21 bis 42 Jahren zur Verfligung (26.2 + 4.3 Jahre, 172.0 + 5.5
cm, 64.1 = 6.7 kg). 15 Probandinnen nahmen orale Kontrazeptiva, 13 keine. Die
Sportlerinnen wurden in zwei aufeinanderfolgenden Menstruationszyklen untersucht:
am Tag 4-5 in der Follikelphase (FO) und am Tag 20-21 in der Lutealphase (LU) des
Zyklus. Die Zyklusintegritdt wurde durch Analyse der Ostrogen- und Progesteron-
Konzentrationen im venésen Blut an den Untersuchungstagen nachgewiesen. Im
ersten Zyklus absolvierten die Probandinnen sowohl in FO als auch in LU eine ein-
stiindige Ausdauerbelastung auf dem Fahrradergometer bei moderater Intensitat
(80% der Leistung bei 4 mmol/l Blutlaktat eines vorausgegangenen Stufentests). Im
nachsten Zyklus waren an denselben Tagen einstlindige isokinetische Maximal-
kraftbelastungen der Oberschenkel-Streckmuskulatur zu absolvieren (Serien & 15
Wiederholungen mit zweiminutigen Pausen). Muskelbiopsien des m. vastus lateralis
wurden vor und jeweils direkt nach den Belastungen durchgefiihrt. Das entnommene
Muskelgewebe wurde sofort bei -70 °C bis zur weiteren Analyse tiefgefroren. Nach
Praparation der Gesamt-RNA wurde die mRNA Expression von ER, PR, AR und
cFOS mittels real time PCR bestimmt.
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4 Ergebnisse

4.1  Blutwerte von Estradiol und Progesteron

ErwartungsgemaB waren bei den eumenorrhdischen Sportlerinnen die Estradiol-
und Progesteron-Konzentrationen in der Lutealphase hoher als in der Follikelpha-
se. Bei den Sportlerinnen mit oraler Kontrazeption unterschieden sich die Werte
nicht wesentlich zwischen den Zyklusphasen und waren in der Lutealphase niedri-
ger als bei den eumenorrhdischen Frauen (Abb. 1).

Estradiol Progesteron
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Abb. 1. Konzentrationen von Estradiol und Progesteron in beiden Zyklusphasen (Fo/Lu) in der Gesamtgrup-
pe sowie bei den Sportlerinnen mit und ohne orale Kontrazeption (oKZ) fiir die Untersuchungen mit
Ausdauer- (AD) und Kraftbelastung (KR).

4.2 cFOS-Expression

Die einstiindige akute Belastung fihrte zu einer signifikanten Zunahme der Expres-
sion von cFOS, hier dargestellt an einer Abnahme des Delta-Threshold-Cycle (TC)
bei einer einzelnen Probandin (Abb. 2).

cFOS: Delta TC vs. 1A, P5

Delta TC
©

FoAD1 FoAD2 LuAD1 LuAD2 FoKR1 FoKR2 LuKR1 LuKR2

Abb. 2. Zunahme der cFOS-Expression, dargestellt an der Abnahme des Delta-TC-Wertes bei einer einzel-
nen Probandin P5 nach (2) gegeniiber vor (1) Belastung in beiden Zyklusphasen (Fo, Lu) sowie
nach Ausdauer- (AD) und Kraftbelastung (KR).
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Hierbei fanden sich keine Unterschiede zwischen beiden Belastungsformen, ferner
hatte die Einnahme eines Kontrazeptivums keinen Einfluss auf die belastungsindu-
zierte cFOS-Expression. Die Hohe der belastungsinduzierten Induktion (Foldinducti-
on) war in der Gesamtgruppe in der Follikelphase signifikant héher als in der Lu-
tealphase (Abb. 3). Die interindividuelle Variation in der Hohe der cFOS-Expression
war jedoch sehr gro3 (Abb. 4). Bei den Sportlerinnen, die in der Lutealphase eine
hoéhere belastungsinduzierte cFOS-Expression aufwiesen, lieBen sich hormonelle
Auffalligkeiten (Lutealinsuffizienz, auffallend hohe oder niedrige Estradiol-Konzen-
trationen etc.) nachweisen.

cFOS, Fold Induction aller Untersuchungen
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Foldinduction

Abb. 3. Héhere cFOS-Expression in der Follikel- vs. Lutealphase in der Gesamtgruppe sowie bei den Sportlerin-
nen mit (mit P) und ohne (ohne P) Einnahme oraler Kontrazeptiva, unabhéngig von der Art der Belastung.
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Abb. 4. Interindividuelle Variation in der Héhe der cFOS-Induktion nach Belastung, Darstellung der Einzel-
werte der untersuchten Proben.
4.3 Expression des Estrogen-, Androgen- und Progesteron-Rezeptors

Die bei einzelnen Probandinnen analysierte Expression des Estrogen-, Progeste-
ron- und Androgenrezeptors zeigte unmittelbar nach Belastung keine Veranderung
und war Zyklusphasen-unabhangig.
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5 Diskussion und Zusammenfassung

Die Ergebnisse zur cFOS-Expression belegen erstmals eine zyklusphasenabhangi-
ge Reaktion eines Gens der Skelettmuskulatur auf kérperliche Belastung. Der
Transkriptionsfaktor cFOS kann hierbei in die Regulation der Expression einer Rei-
he weiterer, fir die Belastungsadaptation relevanter muskularer Gene involviert
sein. Dies kodnnte ein molekularbiologischer Erklarungsansatz fir eine zykluspha-
senabhéngige Trainierbarkeit bei Sportlerinnen sein.

Die quantitativ zwar geringeren, aber grundséatzlich &hnlichen Reaktionen bei Sport-
lerinnen mit und ohne Einnahme oraler Kontrazeptiva lassen vermuten, dass neben
den gonadalen Steroiden Estradiol, Progesteron und den Androgenen wahrschein-
lich andere Faktoren (Wachstumshormon, IGF1) in der zyklusphasenabhangigen
cFOS-Expression mitwirken.
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VASILIOS BALTZOPOULOS, CONSTANTINOS MAGANARIS & NEIL REEVES

Mechanical properties of tendons in-vivo and adaptations
through training

The mechanical characteristics that tendons exhibit in-vivo have important implica-
tions for the function of the neuromuscular system and, therefore, are highly rele-
vant for training and clinical applications. This review paper summarises some of
the relevant findings of our research group on different aspects of tendon and mus-
cle mechanical behaviour under in-vivo conditions.

1 Tendon moment arms

In musculoskeletal modelling applications the moment arm of a tendon is a very im-
portant parameter because any calculation of the tendon force from the measured
joint moment requires an accurate estimation of the moment arm. In most studies
the moment arms from inactive muscles at rest are assumed representative of
those measured during isometric muscle contraction. The validity of this assumption
is questionable and we have shown previously that the moment arm of the patella
tendon measured in-vivo using videofluoroscopy varies throughout the joint range
of motion and is different from measurements at rest or on cadavers and even other
in-vivo measurements using subjects with different characteristics (Baltzopoulos,
1995; Kellis & Baltzopoulos, 1999). In a series of studies that we aimed to examine
the mechanical parameters of the tibialis anterior and Achilles tendons in-vivo, the
measurement of their moment arms during maximum voluntary contraction (MVC)
was essential. For this purpose, we examined the hypothesis that the tibialis ante-
rior and Achilles tendon moment arms increase during maximum isometric dorsi-
flexion as compared with rest.

For the tibialis anterior tendon sagittal-plane magnetic resonance images of the
right ankle were taken in six subjects at rest and during maximum isometric dorsi-
flexion at six ankle angles between dorsiflexion and plantarflexion having the body
placed in the supine position and the knee flexed at 90 degrees. Instant centres of
rotation in the tibio-talar joint, tibialis anterior tendon action lines and moment arms
were identified in the sagittal plane at ankle angles of -15 degrees, 0 degrees,+15
degrees and +30 degrees at rest and during maximum isometric dorsiflexion.

For the Achilles tendon sagittal magnetic resonance (MR) images of the right ankle
were taken in six subjects both at rest and during a plantarflexor MVC in the supine
position at a knee angle of 90 deg and at ankle angles of -30 deg (dorsiflexed direc-
tion), -15 deg, 0 deg (neutral ankle position), +15 deg (plantarflexed direction), +30
deg and +45 deg. A system of mechanical stops, support triangles and velcro
straps was used to secure the subject in the above positions. Location of a moving
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centre of rotation was calculated for ankle rotations from -30 to 0 deg, -15 to +15
deg, 0 to +30 deg and +15 to +45 deg. All instant centres of rotation were calcu-
lated both at rest and during MVC. Achilles tendon moment arms were measured at
ankle angles of -15, 0, +15 and +30 deg.

At any given ankle angle, the tibialis anterior tendon moment arm during maximum
isometric dorsiflexion increased by 0.9-1.5 cm (P<0.01) compared with rest. This
was attributed to a displacement of both tibialis anterior tendon action line by 0.8-
1.2 cm (P<0.01) and all instant centres of rotation by 0.3-0.4 cm (P<0. 01) distally in
relation to their corresponding resting positions (Maganaris et al., 1999). At any
given ankle angle, Achilles tendon moment arm length during MVC increased by
1-1.5 cm (22-27 %, P < 0.01) compared with rest. This was attributed to a displace-
ment of both Achilles tendon by 0.6-1.1 cm (P < 0.01) and all instant centres of
rotation by about 0.3 cm (P < 0.05) away from their corresponding resting positions
(Maganaris et al., 1998).

Substantially unrealistic Achilles tendon forces and moments generated around the
ankle joint during a plantarflexor MVC would be calculated using resting Achilles
tendon moment arm measurements. For the tibialis anterior, the assumption that
the tendon moment arm does not change from rest to maximum isometric dorsiflex-
ion is invalid. Erroneous tendon forces, muscle stresses and joint moments by as
much as 30% would be calculated using resting tibialis anterior tendon moment
arms in the moment equilibrium equation around the ankle joint during maximum
isometric dorsiflexion. A substantial increase in the tibialis anterior tendon moment
arm occurs from rest to maximum isometric dorsiflexion. The findings of these stud-
ies have important implications for estimating loads in the musculoskeletal system
and must be taken into consideration when using planimetric musculoskeletal mod-
elling for analysing maximal static ankle plantarflexion or dorsiflexion loads and
tendon forces.

2 Time-dependent properties in intact human tendon

In vitro tendons exhibit time dependent properties such as force relaxation when
stretched, as do all excised collagenous structures. Information about such visco-
elastic phenomena is of crucial practical and clinical relevance. However, the ex-
tend to which results from in vitro tests represent the behaviour of the tendon under
in vivo conditions is unknown. Therefore, we conducted a study to investigate
whether and to what extend in vivo human tendons exhibit time dependent proper-
ties of force production when subjected to cyclic tensile loading.

Measurements were taken in the gastrocnemius tendons of six men. Cyclic tensile
loading was applied in the tendon by five repeated isometric contractions (contrac-
tions) of the gastrocnemius muscle at the anatomically neutral ankle position (the
sole of the foot at right angles to the tibia). The moments generated were recorded
by a dynamometer. The contractions were elicited by electrical stimulation of the
muscle. In each stimulation, pulses of 50-us duration were delivered for 1 s at 100 Hz
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by a custom-built unit, through two percutaneous muscle electrodes. The voltage
above which no further increase in moment could be recorded in a single stimula-
tion was used to elicit all the five contractions. The behaviour of the gastrocnemius
tendon in the test was obtained from sagittal-plane plane sonographs of the gas-
trocnemius tendon end in the myotendinous junction, recorded in real time. The
moments corresponding to tendon elongations of 7 and 11 mm in each contraction
relative to the length of the tendon before the 1 contraction were identified. A curvi-
linear reduction in the moment recorded in each test was considered to be indica-
tive of force relaxation.

The moment corresponding to 7 mm of elongation decreased curvilinearly from
5045 Nm (mean=SD) in the 1% contraction to 41.7+7 Nm in the 5" contraction
(17+6.6% decrease, P<0.001). Similarly, the moment corresponding to 11 mm of
elongation decreased curvilinearly from 96.8+10 Nm in the 1% contraction to
80.3+12 Nm in the 5" contraction (17.7+3.4% decrease, P<0.001). The difference in
moment between the two tests ranged between 38.7+7 and 46.8+5.4 Nm (P<0.001)
in any given contraction number. However, there was no difference (P>0.05) in
relative moment (with respect to the 1 contraction) between the 7 and 11-mm tests
in any given contraction number. The above results indicate that the gastrocnemius
tendon exhibited time dependent properties of force production in response to the
five repeated stretches applied. The similarity in relative moment reduction between
the two tendon elongations examined are in line with previous in vitro results.
These findings in tendons under in vivo conditions have important implications for
a) the geometry and function of the in-series muscles, b) fusimotion, and c) joint
flexibility.

3 Tendon creep and its effect on the geometry of skeletal muscle

It is well known from our experiments (Maganaris & Baltzopoulos, 1998, 1999) and
from other studies that isometric contraction changes the length and pennation an-
gle of muscle fascicles. These changes in a single contraction depend on

the force elicited in the muscle and the compliance of the in-series tendon. How-
ever, during repeated contractions the fascicular geometry could also be affected
by the tendon’s time-dependent properties. It is well known that tendons exhibit
creep (i.e., they elongate over time) when loaded in an oscillating pattern which
suggests that repeated contractions might result in greater fascicular shortening
and pennation angle increase compared with a single contraction, thus altering the
muscle’s potential for force and joint moment production. We studied the fascicular
geometry of the in vivo human medial gastrocnemius (MG) muscle in order to
investigate the effect of repeated contractions (Maganaris et al., 2002).

Six men performed two sets (sets A and B) of 10 repeated isometric plantarflexion
contractions at 80% of the moment generated during plantarflexion maximal volun-
tary contraction (MVC), with a rest interval of 15 min between sets. By use of ultra-
sound, the geometry of the medial gastrocnemius (MG) muscle was measured in
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the contractions of set A and the displacement of the MG tendon origin in the myo-
tendinous junction was measured in the contractions of set B. In the transition from
the 1st to the 10th contractions, the fascicular length at 80% of MVC decreased
from 3414 (meanstSD) to 30+3 mm (P <0.001), the pennation angle increased
from 3513 to 42 £3° (P <0.001), the myotendinous junction displacement increased
from 5£3 to 10£3 mm (P <0.001), and the average fascicular curvature remained
constant (P >0.05) at ~4.3 m". No changes (P >0.05) were found in fascicular
length, pennation angle, and myotendinous junction displacement after the fifth
contraction. Electrogoniometry showed that the ankle rotated by ~6.5° during con-
traction, but no differences (P >0.05) were obtained between contractions. The pre-
sent results show that repeated contractions induce tendon creep, which substan-
tially affects the geometry of the in-series contracting muscles, thus altering their
potential for force and joint moment generation.

4 The effect of strength training on the stiffness of human tendons
in older individuals

In vitro studies have shown that ageing decreases tendon stiffness. However,
physical activity has been found to alter the properties and/or the dimensions of
tendons, yielding ultimately stiffer structures. In a recent study (Reeves et al., 2003)
the effect of strength training (ST) on the mechanical properties of the patella ten-
don (PT) in vivo in older individuals was investigated. After receiving ethical ap-
proval and written informed consent,18 elderly individuals (nine per sex) were ran-
domly assigned to ST (means +S.D.: age 74.3 +3.5 years, body mass 69.7 +14.8
kg and height 163.4 +9.1 cm) and control (age 67.1 +2 years, body mass 73.5
+14.9 kg and height 168.3 +11.5 cm) groups. Two sets of ~10 leg-extension and
leg-press exercises at ~80 % of the five repetition maximum, were performed three
times per week for 14 weeks. PT elongation was measured in vivo using B-mode
ultrasonography (HDI 3000, ATL, USA) during a ramp isometric knee extension at
90 deg. PT forces were calculated by dividing joint moments by MRI-measured PT
moment arm length, after taking into account antagonist coactivation estimated
from EMG activity. Stress and strain were calculated by normalizing forces and
elongations to tendon dimensions, measured using ultrasound. Tendon stiffness
(gradient of the force—elongation relationship) was multiplied by the ratio of tendon
length to cross-sectional area to obtain Young ’s modulus. All measurements were
performed before and after the ST period. Results were analysed using ANOVA,;
level of significance was set at P <0.05. Data are presented as means +S.D. Train-
ing induced a left shift of the stress —strain relationship indicating a decreased
elongation and strain at all levels of force and stress. Whereas at baseline, PT
elongation and strain at maximal tendon load were 4.7 +1.1 mm and 9.9 +2.2 %,
respectively (maximum force:3346 +1168 N; maximum stress: 40 +11 MPa), after
training these values decreased to 2.9 1.2 mm and 5.9 +2.4 % (P <0.01), respec-
tively (maximum force:3555 +1257 N; maximum stress:42.1 +10.5 MPa). As a result
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PT stiffness increased by 65 % after ST (2187 +713 to 3609 +1220 N mm™; P <0.05)
and Young’s modulus increased by 69 %(1.3 +0.3 to 2.2 +0.8 GPa; P <0.01). In con-
trast, no significant changes in elongation, strain, stiffness or Young ’s modulus oc-
curred in the control group. There was no significant tendon hypertrophy following
the training or the control periods. The rate of torque development increased by
27% following training (P <0.01). In conclusion, this study shows that ST alters the
structural and material properties of human elderly tendons. The decreased tendon
strain after training may help to reduce the risk of tendon injuries in old age. The in-
creased tendon stiffness after training would increase the rate of force development
and may enable the muscle to operate closer to resting length.
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GASPAR MOREY KLAPSING, ADAMANTIOS ARAMPATZIS,
SAVVAS STAFILIDIS, GIANPIERO DE MONTE, KIROS KARAMANIDIS &
GERT-PETER BRUGGEMANN

Dehnung und Lédngenédnderung der Sehne und der Aponeurose
des Muskels Gastrocnemius wahrend maximaler isometrischen
Plantarflexion

1 Einleitung

Es ist wichtig, die mechanischen Eigenschaften der menschlichen Sehnen und der
Aponeurosen zu kennen: (a) Um die Funktion der Muskel-Sehnen-Einheit zu ver-
stehen (Ettema, 1996; Trestik & Lieber, 1993), (b) um Information bezlglich der
Eingangsparameter fiir Simulationsmodelle des menschlichen Systems zu bekom-
men (Anderson & Pandy, 1993; Bobbert, 2001), (c) um eine Leistungsdiagnose der
Muskel-Sehnen-Einheit zu erméglichen (Kubo et al., 2000a; Rosager et al., 2002)
und (d) um die Adaptation der Sehnen und Aponeurosen als Folge korperlicher Be-
lastung zu untersuchen (Kubo et al., 2000b, 2001). In der Literatur sind in Bezug
auf die Verteilung der Dehnung und L&ngenanderung zwischen Sehne und Apo-
neurose unterschiedliche Aussagen zu finden (Maganaris & Paul, 2000; Muramatsu
et al., 2001). Diese Unterschiede, hauptsachlich solche aus in vivo Experimenten
an Menschen, sind moglicherweise auf methodologische Ursachen zurtickzufihren.
Es konnte z.B. keine in vivo Untersuchung gefunden werden bei der, die Langen-
anderung der menschlichen Sehne und die der Aponeurose gleichzeitig wahrend
ein und derselben Kontraktion untersucht wurden. Die Ladngendnderung von Sehne
und Aponeurose ist eine von der Vorgeschichte abh&ngige mechanische Eigen-
schaft, die durch den Kriecheffekt beeinflusst wird. Daher kann die gleichzeitige Un-
tersuchung beider Parameter eine entscheidende methodologische Rolle spielen.
Das Ziel dieser Untersuchung war die gleichzeitige Bestimmung der L&ngenénde-
rung und Dehnung der Sehne und der Aponeurose des menschlichen M. gastroc-
nemius in vivo wéhrend einer und derselben maximalen willkirlichen Kontraktion.

2 Methodik

Zwolf Probanden (Gewicht 76.86 +6.94 kg, GréBe 185 +6 cm) nahmen an dieser
Studie teil. Die Probanden flihrten maximal willklrliche isometrische Plantarflexion-
Kontraktionen an einem Dynamometer (Biodex System3) aus. Um das resultieren-
de Moment um das Sprunggelenk zu berechnen wurden zuséatzlich: (a) die Bewe-
gung des Beines mittels des vicon Systems (8 cameras 120 Hz) registriert, (b) der
Kraftangriffspunkt unter dem Fuf3 mit einer Druckmesssohle (Pedar/Novel) bestimmt
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und (c) das Oberflachen-EMG des Antagonisten M. tibialis anterior mittels bipolarer
Ableitung (Biovision) mit zwei Zentimetern Interelektrodenabstand gemessen. Zwei
lineare Ultraschallsonden (7.5 MHz, Aloka SSD 4000 und Shimadzu, JPN, SDU-
350 XL) lieferten gleichzeitig Bilder des distalen (Muskel-Sehnenibergang) und
proximalen (ca. acht Zentimeter proximal zu dem identifizierten Muskel-Sehnen-
Ubergang) Anteils der distalen Aponeurose des M. gastrocnemius medialis. Um die
Ausgangsléange der Sehne und der Aponeurose zu bestimmen, wurden die Pro-
banden auf den Dynamometerstuhl mit einem Kniewinkel von 120° und einem
Sprunggelenkwinkel von 110° platziert, bei dem nach Riener & Edrich (1999) das
passive Moment um das Sprunggelenk nahezu null ist. In dieser Position wurden
Referenzpunkte in Bezug auf Markierungen zwischen Haut und Ultraschallsonde
identifiziert und vermessen (Abb. 1). Die Ruhelédngen der Sehne und der Aponeu-
rose wurden als der jeweilige Abstand (der Haut entlang gemessen) zwischen tube-
rositas calcanei und den auf den entsprechenden Ultraschallbildern untersuchten
Schnittpunkten definiert. Die La4ngenanderung der Sehne und die der Aponeurose
wurden bei 0, 15, 30, 45, 60, 80 and 100% des maximalen Momentes um das
Sprunggelenk fiir jeden Versuch bestimmt. Ein T-Test flr zwei abh&ngige Stichpro-
ben wurde verwendet um eventuelle Unterschiede in Langenéanderung und Deh-
nung zwischen Sehne und Aponeurose zu finden.

Abb. 1. Proximales (links) und distales (rechts) Ultraschallbild des M. gastrocnemius medialis in Ruheldnge.

3 Ergebnisse und Diskussion

Die wichtigsten Ergebnisse dieser Untersuchung waren: (a) wahrend maximal will-
kirlicher isometrischen Plantarflexion sind die absoluten Langenanderungen der
Sehne und der Aponeurose des M. gastrocnemius unterschiedlich (Abb. 2 links),
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(b) bei allen Untersuchten Belastungsstufen unterscheidet sich die Dehnung der
Sehne des M. gastrocnemius nicht von der seiner Aponeurose (Abb. 2 rechts), (c)
wéhrend der ,isometrischen” Plantarflexion verdnderte sich der Sprunggelenkswin-
kel erheblich, (d) die Verformbarkeit des Systems FuB3-Dynamometerhebel und die
Co-Aktivierung des M. tibialis anterior haben einen signifikanten Einfluss auf das
Moment um das Sprunggelenk. Dabei war der Einfluss der Verformbarkeit des Sys-
tems FuB-Dynamometerhebel doppelt so hoch wie der dieser Co-Aktivierung.
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Abb. 2. Ldngendnderung (links) and Dehnung (rechts) der Sehne und Aponeurose in Bezug auf das Moment
um das Sprunggelenk (Mittelwert £SD, n=12).

4 Zusammenfassung

Die wichtigsten Probleme der Methodik zur in vivo Bestimmung der Dehnung der
Sehne und der Aponeurose mittels Ultraschall sind: (a) Die Anderung des Sprung-
gelenkwinkels bei einer vermeintlich isometrischen Kontraktion, (b) die Verformbar-
keit des Systems FuB-Dynamometerhebel, (c) die Co-Aktivierung der Antagonisten,
(d) die Veranderung des Hebelarmes der Sehne, (e) der Kriecheffekt und (f) die
Limitierung auf eine zweidimensionale Bestimmung der Langen&nderung der Seh-
ne und der Aponeurose. Das experimentelle Design der Vorgestellten Studie be-
ricksichtigt die ersten drei dieser Probleme. Die Punkte (d) und (e) dirften die Er-
gebnisse dieser Studie nicht beeinflussen, da die Langenanderung der Sehne und
der Aponeurose gleichzeitig gemessen wurde. Der letzte Punkt, Projektionsfehler
aufgrund der zweidimensionalen Analyse einer gebogenen Struktur, konnte in dieser
Studie nicht beriicksichtigt werden. Wir schlussfolgern, dass die Dehnung der Sehne
des menschlichen M. gastrocnemius und die seiner Aponeurose, wenn sie mittels
zweidimensionalem Ultraschall bestimmt werden, sich nicht voneinander unterschei-
den. Die Langenanderung der Aponeurose ist signifikant gréBer als die der Sehne.
Daraus ergibt sich, dass die Wahl des analysierten Ubergangs an dem Ultraschall-
bild die Berechnung der Steifigkeit der Sehne und der Aponeurose beeinflusst.

164 MOREY-KLAPSING et al.: Dehnung und Langenénderung der Sehne und der Aponeurose



Literatur

Anderson, F.C. & Pandy, M.G. (1993). Storage and utilization of elastic strain energy during jump-
ing. Journal of Biomechanics, 26, 1413-1427.

Bobbert, M.F. (2001). Dependence of human squat jump performance on the series elastic compli-
ance of the triceps surae: a simulation study. Journal of Experimental Biology, 204, 533-542.

Ettema, G.J.C. (1996). Mechanical efficiency and efficiency of storage and release of series elastic
energy in skeletal muscle during stretch-shorten cycles. Journal of Experimental Biology,
199, 1983-1997.

Kubo, K., Kanehisa, H., Kawakami, Y. & Fukunaga, T. (2000a). Elasticity of tendon structures of
the lower limbs in sprinters. Acta Physiologica Scandinavica, 168, 327-335.

Kubo, K., Akima, H., Kouzaki, M., Ito, M., Kawakami, Y., Kanehisa, H. & Fukunaga, T. (2000b).
Changes in the elastic properties of tendon structures following 20 days bed-rest in hu-
mans. European Journal of Applied Physiology, 83, 463-468.

Kubo, K., Kanehisa, H., Kawakami, Y. & Fukunaga, T., (2001). Influence of static stretching on vis-
coelastic properties of human tendon structures in vivo. Journal of Applied Physiology, 90,
520-527.

Maganaris, C.N. & Paul, J.P. (2000). Load-elongation characteristics of in vivo human tendon and
aponeurosis. Journal of Experimental Biology, 203, 751-756.

Muramatsu, T., Muraoka, T., Takeshita, D., Kawakami, Y., Hirano, Y. & Fukunaga, T. (2001). Me-
chanical properties of tendon and aponeurosis of human gastrocnemius muscle in vivo.
Journal of Applied Physiology, 90, 1671-1678.

Rosager, S., Aagaard, P., Dyhre-Poulsen, P., Neergaard, K., Kjaer, M. & Magnusson, S.P. (2002).
Load-displacement properties of the human triceps surae aponeurosis and tendon in run-
ners and non-runners. Scandinavian Journal of Medicine and Science in Sports, 12, 90-98.

Trestik, C.L. & Lieber, R.L. (1993). Relationship between Achilles tendon mechanical properties
and gastrocnemius muscle function. Journal of Biomechanical Engineering, 115, 225-230.

dvs Band 135 © Edition Czwalina 165



MARTIN FRITZ & KLAUS PEIKENKAMP

Simulation der Bewegungen wéahrend der bipedalen Landung
nach Spriingen mit Hilfe eines gedampften Feder-Masse-Systems

1 Einleitung

Beim Laufen sowie wahrend der bipedalen Landung nach einem Sprung kann die
Bodenreaktionskraft kurzzeitig ein Vielfaches des Korpergewichtes erreichen. Nicht
nur der Spitzenwert dieser Kraft, sondern auch durch die Kraftrate ist eine Ausschop-
fung der mechanischen Festigkeit von Knochen und Knorpel méglich (Hennig & La-
fortune, 1991; Peikenkamp, van Husen & Nicol, 1999; Peikenkamp, Fritz & Nicol,
2002). Dies gilt insbesondere bei haufiger Wiederholung der schnellen Bewegungen,
wie dies z.B. wahrend des Trainings oder in der Sportgymnastik geschieht (Snook,
1979; Teitz, 1983; Ozgiliven & Berme, 1988).

Die Bodenkontaktphase wird u.a. von Nigg, Denoth, Neukomm und Segesser
(1979) in eine passive und eine langere aktive Phase unterteilt. Die passive Phase
beginnt mit dem Bodenkontakt und dauert 30-40 ms. Bedingt durch ihre Latenzzeit
schafft es die Beinmuskulatur trotz mdéglicher Vorinnervation nicht, in der passiven
Phase die Abwértsbewegung des Korpers kontrolliert abzubremsen. Durch die Dor-
salflexion des FuBes wird ein Dehnungsreflex ausgeldst, der aber erst nach unge-
féhr 40 ms zu einem Anstieg im Elektromyogramm des M. gastrconemius flhrt
(Gollhofer & Schmidtbleicher, 1988).

Um nun einen Einblick in die Bewegungen und Interaktionen der Beinsegmente zu
ermdglichen, wurde ein gedadmpftes Feder-Masse-Modell eines Springers mit vier
Freiheitsgraden entwickelt.

2 Methodik

In dem Modell wird der Kdrper des Springers durch vier starre Massen nachgebildet
(Abb. 1). Die Massen représentieren die beiden Fie, die Unterschenkel, die Ober-
schenkel sowie den Rumpf mit Kopf und Armen. Benachbarte Massen sind durch Fe-
dern und Dampfer miteinander verbunden, so dass die Massen sich in vertikaler Rich-
tung bewegen kénnen. Weiterhin ist wahrend des Bodenkontaktes die Masse der Fu-
Be Uber eine Feder und einen Dampfer mit dem Boden verbunden. Die Kréfte in die-
sen beiden Elementen ergeben die vertikale Komponente der Bodenreaktionskraft.

Die vier Massen imitieren einen Springer mit einer Gesamtmasse von 74 kg
(Tab. 1). Mit dem Modell wurde die bipedale Landung nach einem Sprung aus
45 cm Ho6he simuliert. Die Eigenschaften der Federn und Ddmpfer wurden in der
Weise ermittelt, dass ausgehend von Startwerten die aktuellen Werte sukzessive
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veradndert wurden, bis die simulierte Bodenreaktionskraft gemessenen Verldufen
mdglichst gut entsprach. Bei den Startwerten wurden die Massen 1 (FuBe) und 2
(Unterschenkel) durch eine steife Feder verbunden, so dass sie sich fast wie eine
Masse verhielten und zu hohen Bremskréften in der passiven Phase fiihrten. Bei
der Auslegung der Feder fir die Masse 4 (Rumpf) wurde davon ausgegangen,
dass diese Masse ihren tiefsten Bahnpunkt, also ihr gréBte Auslenkung aus der An-
fangslage, zur Zeit des aktiven Kraftmaximums erreicht.

Rumpf

Oberschenkel

Unterschenkel

FiBe

Abb. 1. Modell mit vier Freiheitsgraden zur Simulation eines Springers wdhrend der bipedalen Landung
(nach Fritz & Peikenkamp, 2001).

Tab. 1. Werte der angepassten Modellparameter fiir eine Landung aus 45 cm Héhe.

weiche Landung | harte Landung
Index i Masse m [ kg ] Feder c [ N/m ]
1 21 105000 105000
2 6,7 300000 250000
3 14,2 22000 420000
3 51,0 12000 3000
Dampfer d [ Ns/m ]
1 250 250
2 150 150
3 1000 380
4 1400 600

In Abhéngigkeit insbesondere von der Steifigkeit der Feder zwischen Unter- und
Oberschenkel ergaben sich fur die Bodenreaktionskraft Zeitverlaufe mit unterschied-
lichen charakteristischen Eigenschaften. Bei einer weiteren Simulationsrechnung
wurden dann die Werte der Federn und Dampfer im Zeitintervall zwischen 25 ms und
65 ms nach dem ersten Bodenkontakt kontinuierlich veréandert. Hierdurch wird unter
Berlcksichtigung der Latenzzeit der Muskulatur und des EMD (electromechanical
delay) die zum kontrollierten Abbremsen der Landebewegungen der Korperseg-
mente notwendige zeitliche Veranderung der Muskelkrafte nachgeahmt.
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3 Ergebnisse

In Abb. 2 sind die Auslenkungen der vier Massen aus der Lage zu Beginn des Bo-
denkontaktes und die Bodenreaktionskraft dargestellt. Die Massen landen entge-
gen der positiven z-Richtung mit einer Geschwindigkeit von -2,9 m/s. Die Zeitver-
laufe auf der linken Seite von Abb. 2 wurden mit den Werten in der dritten Spalte
von Tab. 1, also der weichen Landung, ermittelt. Diese Werte ergeben eine nach-
giebige Bindung der Massen 2 und 3. Dies fuhrt bei den Massen 3 und 4 zu groBen
Bewegungsausschldgen und einem langsamen Einschwingen in die statische
Gleichgewichtslage. Das passive Maximum der Bodenreaktionskraft betragt 4,2 BW
(4,2 Korpergewicht) und wird nach 40 ms erreicht. Bedingt durch die Schwingungs-
bewegungen der Massen verringert sich dann nach 325 ms die Kraft auf einen
Wert von 0,3 BW.
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Abb. 2. Zeitliche Verldufe der vertikalen Auslenkungen der vier Massen nach dem ersten Bodenkontakt so-
wie der Bodenreaktionskraft bei weicher (links) und harter (rechts) Landung.

Die Zeitverlaufe auf der rechten Seite von Abb. 2 ergaben sich mit den Werten in
der vierten Spalte von Tab. 1 (harte Landung). Die Massen 2 und 3 sind nun fast
starr miteinander verbunden. Zusammen mit der Masse 1 bewegen sich die drei
Massen wie eine einzelne schwere Masse und werden auf einem kurzen Wege hart
abgebremst. Die Masse 4 wird langsamer abgebremst und ihre Bewegungsaus-
schlage sind wesentlich gréBer. Das passive Maximum der Bodenreaktionskraft be-
tréagt nun 5,5 BW und wird schon nach 30 ms erreicht. Nach dem Abbremsen un-
terschreitet die Kraft nur minimal das Eigengewicht des Springers.
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Bei der Simulation der Zeitverlaufe in Abb. 3 wurden die Feder- und Dampferwerte
innerhalb vom 40 ms von den Werten in Spalte 4 zu den Werten in Spalte 3
(Tab. 1) kontinuierlich verandert. Die sich ergebenden Bewegungsablaufe sind eine
Kombination der zuvor beschriebenen Bewegungen. Nach einem starken Abbrem-
sen der Massen der Beine schwingen die Massen 3 und 4 langsam in die statische
Gleichgewichtslage. Das Phasendiagramm zeigt die Spannweite der Geschwindig-
keiten der vier Massen. Auch wird hier deutlich, das im Umkehrpunkt der Bewe-
gungen die Geschwindigkeiten gleich Null sind. Der Zeitverlauf der Bodenreakti-
onskraft ist gekennzeichnet durch ein hohes passives Maximum (5,6 BW), ein klei-
neres aktives Maximum (2,6 BW) und ein ausgepréagtes aktives Minimum (0,5 BW).
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Abb. 3. Zeitliche Verldufe der vertikalen Auslenkungen sowie der Bodenreaktionskraft bei der Landung mit
variablen Modellparametern. Das Phasendiagramm rechts oben zeigt den Zusammenhang zwischen
den Geschwindigkeiten und den Auslenkungen der vier Massen.

In Abb. 4 sind die zeitlichen Verlaufe der Bodenreaktionskraft bei der harten und
der weichen Landung direkt dem mit den variablen Modellparametern simulierten
Kraftverlauf gegenubergestellt. Deutlich ist zu erkennen, dass dieser Kraftverlauf
die fur die Bodenrektionskraft typischen Eigenschaften der beiden anderen Verlau-
fe enthélt.
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Abb. 4. Vergleich der Zeitverldufe der Bodenreaktionskraft bei harter und weicher Landung (graue Linien)
mit dem Kraftverlauf bei variablen Modellparametern (schwarze Linie).

4 Diskussion und Schlussfolgerungen

Werden die beiden in Abb. 2 dargestellten Zeitverldufe der Bodenreaktionskraft mit
gemessenen Verlaufen verglichen, so zeigt sich, dass zu Beginn der harten Lan-
dung die simulierte Kraft den Bodenreaktionskraften, die wéhrend der passiven
Phase gemessen werden, entspricht. Durch die sehr steifen Federn hat das Modell
fast die Eigenschaften eines Modells, das nur aus zwei Massen besteht und somit
auch nur zwei Freiheitsgrade hat. Auch Ozgiiven und Berme (1988) konnten mit ei-
nem Modell aus zwei Massen die individuellen Variationen des passiven Kraftma-
ximums, die bei gleicher Sprunghéhe zwischen 4,2 und 5,9 BW betrugen, simulie-
ren. War dagegen die Verbindung zwischen den Massen 2 und 3 weich und damit
deutlich nachgiebiger, so entsprach der simulierte Zeitverlauf eher Zeitverlaufen,
die wéhrend der aktiven Phase der Landung gemessen werden. Die unterschied-
lich schnellen Bewegungen der vier Massen ermdéglichen ein langsames Abbrem-
sen bis zum Stillstand verbunden mit niedrigen Kraften.

Durch die zeitliche Verdnderung der Feder- und Ddmpferwerte lieB sich ein Zeitver-
lauf der vertikalen Bodenreaktionskraft nachahmen, bei dem sowohl die Hoéhe des
passiven Kraftmaximums als auch der Verlauf wahrend der aktiven Phase gemes-
senen Kraftverlaufen entspricht (Fritz & Peikenkamp, 2001). Ubertragt man das von
der Federsteifigkeit beeinflusste Verhalten der Modellmassen auf die Bewegungen
des Springers wahrend der Landung, so ist anzunehmen, dass

— in der passiven Phase der Springer sich verhalt wie ein Modell aus zwei Mas-
sen, namlich FiRBe, Unter- und Oberschenkel einerseits sowie Rumpf, Kopf und
Arme andererseits. Durch das Abbremsen der Beine mit ihrer groBen Masse
ergibt sich das hohe passive Kraftmaximums. Wirden in dieser Phase nur die
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FUBe abgebremst, so misste aufgrund der geringen Masse (2,8 % der Ge-
samtkdrpermasse) die Bremsbeschleunigungen Uber 200 g betragen. Solch
hohe Werte werden in der Literatur nicht erwahnt.

— zu Beginn der aktiven Phase die starre Bindung zwischen den Beinsegmenten
gelockert wird. Dies ist gleichbedeutend mit einer VergréBerung des Freiheits-
grades fir die Beinbewegungen. Die Beinsegmente flihren nun kontrolliert zeit-
lich versetzte Bewegungen durch, die ein langsames Abbremsen des Rumpfes
ermoglichen.

Aus diesen Analogieschlissen folgt z.B. fir die Landung nach einem Block beim
Volleyball, dass eine zu starke Voraktivierung des M. quadriceps femoris vermieden
werden sollte, damit das Bein schon durch eine geringe Bodenreaktionskraft im
Kniegelenk gebeugt werden kann. Hierdurch lassen sich schnell ansteigende Kréafte
mit hohen Spitzenwerten vermeiden. Andererseits sollte das Bein im Knie- und
Sprunggelenk aber nicht schon aktiv gebeugt werden, damit ein langer Bremsweg
erhalten bleibt.

Weiterhin kann das Modell genutzt werden, um den Einfluss der Elastizitdt und
Dampfung eines Sportbodens auf die Bodenreaktionskraft unter Standardbedingun-
gen zu analysieren, wie dies von Peikenkamp et al. (2002) durchgefiihrt wurde. Ge-
genlber Untersuchungen mit Probanden hat dies den Vorteil, dass die Analyse nicht
verfélscht wird durch die Reaktionen der Probanden auf die unterschiedlichen Béden.
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ARNO GRUNENDAHL & FALKO SCHUBE

Entwicklung eines nichtlinearen Bandscheibenmodells zur
Beurteilung des Schadigungspotenzials

1 Einleitung

Wirbelsdulenerkrankungen stellen in der heutigen Zeit einen wesentlichen volks-
wirtschaftlichen Faktor dar. In den USA wird geschétzt, dass infolge aller Wirbel-
séulenerkrankungen jéhrliche Kosten von 25 bis 95 Milliarden Dollar fir die Volks-
wirtschaft entstehen. Auch in Deutschland besitzen diese Erkrankungen nach den
Aussagen von Krankenkassen und medizinischen Berufsverbédnden eine &hnliche
Relevanz. Ein Anteil der Wirbelsdulenerkrankungen geht hierbei auf die Einwirkung
von Ganz-Kérper-Schwingungen im Rahmen beruflicher Tatigkeiten zuriick. Die
schadigende Wirkung der Ganz-Kdrper-Schwingungen wurde schon friihzeitig durch
experimentelle und epidemiologische Untersuchungen (Christ & Dupuis, 1966; Ro-
seggers, 1970) aufgezeigt. Eine besonders geféahrdete Berufsgruppe sind Berufs-
kraftfahrer, die am Arbeitsplatz vorwiegend lang andauernden Vertikalschwingungen
ausgesetzt sind (Bovenzi, 1996). Nach Magnussen, Pope und Wilder (1996) klagen
Berufskraftfahrer signifikant héufiger Uber Rickenschmerzen als Personen nicht
schwingungsbelasteter Vergleichsgruppen. Wallentowitz (1996) weist darauf hin,
dass das Fahrpersonal im &ffentlichen Personennahverkehr im Durchschnitt im Alter
von 49 Jahren und damit nach nur 21 Arbeitsjahren fahrdienstuntauglich wird.

Aus den genannten Statistiken ergibt sich fur die Mediziner die Frage nach geeig-
neten Therapien und PraventivmaBnahmen. Die Aufgabe der Ingenieure ist es, in
Zusammenarbeit mit den Medizinern die schédlichen Belastungen zu erkennen und
deren Auftreten durch technische Lésungen auf ein Minimum zu beschranken. Fir
die Beurteilung der auftretenden Schadigungen an der Wirbelsdule und fur die
Entwicklung technischer Lésungen zur Schadigungsminimierung sind numerische
Simulationsmodelle auf Grund der Problematik experimenteller Versuche unbedingt
erforderlich.

2 Simulationsmodell

Das entwickelte Simulationsmodell basiert auf der Finite-Elemente-Methode (FEM)
und setzt sich aus einem Modul zur kiinstlichen Generierung von Stra3enuneben-
heiten sowie FE-Modellen von Lastkraftwagen, sitzendem Menschen und Lenden-
wirbelsdule zusammen. Durch den modularen Aufbau der Simulationsumgebung ist
die Erweiterung oder der Austausch aller Einzelkomponenten méglich. Im Folgen-
den werden die genannten Komponenten und ihre Interaktionen in lhren Grundzi-
gen beschrieben.

172 GRUNENDAHL & SCHUBE: Entwicklung eines nichtlinearen Bandscheibenmodells



2.1 Lastkraftwagen und Stral3enunebenheit

Das rdumliche FE-Modell des Lastkraftwagens, das auf von Steinauer (1991) durch-
geflihrten Untersuchen basiert, ist ein System aus Massen, Federn und Dampfern.
Mit diesem Modell kann die Ubertragungsfunktion einer Anregung des Fahrzeugs
durch StraBenunebenheiten auf den Fahrersitz berechnet werden. Als Eingabe
hierzu dient ein aus der spektralen Dichte kunstlich generiertes und beliebig langes
StraBenunebenheitsprofil. Als Resultat liefert das Modell die Sitzbeschleunigungen,
die als Eingabe fiir das Modell des sitzenden Menschen bendtigt werden.

2.2 FE-Modell des sitzenden Menschen — simple Approach

Die Modellierung des sitzenden Menschen unter besonderer Berucksichtigung der
Wirbelsaulenmodellierung stellt eine komplexe Aufgabenstellung dar. Auf Grund
der Komplexitat ist es sinnvoll einen Ansatz zu wéhlen, der das Gesamtsystem
moglichst einfach beschreibt und an den kritischen Stellen im Wirbelsdulenbereich
eine detaillierte Modellierung vorsieht. Abb. 1 zeigt das einfache Modell, in dem die
Wirbelsaule mit Hilfe von linearen Balkenelementen abgebildet wird, an denen die
visceralen Massen mit Federelementen angehéngt werden.

Kopf

C1
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o
EV Tissue Beams

. Input

Abb. 1. Modell des sitzenden Menschen (nach Schube, 2002).

Zur genaueren Untersuchung der Lendenwirbelsdule werden im Bereich der Len-
denwirbelsdule des einfachen Modells die Balken durch detaillierte Modelle der
Bewegungselemente ersetzt (Abb. 2).
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Abb. 2. Combined simple and detailed approach (nach Schube, 2002).

2.3 FE-Modell der Lendenwirbelsdule — detailed Approach

Abbildung 3 zeigt das von Schube (2002) verwendete Modell eines Bewegungsele-
mentes. Die geometrische Modellierung der Wirbelkdrper basiert hierbei auf einer
Auswertung von CT-Scans von Pingel (1991). Des Weiteren wurden vier der sieben
Ligamente mit ihren nichtlinearen Eigenschaften beriicksichtigt. Die Bandscheibe
wurde durch vier lineare Federn idealisiert.

Abb. 3. Bewegungselement von Schube (2002).
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2.4  Weiterentwicklung des detailed approach

In aktuellen Untersuchungen wird das Modell des Bewegungselementes weiter ent-
wickelt. Insbesondere die Modellierung der Bandscheibe und ihre viskoelastischen
Eigenschaften stehen dabei im Vordergrund.

Die Geometrie des derzeit verwendeten Modells eines Bewegungselementes be-
ruht auf den Daten von Smit (1996) Es wurde um eine Berlicksichtigung der knor-
peligen Endplatte sowie einer ca. 1 mm dicken Schicht des Kompakta erweitert.
Das orthotrope Materialverhalten des Knochens sowie die Nichtlinearitat der Liga-
mente und die Steifigkeitswerte der knorpeligen Platte wurden der Literatur ent-
nommen (Lu et al., 1996; Nolte et al., 1990; Pingel, 1991; Shirazi-Adl, 1989; Smit,
1996). Das Modell der Bandscheibe setzt sich der Annulusmatrix, den collagenen
Fasern und dem Nucleus zusammen. Annulusmatrix und Nucleus werden hierbei
mit Volumenelementen abgebildet, die collagenen Fasern mit Hilfe von Stabele-
menten. Das Materialverhalten der Annulusmatrix ist linear-isotrop, ebenso das des
Nucleus. Zur Abbildung der Inkompressibilitdt des Nucleus wird ein Mooney-Rivlin
Materialgesetz verwendet. Fir die collagenen Fasern wurde anhand von Literatur-
werten (Haut & Little, 1972; Sanjeevi et al., 1982) eine nichtlineare Spannungs-
Dehnungs-Beziehung implementiert.

Abb. 4. Aktuelles Modell eines Bewegungselementes, sagittaler Schnitt.

Neben diesen zeitunabhéngigen Materialeigenschaften der Bandscheibe sind flr
dynamische Berechnungen die zeitabhangigen, viskoelastischen Eigenschaften
von zentraler Bedeutung. In verschiedenen Versuchen wurde das viskoelastische
Verhalten von Annulusmatrix, collagenen Fasern und Nucleus nachgewiesen (Best
et al., 1994; Haut & Little, 1972; latridis et al., 1996). Anhand dieser Versuche wer-
den die Parameter zur Steuerung der viskoelastischen Eigenschaften optimiert.
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Mit diesem Modell kébnnen Aussagen uber die auftretenden Kréafte innerhalb der
Bandscheibe getroffen werden. Das Schéadigungspotenzial in diesem Bereich wird
so quantifizierbar.

2.5 Schddigungssimulation

Der Entstehungsprozess einer durch Ganzkdrperschwingungen hervorgerufenen
Schéadigung des Zwischenwirbelbereichs der menschlichen Lendenwirbelsaule ist
aus medizinischer Sicht noch nicht eindeutig gekléart. Nach Dupuis (1988) ist jedoch
unumstritten, dass vibrationsbedingte degenerative Veranderungen der Wirbelséule
unter anderem durch eine mechanische Uberbeanspruchung hervorgerufen werden
kdnnen. Hierbei handelt es sich um eine mechanische Schadigung bis hin zum
Bruchversagen im Zwischenwirbelbereich. Durch Uberschreiten eines kritischen
Lastniveaus erfolgt eine akkumulative Schadigung der Bandscheibe durch die Zer-
stérung einzelner collagener Fasern, die bis zum schlagartigen Versagen der Band-
scheibe durch Uberlast fithren kann.

Neben den o.g. Erweiterungen ist die Implementierung eines Schadigungsalgorith-
mus vorgesehen, der das Versagen einzelner Annulusfasern abbildet und damit die
Simulation einer Schadigungspropagation erméglicht.

2.6 Simulationsergebnisse

In Berechnungen wurde nachgewiesen, dass ein nichtlinearer Zusammenhang zwi-
schen der Zunahme der StraBenunebenheit und der daraus resultierenden Belas-
tung der Wirbelséule besteht (Schube, 2002).
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Abb. 5. Zusammenhang zwischen @,(Q2)) und Lpax fiir w = 2,00 (Schube, 2002).
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Hierzu wurde fur verschiedene Welligkeitsklassen w die maximal auftretende
Summe der Ligamentkrafte Lmax, die in jedem Zeitpunkt t einer simulierten LKW-
Fahrt berechnet wurde, gegen eine Steigerung der Unebenheit @, (Q,) aufgetragen
(Abb. 5). Grundlage dieser Berechnungen sind die von Schube (2002) entwickelten
Modelle des sitzenden Menschen und der Bewegungselemente der Lendenwirbel-
saule. Es wird deutlich, dass eine Verschlechterung des StraBenzustandes zu einer
Uberproportionalen Mehrbelastung der Wirbelsaule fihrt. Eine quantitative Aussage
Uber eine Schadigung der Wirbelsaule im Zwischenwirbelbereich konnte mit diesem
Modell jedoch nicht gemacht werden.

3 Ausblick

Belastungen der Wirbelsdule unter dynamischer Anregung werden in dem derzeit
verwendeten Modell des sitzenden Menschen nur durch reine Tragheitskrafte der
visceralen Massen hervorgerufen. Die Reaktionen der die Wirbelséule stabilisie-
renden Muskulatur sind noch unberucksichtigt. Eine erhéhte einseitige Muskelakti-
vitadt kann jedoch ebenfalls zu einer Degeneration der knéchernen Strukturen fih-
ren. Andererseits bedingen degenerative Veranderungen der Wirbelséule stets eine
Erhéhung des Muskeltonus. Bei der Abschatzung der Folgen vertikaler Schwingun-
gen auf den Stitz- und Bewegungsapparat des Riickens sollten daher zukiinftig
sowohl die knéchernen wie auch die muskularen Strukturen betrachtet werden.
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JORG M. JAGER, MEIKE ALICHMANN & WOLFGANG |. SCHOLLHORN

Erkennung von Ermiudungszustanden anhand von Boden-
reaktionskraften mittels neuronaler Netze

1 Einleitung

Die Analyse der Beanspruchung biologischer Systeme stellt ein klassisches An-
wendungsfeld biomechanischer Forschung dar. In Folge von Beanspruchung ein-
tretende Ermidungsreaktionen des Bewegungsapparates wurden mehrfach an-
hand von EMG-Aufzeichnungen gezeigt (u.a. Bigland-Ritchie et al., 1983; Hakkinen
& Komi, 1983). Auch Veranderungen der vertikalen Bodenreaktionskrafte konnten
am Beispiel eines Marathonlaufs dokumentiert werden (Nicol et al., 1991). Biome-
chanische Ermidungsdiagnostik ist jedoch bislang relativ komplex und zeitaufwen-
dig und findet Uberwiegend in einer mittelfristigen Trainingssteuerung Anwendung.
Vor allem im Hinblick auf eine optimale Intensitatssteuerung in Training und Thera-
pie scheint eine Schnelldiagnose anhand von Bodenreaktionskraften bei einer All-
tagsbewegung von Vorteil. Vor dem Hintergrund, dass neuronale Netze bereits er-
folgreich zur Identifikation individueller Gangmuster eingesetzt wurden (Schéllhorn
et al., 2002), sollen hier Veranderungen solcher Muster im Hinblick auf Intensitats-
steuerung mit ahnlichen Verfahren analysiert werden. Forschungsdefizite bestehen
hier vor allem in Bezug auf die Veranderung individueller Ausprdgungen durch
kurzzeitige subjektive muskulare Ausbelastung und deren automatische Erkenn-
barkeit bzw. Klassifizierbarkeit.

In der vorliegenden Untersuchung wird die Erkennung und Klassifikation der Ver-
anderungen von Gangmustern mittels klnstlicher neuronaler Netze untersucht. Be-
sonderes Augenmerk gilt dabei akuten und lokalen Ermidungssituationen der unte-
ren Extremitaten.

2 Methodik

Vier freiwillige Probanden (2 m, 2 w) im Alter von 25+2,2 Jahren nahmen an der
Untersuchung teil, davon ein Proband zweimal an verschiedenen Tagen. Die Da-
tenerhebung umfasste drei Messtermine (s. Abb. 1: Pretest/nicht ermldet (To),
nach Ermidung (T1) und nach Ermidungsaufstockung (T2). Zu jedem Messtermin
wurden die Bodenreaktionskrafte wahrend des Gehens bei sechs FuBaufsatzen
(rechts) mittels Kistler-Kraftmessplatte aufgezeichnet. Die Messungen T¢ und To
fanden direkt im Anschluss an die Ermidung und Ermidungsaufstockung statt. Die
Ubungen zur Ermiidung der unteren Extremitaten zwischen den Messterminen To-
T4 und T4-T2 bestanden aus einer subjektiv erschépfenden Beanspruchung der
sprunggelenks- bzw. kniegelenksstreckenden Muskulatur. Dabei wurden wahrend
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der Ermadungstibungen individuelle Zusatzgewichte eingesetzt, die eine schnell ein-
setzende (innerhalb von 1-3 min.) und kurzzeitig wirksame muskulare Ermidung er-
moglichen sollte. Die beiden Ermidungsbedingungen wurden unter den Probanden
in ihrer zeitlichen Reihenfolge randomisiert. Die Ganggeschwindigkeit war jeweils
selbstgewéhlt und wurde mittels zwei Doppellichtschranken (Abstand 3m) bestimmt.

Subjektive Ausbelastung Subjektive Ausbelastung
der Waden- der Oberschenkel-f
QOberschenkelmuskulatur Wadenmuskulatur
i S S— J
Ty . T . T,:
Pretest Ermidung Ermidungs-
aufstockung

Abb. 1. Zeitlicher Verlauf der Untersuchung.

Die Datenanalyse erfolgte ausschlieBlich anhand der horizontalen (y) Bodenreakti-
onskrafte in Gangrichtung und der vertikalen (z) Kraftanteile. Fir die weitere Verar-
beitung wurden samtliche Daten zeit- und amplitudennormiert, um Gewichts- und
Geschwindigkeitseffekte weitestgehend auszuschlieBen. Dabei wurden die Kraft-
messwerte wahrend des FuBaufsatzes zeitlich auf 100 Stitzstellen und auf ein Ma-
ximum von eins bei den vertikalen (s. Abb. 2) bzw. ein Maximum von eins der
Absolutwerte bei den horizontalen Bodenreaktionskraften (s. Abb. 3) normiert.

1,0
0,8 1
0,6 1
0,4 1

5 e 021
< 5 o0
X 027
-0,4 4
.0’6 4
-0,8 4
-1,0 4
Zeit Zeit
Abb. 2. Beispiele der als Trainingsvektoren verwen-  Abb. 3. Beispiele der als Trainingsvektoren verwen-
deten zeit- und amplitudennormierten Mess- deten zeit- und amplitudennormierten Mess-
werte vertikaler Bodenreaktionskréfte. werte horizontaler Bodenreaktionskréfte.

Mit Hilfe der Daten von drei Probanden (je 54 Input-/ Trainingsvektoren; 3x6x3 Pro-
banden x Durchgadnge x Messtermine) wurden zwei neuronale Netze (Netz_y und
Netz_z) getrennt voneinander trainiert (vgl. Abb. 4).
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Abb. 4. Schematische Darstellung der verwendeten Perceptrons.

Netz_y wurde mit den horizontalen Brems- und Beschleunigungsdaten trainiert,
Netz_z mit den vertikalen Kraftanteilen. Dabei handelte es sich jeweils um ein G-
berwachtes Lernen eines single layer Perceptrons, ein Neuron mit Schwellenfunkti-
on (hard-limit transfer). Die Initial-Gewichte waren 0, in der Adaptationsphase fan-
den 3x3700 Durchgénge (passes) statt. Die Targetvektoren wiesen dem Trainings-
datensatz aus Ty ,nicht ermidet” (1) und den Inputdaten aus T1 und T> ,ermidet”
(0) zu, wodurch die Netze eine korrekte Klassifizierung lernen sollten.

3 Ergebnisse

Bei den gemessenen Ganggeschwindigkeiten zeigten sich (hoch)signifikante unter-
schiede sowohl zwischen den nicht ermideten (Tp) und ermideten (T1) Durchgén-
gen (p<.01), als auch zwischen Tg und der Ermidungsaufstockung (T2) (p=.017).
Dies lasst sich auf durchschnittlich langsamere Geschwindigkeiten wéhrend T4 und
To zurlckfuhren (vgl. Tab. 1). Aussagekréaftige Unterschiede zwischen Ermidung
(T1) und Ermidungsaufstockung (T2) bestehen hingegen nicht (p = .61).

Tab. 1. Durchschnittliche Zeiten der Probanden fiir die zuriickgelegte Strecke von 3 m.

Messtermin Benétigte Zeit Standardabweichung
Nicht ermidet (To) 2.21 sec. +0.28
Ermidung (T1) 2.4 sec. +0.22
Ermidungsaufstockung (T2) 2.38 sec. +0.14

Die beiden verwendeten Netze (sowohl Netz_y als auch Netz_z) waren in der La-
ge, die Trainingsdaten nach einer ausreichend langen Adaptationszeit (3x3700
Durchgénge) eindeutig und fehlerfrei in ermidet und nicht ermiidet zu klassifizie-
ren. Die Synapsengewichte der Netze zeigen vorwiegend zu Beginn (Netz_y; vgl.
Abb. 5) bzw. zu Beginn und am Ende (Netz_z; vgl. Abb. 6) hohe Intensitdten. Das
Bias von Netz_y betrug -55, bei Netz_z betrug es 305.
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Abb. 5. Synapsengewichte am Ende der Adaptationsphase von Netz_y.
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Abb. 6. Synapsengewichte am Ende der Adaptations-phase von Netz_z.

Die Daten des vierten Probanden und desjenigen, der zweimal an der Untersu-
chung teilnahm, wurden zur Beurteilung der Generalisierungsleistung beider Netze
eingesetzt. Dabei zeigten sich Unterschiede in den Erkennungsraten:

Netz_y konnte die Klassifizierung unbekannter Brems- und Beschleunigungskréafte
einer im Trainingsdatensatz beinhalteten Person zu 83% korrekt vornehmen (15
zutreffende Zuordnungen von 18). Fir die Zuordnung von Daten einer unbekannten
Person lagen 16 Vektoren (4 aus Pretest) der urspriinglich 18 (6 Pretest, 6 Ermu-
dung, 6 Ermidungsaufstockung) erhobenen zur Simulation und Kontrolle des Net-
zes vor. Hier war die Zuordnung bei 63% (10 fehlerfreie Zuordnungen von 16) zu-
treffend, was im Unterschied zu der bekannten Person keine Uberzufallige Erken-
nungsrate darstellt.
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Netz_z zeigte in der Simulation mit unbekannten Kraftdaten einer bekannten Per-
son eine korrekte Erkennung in 100% der Félle. Bei der Generalisierung auf unbe-
kannte Personen konnten 88% der Kraftkurven fehlerfrei zugeordnet werden. Beide
Erkennungsraten von Netz_z lagen deutlich Gber der Ratewahrscheinlichkeit.

4 Diskussion

Aufgrund des geringen Datenumfangs ist die vorliegende Untersuchung als Pilot-
studie zu betrachten. Unabhéngig davon konnte in der Untersuchung mit einer ge-
ringen Anzahl an Trainingsvektoren bereits eine weit tiber der Ratewahrscheinlich-
keit liegende Erkennungsrate des Ermidungszustandes einer Person anhand ihrer
Bodenreaktionskréfte erzielt werden. Der Vergleich beider Netze legt die Vermu-
tung nahe, dass sich Ermidungserscheinung der unteren Extremitaten vorwiegend
in den Vertikalkomponenten der Bodenreaktionskrafte widerspiegelt. Die Betrach-
tung der Synapsengewichte (Abb. 5 und 6) lasst zudem annehmen, dass latente In-
formationen hinsichtlich des Ermidungszustandes vorwiegend zu Beginn bzw. zu
Beginn und am Ende der Kraftkurven enthalten sind. Eine mdgliche Ursache kénn-
te sein, dass die ermidete Muskulatur insbesondere beim Aufsetzen des FufRes
sowie beim Abdruck vom Boden den gréBten Einfluss auf das Gangverhalten bzw.
resultierende Kréfte austbt.

Inwiefern die zusétzliche Information der Kontaktdauer, der Ganggeschwindigkeit
oder eine gemeinsame Beriicksichtigung aller horizontalen und vertikalen Boden-
reaktionskréafte zum Training der Netze im Sinne einer héheren Erkennungsrate
genutzt werden kann, bedarf weiterer Untersuchungen. Ebenso ist ungeklar, in-
wieweit komplexere Netze mit mehr Trainingsdaten in der Lage sind, die Erken-
nungsraten des Ermldungszustandes von bekannten sowie unbekannten Perso-
nen weiter zu steigern.

Insgesamt weisen die Ergebnisse jedoch auf die Méglichkeit des effektiven Einsat-
zes neuronaler Netze zur Extraktion und Nutzung von latenten Informationen fir ei-
ne optimale Trainingssteuerung hin.
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FRANK LINDNER, JENS ROMER, REINHARD BLICKHAN & HEIKO WAGNER

Modellbasierte Analyse der Adaptation von Muskeleigen-
schaften auf Trainingsreize

1 Einleitung

Der Einfluss von unterschiedlichen Trainingsformen auf die Leistungsféhigkeit des
Menschen ist bereits in vielen Studien nachgewiesen worden. Der Nachweis wird
jedoch in den meisten Féllen an &uBeren Indikatoren verifiziert, wie z.B. die unter
isometrischen Bedingungen gemessenen Reaktionskrafte, die Verbesserung der
Sprunghéhe des Sportlers bzw. der Sportlerin oder der Explosivkraftindex. Demge-
genuber werden jedoch im Bereich der modellbasierten Biomechanik andere Pa-
rameter zur Berechnung der Modelle benétigt, die einer direkten Messung meist
unzuganglich sind, wie z.B. die isometrische Maximalkraft des Muskels oder maxi-
male Kontraktionsgeschwindigkeit des Muskels. Eine vom Muskel erzeugte Kraft ist
abhéngig von der Kraft, mit der die kontraktilen Einheiten eines Muskels kontrahie-
ren, der Anzahl gleichzeitig aktivierter kontraktiler Einheiten und den Materialeigen-
schaften des mit dem Muskel verbundenen Bewegungsapparates. Die auf das Ske-
lett wirkende, messbare, duBere Kraft steht also unmittelbar mit mehreren Teilsys-
temen in Verbindung, die durch biomechanische Modelle und deren Parameter be-
schrieben werden. Solche Parameter stellen innere Indikatoren dar, die hier als
Muskeleigenschaften bezeichnet werden. Auf der Basis dieser Modelle kénnen
Vorhersagen getroffen werden, inwieweit durch eine Veranderung einer oder meh-
rerer Muskeleigenschaften eine Verbesserung der sportlichen Leistung zu erwarten
sein wird. Mit welchen Methoden diese speziellen Muskeleigenschaften mit einem
geeigneten Training gezielt angesteuert werden kénnen, ist in weiten Bereichen
noch unbekannt.

In dieser Studie soll der Einfluss von zwei ausgewéhlten Standardtrainingsmetho-
den auf muskulare Eigenschaften untersucht werden. Die Auswahl der Trainings-
methoden erfolgte nach Gesichtspunkten hinsichtlich der Kraft und der Bewe-
gungsgeschwindigkeit. Dazu wurden die individuellen Muskeleigenschaften der
Kniestrecker mittels des Diagnosegerates ,,Schiefe Ebene” und computergestiitzter
Auswertverfahren vor dem zu absolvierenden Training bestimmt und begleitende
Messungen der Muskeleigenschaften wahrend und nach dem Training durchge-
fahrt.

Eine Einordnung des Einflusses der Trainingsmethoden erfolgt anhand folgender
Muskeleigenschaften: maximale Leistungsabgabe Pmax, maximale Kontraktions-
geschwindigkeit Vmax, maximale Kontraktionskraft Fiso und des Aktivierungspara-
meters S des Muskels.
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2 Material und Methode

An der Untersuchung nahmen 15 gesunde ménnliche Personen im Alter zwischen
20 und 30 Jahren teil, die in zwei Gruppen unterteilt wurden. Die verwendeten Trai-
ningsprogramme zielten auf eine differenzierte Kraftentwicklung des Kniestreckers
(M. quadriceps femoris) hin.

Acht Probanden absolvierten ein Maximalkrafttraining mit einer Methode der er-
schépfenden submaximalen Krafteinsatze, in der Zusatzlasten mit 80% orientiert an
der individuellen Maximalkraft konzentrisch, langsam bis ziigig bewegt werden (T80).
Die zweite Gruppe trainierte mit Zusatzlasten von 40% (Ehlenz et al., 1995), orien-
tiert an der individuellen Maximalkraft konzentrisch, explosiv und schnell (T40). Vor
Beginn des achtwdchigen Trainings fanden zwei Vormessungen (VM) statt. Wéh-
rend der Trainingswochen wurden die Muskeleigenschaften der Probanden einmal
pro Woche bestimmt. Nach Beendigung des achtwéchigen Trainings wurden zwei
weitere Nachmessungen (NM) durchgeflhrt.

Abb. 1. Links: Trainingsgerét zur Kréftigung des Kniestreckers M. quadrizeps femoris.
Rechts: Diagnosegerét ,Schiefe Ebene”.

Die Trainingseinheit wurde uber 8 Wochen zweimal pro Woche durchgefiihrt, wobei
mindestens zwei Tage Pause zwischen den Einheiten lagen. Das Trainingspro-
gramm bestand jeweils aus einer allgemeinen und speziellen Erwarmung. Die indivi-
duelle Maximalkraft des M. Quadtriceps femoris ist vor dem ersten Training und alle
zwei Wochen wéhrend des Trainings am Trainingsgerat selbst bestimmt worden.

Die Probanden sitzen in einem Diagnosemessgerat, wobei die FliBe an einem be-
weglichen Wagen anliegen, der dynamisch weggestoBen werden kann (Abb. 1).
Wahrend der Bewegung des Wagens kdnnen simultan die Reaktionskrafte sowie die
Geschwindigkeit des Wagens gemessen werden. Der Proband wurde so auf dem
Diagnosegerat im Sitz fixiert, dass der Winkel zwischen Ober- und Unterschenkel 90
Grad betrug. Fir isometrische Kraftmessungen bestand die Méglichkeit, den Schlitten
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zu fixieren. Fur die Bestimmung der Eigenschaften wurden an den Messtagen je-
weils zwei dynamische Messungen ohne und mit 70 kg Zusatzgewicht, sowie zwei
isometrische Messungen durchgefiihrt. Die Messdaten wurden dann einer Software
Ubergeben (JOP-Kinematics), mit der die individuellen Muskeleigenschaften durch
eine nichtlineare Regression bestimmt werden kénnen. Dieses Programm ermég-
licht es, aus den gewonnenen auBeren Messdaten der Schiefen Ebene die inneren
Muskelparameter isometrische Maximalkraft Fmax, den Schaltparameter S, sowie
die Parameter Pmax und Vmax zu bestimmen.

Das fiir diese Studie verwendete Modell besteht aus drei Submodellen, dem Kraft —
Geschwindigkeitsverhalten eines Muskels (Hill, 1938), einem Kniemodell und dem
Aktivierungsverhalten des Muskels von Beginn der Kontraktion bis zur maximalen
Willkirinnervation (Sust, 1988).

Die zeitliche Entwicklung der Kraft kann durch eine Aktivierungsfunktion beschrie-
ben werden (Sust, 1988). Die Parameter S und R dieser Funktion beeinflussen das
Anstiegsverhalten einer isometrischen Messung, fir die vorliegende Studie haben
deren Werte gleichgesetzt. Je héher der Wert des Parameters S ist, desto schneller
gelangt der Muskel in die N&he seiner Maximalkraft. Die Aktivierungsfunktion strebt
wéhrend einer maximal willentlichen Kontraktion gegen den Wert eins.

3 Ergebnisse

Sowohl bei dem T80 Training als auch bei dem T40 Training konnten signifikante
Veranderungen der Parameter Fiso und S in Bezug auf die erbrachten Trainings-
wochen aufgezeigt werden. In Bezug auf die unterschiedlichen Trainingsmethoden
konnten nur bei dem Schaltparameter S signifikante Unterschiede aufgezeigt werden
(Abb. 3). Das Verhalten zwischen den beiden Parametern zeigte eine negative Kor-
relation (-0.2278) mit einer Signifikanz von P=0,002. Im Vergleich des Verhaltens der
Parameter Fiso und S traten Auffalligkeiten in Bezug der unterschiedlichen Trai-
ningsmethoden ab der sechsten Trainingswoche auf (Abb. 4). Im Gegensatz zum
T80 Training steigt der Wert des Parameters S ab der achten Trainingswoche an.

4 Diskussion

Die deutlichsten Veranderungen im Verlauf Uber die Trainingswochen konnten an-
hand der Parameter Fiso und S der Maximalkraftprobanden gezeigt werden. Waren
jedoch keine Zuwachsraten in Fiso messbar, war auch kein gegenlaufiges Verhal-
ten des Einschaltparameters S erkennbar.

Die maximale Leistungsabgabe der Muskulatur Pmax sowie die maximale Kontrak-
tionsgeschwindigkeit Vmax zeigten in beiden Trainingsmethoden keine signifikan-
ten Verdnderungen.

Es wird angenommen, dass wahrend eines Maximalkrafttrainings die Krafterh6hung
durch eine verbesserte Rekrutierung und eine Hypertrophie des Muskels erfolgt (Eh-
lenz et al., 1995). Demgegeniber verbessert ein Explosivkrafttraining entsprechend
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T40 die neuronale Ansteuerung des Muskels, die Frequenzierung des Muskels wird
verbessert. Eine erhéhte Frequenzierung bedingt einen steileren Anstieg der Kraft-
entwicklung (Sale, 1992, S. 256).

VM Training 80% NM VM Training 40% NM

Fiso
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Abb. 3.

Verdnderung der Muskeleigenschaften Fiso und S dber die Trainingswochen relativ zu den Aus-
gangswerten Fiso0O und SO. Die schattierten Bereiche stellen die Vor- und Nachmessungen dar. Die
fettmarkierten Linien verbinden Mediane der Datenbereiche, die Boxen reprdsentieren die oberen
bzw. unteren Quartile. Datenpunkte auBerhalb der Datenbereiche sind als AusreiBer zu verstehen. A
und B: Fmax bei T80 und T40: Die maximale Kontraktionskraft zeigt hochsignifikante Verdnderungen
(P=0,001) in Bezug auf die Trainingswochen, aber in Bezug auf die unterschiedlichen Trainingsme-
thoden keine signifikanten Unterschiede (P=0,181). C und D: S bei T80 und T40: Der Schaltparame-
ter S zeigt hochsignifikante Verdnderungen (P<0.001) in Bezug auf die Trainingswochen und hoch-
signifikante Unterschiede (P=0,001) in Bezug auf die Trainingsmethoden.
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Abb. 4.

Vergleich des Verhaltens der Parameter Fiso und S: Bis zur 6. Trainingswoche verlaufen bei beiden
Trainingsmethoden Fiso und S gegenlédufig. Ab der 6. Woche bleibt dieses Verhalten bei T80 weiter
bestehen. Fiir das Training T40 dndert sich ab diesem Zeitpunkt dieses Verhalten und der Parame-
ter S steigt in gleicher Weise mit Fiso an.
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Fir das Training T80 entsprechend einem Hypertrophietraining konnte ein gegen-
laufiges Verhalten der Parameter Fiso und S gezeigt werden. Dies bedeutet, dass
wéhrend eines Hypertrophietrainings zwar die isometrische Maximalkraft des Mus-
kels ansteigt, der Anstieg der Aktivierungsfunktion jedoch geringer wird (Abb. 5).
Waéhrend des T40 Trainings konnte innerhalb der ersten acht Wochen dieses Ver-
halten bestatigt werden. Ab der achten Woche kommt es jedoch zu einer Verande-
rung, der Parameter S steigt in gleicher Weise wie Fiso (Abb. 4).

Dies fuhrt zu der Hypothese, dass hier die Krafterhéhung durch eine verbesserte
Frequenzierung erzeugt wurde.

Kraft Aktivierung
Faol — P dF -
Hypertrophie? g
Rekrutierung?
0
Kraft Aktivierung
Fuo 1
Frequenzierung?
0 0 ‘ ‘
Zeit Zeit

Abb. 5. Schematische Darstellung des Einflusses einer Erhéhung der isometrischen Maximalkraft durch
Training auf den zeitlichen Verlauf der Aktivierung (vgl. Sale, 1992, S. 257). Reihe oben: Die isomet-
rische Maximalkraft ist aufgrund von Hypertrophie oder einer verbesserten Rekrutierung um den
Wert dF vergréBert worden. Die Erhéhung der Kraft bedingt in diesem Beispiel eine Verringerung
des Anstiegs der Aktivierungsfunktion, der Schaltparameter S wird kleiner. Reihe unten: In diesem
Beispiel bedingt die Erhéhung der isometrischen Maximalkraft eine Erhéhung des Anstiegs der Akti-
vierungsfunktion, S wird gréBer. Hier kénnte eine verbesserte Frequenzierung vorliegen.
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HEIKO WAGNER, CHRISTOPH ANDERS, CHRISTIAN PUTA,
ALEXANDER PETROVITCH, HARTMUT WITTE & REINHARD BLICKHAN

Eine neue Methode zur Diagnose von Funktionsstérungen des
muskularen Systems der Wirbelséule

1 Einleitung

Die Ursachen des chronischen Riickenschmerzes (engl.: chronic low back pain,
CLBP) sind vielgestaltig und in weiten Bereichen noch unverstanden. Neuere Un-
tersuchungen unterstitzen die Hypothese, dass dem chronischen Rickenschmerz
eine funktionsinadéquate (Fehl-)Koordination der lokalen und globalen Muskeln zu
Grunde liegt (Hodges & Richardson, 1999; Hodges et al., 1999, 2001; Radebold et
al., 2000).

Ein fundierter Beweis fiir die Entstehung des CLBP konnte noch nicht eindeutig ge-
fuhrt werden (Panjabi, 2002). Eine mogliche Hypothese firr die Entstehung des
CLBP ist von Panjabi (2002) formuliert worden. Initial liegt eine kleine Verletzung
der Bénder oder Bandscheiben vor. Diese Verletzungen haben zunéchst keinen di-
rekten mechanischen Einfluss auf die Funktion der Wirbelséule, aber es kann zu
einer fehlerhaften sensorische Information kommen. Diese ,Fehlinformation’ fihrt
wiederum zu einer verdnderten Reaktion von Kontrolleinheiten, z.B. des ZNS oder
von Reflexen. Diese ,fehlerhafte’ Reaktion fiihrt jedoch in der Folge zu einer gestor-
ten muskularen Koordination und dann zu einer gestdrten Funktion der Wirbels&u-
le. Das System reagiert bzw. adaptiert auf die veranderte Situation. Erst nachdem
dieser gesamte Fehlverarbeitungsprozess tber einen langeren Zeitraum durchlau-
fen wurde reagiert das System mit einen dauerhaften Schmerz, dem chronischen
Ruckenschmerz.

Im folgenden wollen wir eine Methode vorstellen, mit der wir versuchen, bereits vor
dem Auftreten einer Schmerzsymptomatik eine Funktionspathologie im Bereich der
Mechanik bzw. der muskularen Koordination zu diagnostizieren.

Die Ergebnisse beruhen im Wesentlichen auf zwei Studien, die am Kompetenz-
zentrum fir interdisziplinare Pravention (KIP) der Friedrich-Schiller-Universitat Jena
durchgefiihrt wurden. Hier wird bereits seit mehreren Jahren ein GroBprojekt
durchgefuhrt, bei dem neben weiteren Schwerpunkten Untersuchungen zur Patho-
genese des CLBP im Vordergrund stehen. Begleitend zu dieser Gesamtstudie fihr-
ten wir Satellitenstudien durch, an denen speziellere Fragestellungen mit einem
verringerten Untersuchungsaufwand durchgefihrt werden konnten. Im folgenden
werden wir die verwendeten Methoden kurz darstellen, die Methoden sind im Detail
bereits verdffentlicht (Anders et al., 2002; Wagner et al., 2002).
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2 Methodik

Die Probanden wurden zunéchst entlang der Wirbelsdule mit Markern beklebt, die
im lumbalen Bereich auf die tastbaren Dornfortsatze und ab dem thorakolumbalen
Ubergang in aquidistanten Abstanden befestigt wurden. Diese Marker wurden mit
einem High-Speed Infrarot-Videosystem verfolgt (Qualisys 120Hz). Aus den Drei-
dimensionalen Markerkoordinaten wurden die lateralen Relativwinkel (Abb. 1) zwi-
schen den Wirbeln berechnet (Gracovetsky, 1995; Morl, in Bearb.). Zusatzlich wur-
den eine Vielzahl von monopolar als auch bipolar verschalteten Elektroden zur
Messung des Oberflachen-EMG (OEMG) befestigt (Anders et al., 2002).
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Abb. 1. Unterschiedliche Darstellungsarten der gemessenen lateralen Relativwinkel zwischen Wirbeln als
Reaktion auf eine plétzliche Entlastung. A Dreidimensionale Darstellung. Die Relativwinkel wurden
entlang der vertikalen Achse, die Wirbelhéhe nach links und die Zeit in die Tiefe aufgetragen. Die
nichthomogene Verteilung der Relativwinkel wird in dieser Darstellung sehr deutlich. B Darstellung
der Extremalwinkel nach dem Auftreten einer Stérung.

Wahrend der Messung standen die Probanden in Ruhe mit einem Seil in einer
Hand. Uber dieses Seil wurden dem Probanden sechs unterschiedliche, plétzliche
Entlastungen bzw. Belastungen in Form kurzer Kraftdnderungen eingeleitet (Wag-
ner et al.,, 2002). Im Rahmen der Gesamtstudie wurden weitere Untersuchungen
durchgeflhrt, die hier jedoch nicht besprochen werden. Zusétzlich wurden die Pro-
banden orthopédisch als auch psychologisch untersucht, um méglichst umfassende
Informationen Uber sie zu erlangen. Nachdem die Probanden vormittags untersucht
wurden folgt eine Belastungsphase von zwei Stunden wahrend der sie eine Ge-
wichtsweste mit 25% ihrer Oberkérpermasse trugen (Taimela et al., 1998). Danach
erfolgte die selbe Untersuchung entsprechend der am Vormittag durchgefiihrten
noch mal.
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3 Ergebnisse

Bei Betrachtung der Relativwinkelverldufe eines Probanden in Reaktion auf eine
Stérung, welche in verschiedenen randomisierten Messreihen wiederholt appliziert
wurde, fallt zuerst eine offensichtliche Ahnlichkeit der Reaktionen auf.

Durch die Mittelung gleichartiger Versuche ergibt sich die Mdglichkeit, eine Stan-
dardabweichung zu berechnen, die als aussagekraftiges Maf fur die Reproduzier-
barkeit des gewéhlten Parameters angenommen werden kann (Abb. 2).
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Abb. 2. Mittelwert der maximalen und minimalen Relativwinkel (Kreise) mit Standardabweichung (schwarze
Linien) wédhrend einer Entlastungsstérung (Proband 2). In vertikaler Richtung erfolgt die Zuordnung
der Markerpositionen auf dem Riicken. Der betrachtete Bereich der Wirbelsdule wurde dabei dem
Wert 1 gleichgesetzt.

Die schwarz dargestellten Kurven der Standardabweichung zeigen eine hohe Re-
produzierbarkeit der Reaktion, da sie verhaltnismaBig nah an Mittelwerten bleiben
und deren spezifisches Muster sozusagen nachvollziehen. Die mittlere Standard-
abweichung aller Probanden, aller Stérarten und flr beide Hande war kleiner als
15%. Wegen der hohen Reproduzierbarkeit der Reaktionen kénnen sie als charak-
teristisch fur den jeweiligen Probanden angesehen werden.
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Abb. 3. Beispiel einer homogenen Verteilung der Extremalwinkel (Proband 6) im Vergleich zu einer inhomo-
genen Verteilung (Proband 2) als Reaktion auf eine Entlastungsstérung.
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Ein Vergleich zwischen den Probanden macht die hohe Individualitdt der Reakti-
onsmuster deutlich (Abb. 3). Es gibt Probanden mit einem relativ homogenen Ver-
lauf der Extremalwinkel, bei denen die Unterschiede zwischen den einzelnen Wir-
belsdulenbereichen typischerweise relativ gering sind. Andere Probanden zeigen
deutlich ausgepréagte heterogene Muster.

Wir haben die Hypothese Uberpriift, ob die gemessenen Reaktionsmuster durch in-
dividuelle Aktivierungsmuster der lokalen und globalen Muskulatur bedingt werden.
Aus diesem Grund haben wir die gemessenen OEMG-Aktivitdten des M. multifidus
auf drei verschiedenen Wirbelkérpersegmenten mit der Kinematik verglichen. Hier
ist deutlich ein Zusammenhang erkennbar.
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Abb. 4. Obere Reihe: Maximaler Bewegungsraum der Extremalwinkel der Lumbalwirbel als Reaktion auf ei-
ne Entlastungs-Provokation des Oberkérpers. Untere Reihe: Aktivitdt des M. Multifidus auf unter-
schiedlichen Wirbelhdhen. Zum Zeitpunkt t=0 erfolgte ein plétzliches Ldsen einer externen Kraft. Es
ist bei dem dargestellten Probanden eine deutliche Verdnderung der Reflexantworten des M. multifi-
dus erkennbar. Diese Verdnderung ist Abhdngig von dem Wirbelkérpersegment. Es ist ein Zusam-
menhang zwischen der Kinematik (obere Reihe) und den Reflexantworten des Muskels erkennbar.
Insbesondere durch den Vergleich der Reflexmuster vor und nach einer Belastung wird der Einfluss
der Muskulatur auf die Bewegung der Wirbel deutlich. Nach der Belastung sind die gemessenen
Extremalwinkel sowie die Muskelaktivitét auf Wirbelhéhe L5 viel gréer.
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Insbesondere der Vergleich der Kinematik und des OEMG vor und nach einer Belas-
tung zeigen einen Zusammenhang. In Abbildung 4 sind die gemessenen OEMGs
des M. multifidus den jeweiligen Ableitungshéhen von L5 bis L3 zugeordnet. Insbe-
sondere auf Hbhe L5 ist bei dem dargestellten Beispiel eine drastische Verande-
rung der OEMG-AKktivitat erkennbar. Dargestellt ist eine Entlastungsstérung der lin-
ken Hand. Die Relativwinkel auf H6he L5 und L4 sind alle positiv, was der Erwar-
tung entspricht. Von L3 bis L1 bewegen sich die Wirbel jedoch nur zur linken Seite,
was eventuell mit der starken Reflexantwort des M. multifidus in diesem Bereich in
Beziehung steht. Auffallig ist weiterhin der stark vergréBerte Ausschlag im Bereich
L5 nach der Belastung. Nach der Belastungsphase hat sich diese Situation veran-
dert. Die Reflexantwort des linken M. multifidus ist kaum noch erkennbar, aber im
Gegensatz dazu zeigt nun die rechte Seite einen deutlichen Reflex. Dieser kann die
stark vergréBerte Bewegung im Bereich L5 erzeugt haben (Abb. 4).

4 Diskussion

Mit der dargestellten Methode kénnen individuelle kinematische als auch muskulare
Reaktionsmuster der Relativwinkel entlang der Wirbelsdule gemessen werden. Eine
statistische Auswertung dieser Reaktionsmuster zeigt eine hohe individuelle Repro-
duzierbarkeit der Reaktionsmuster mit einer nur sehr geringen Standardabweichung.
Die sehr geringe Varianz in der individuellen Kinematik kann auch bei den gemesse-
nen muskuldren Aktivierungsmustern festgestellt werden. Auch diese zeigen stark
ausgepréagte inter-individuelle Unterschiede, wohingegen die intra-individuellen Mus-
ter sehr ahnlich sind. Es kann ein Zusammenhang der gemessen Reflexantworten
zu den individuellen kinematischen Reaktionsmuster aufgezeigt werden.

Die dargestellten Ergebnisse machen deutlich, dass das System mit der von uns
entwickelten Methode durch definierte Provokationen des Oberkérpers irritiert, bzw.
gestort werden kann. Aufgrund dieser Stérungen werden Reaktionen des Men-
schen provoziert, die einen Einblick in die individuelle Funktion/Dysfunktion des
muskuldren Systems der Wirbels&ule erlauben.

Da eine Funktionsstdérung des neuromuskularen Systems eine Adaptation des
Muskel-Skelett-Systems zur Folge hat, die als Vorstufe des chronischen Ruicken-
schmerzes zu sehen ist, sehen wir unsere Vermutung gestérkt, dass mit geeigne-
ten Provokationen chronischer Rlckenschmerz préventiv diagnostiziert werden
kann. Es kénnte méglich sein, bereits vor dem Auftreten des CLBP Funktionspatho-
logien zu diagnostizieren, die Ursache eines zu erwartenden chronischen Rucken-
schmerz sind.
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VEIT WANK

Méglichkeiten und Grenzen von HiLL-Modellen zur Modellierung
von Muskelkontraktionen

1 Einleitung

Die Hil’'sche Gleichung (Hill, 1938) zur Beschreibung der Last-Geschwindigkeits-
Relation von Skelettmuskeln spielt in vielen empirischen Modellen flr die physiolo-
gisch-mechanischen Prozesse, die bei der Muskelkontraktion ablaufen, eine zen-
trale Rolle. Sie basiert auf experimentellen Befunden von Messungen an Frosch-
muskeln. Bei supramaximaler Muskelaktivierung (vollstdndige Aktivierung mittels
Elektrostimulation an Nerv) wurden fiir unterschiedliche Lasten die maximalen Kon-
traktionsgeschwindigkeiten bestimmt. Fir den hyperbolischen Zusammenhang zwi-
schen Last und erreichter Maximalgeschwindigkeit hat Hill unter Bericksichtigung
der Energiebilanzen der Kontraktion die folgende Gleichung hergeleitet:

bh+a

Fv)= v+b

Der Parameter Fp verkdrpert die isometrische Maximalkraft, a und b sind die
Hil’'schen Konstanten. Gekoppelt mit Aktivierungsfunktionen und mathematischen
Termen zur Quantifizierung der Kraft-Ladngen-Verhaltnisse eines Muskels lassen
sich mit Hills Grundgleichung bei entsprechender Parameterwahl fast alle Formen
von Muskelkontraktionen, die fir die Bewegung des Menschen von Bedeutung
sind, mathematisch formulieren. Anhand von muskel- und bedingungsspezifischen
Parametern (Modelleigenschaften) kann mit relativ geringem Aufwand der Zeitver-
lauf von Muskelkontraktionen fir theoretisch frei wahlbare Anfangsbedingungen
(Muskellange, Widerstand, Anfangsgeschwindigkeit, Startaktivierung usw.) berech-
net werden. Fir die Diagnose von Kraftféhigkeiten ist es umgekehrt von Interesse,
anhand von experimentell gemessenen Muskelkontraktionen fir ein solches Mus-
kelmodell die Parameter zu bestimmen (z.B. Sust et al., 1997; Wank, 1996). Auf
der Basis dieser Muskelkonstanten sollten sich Aussagen Uber den Trainings-
zustand eines Muskels bzw. einer Muskelgruppe ableiten lassen.

Die Relevanz und auch der Giltigkeitsbereich der Hil’'schenen Gleichung und ande-
rer mathematischer Modelle, die in der Literatur hdufig mit dem Hill-Term gekoppelt
werden, sind in den letzten Jahren in Fachzeitschriften kontrovers diskutiert worden.
Bei der Anwendung der Hil’schen Gleichung wird haufig bersehen, dass es mittler-
weile zuverlassige Befunde gibt, die der physiologisch &duBerst relevanten Konstante
a bescheinigen, dass sie gar keine Konstante ist sondern in hohem Maf3e vom Kon-
traktionswiderstand abhéngt (z.B. Hill, 1964). Trotz etlicher fir das Image der klas-
sischen Hill’'schen Gleichung als Modell fir Zeitverlaufe von Muskelkontraktionen
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weniger zutraglicher Ergebnisse (z.B. Phillips & Petrofsky, 1980; Edman, 1988)
blieb die Hil’'sche Gleichung in zum Teil modifizierter Form die mit Abstand popu-
larste und am weitesten verbreitete zentrale Funktion in der biomechanischen Mus-
kelmodellierung. Dies ist sicher erheblich auf eine mittlerweile beachtliche Tradition
und auf die einfache Handhabung zuriickzufiihren. Dennoch kann Hills Gleichung
in ihrer ursprunglichen Form nicht als universelles Werkzeug zur Lésung vieler of-
fener Fragen in der Muskelbiomechanik betrachtet werden. Um diese These zu un-
termauern, wurden umfangreiche Studien an isolierten Tiermuskeln durchgefiihrt,
deren Befunde nachfolgend in Ausziigen vorgestellt werden sollen.

2 Experimentelles Setup

Am Beispiel der Plantarflexorengruppe von Ferkeln wurde der gesamte Bedingungs-
raum fUr konzentrische und isometrische Muskelkontraktionen beziglich Muskellan-
ge und Kontraktionswiderstand analysiert. Die Messungen der Muskelzuggeschwin-
digkeit erfolgten mittels inkrementaler Geber (IGR, Wegauflésung 5 pm). Isometri-
sche Kraft-Zeit-Verlaufe wurden mit einem DMS-Sensor bestimmt. Zur Ankopplung
der Messgerate an den Muskel-Sehnen-Komplex wurde eine Klammer mit einem
Stahl-Faden am Calcaneus verschraubt (Abb. 1). Die Bestimmung der Kréafte fir dy-
namische Kontraktionen erfolgte Uber die Berechnung der Beschleunigung, wobei
die Tragheit des FuBes (m<3g) und die des IGR-Systems vernachléssigt wurden.

isometrische Messung

DMS-Kraftsensor

s

konzentrische Messung

2 -— 4 o
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= |
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Muskellangen-
justierung — t
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Abb. 1. Schematische Darstellung der Messanordnung fiir isometrische und konzentrische Kontraktionen
der Plantarflexorengruppe bei Ferkeln (elektrische Stimulation am Ischias-Nerv).
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Um den Einfluss von negativen Gelenkmomenten durch gleichzeitige Kontraktion der
Antagonisten auszuschlieBen, wurden die Sehne der Dorsalflexoren durchtrennt. Bei
quick-release Kontraktionen fixierte ein Elektromagnet die Last solange, bis das Pla-
teau der isometrischen Maximalkraft erreicht wurde. Erst dann erfolgte die Freigabe
der Last. Details zum Versuchsaufbau und zum Messprotokoll sowie zusétzliche
muskelphysiologische und biomechanische Daten sind in Wank (2000) beschrieben.

3 Ergebnisse und Diskussion

Anhand der im Folgenden dargestellten Ergebnisse soll der Einfluss der Randbe-
dingungen auf den Zeitverlauf isolierter Muskelkontraktionen, speziell auf den Last-
(bzw. Kraft)-Geschwindigkeits-Verlauf veranschaulicht werden. Die Daten stammen
von normalgewichtigen Ferkeln mit einer Plantarflexoren-Muskelmasse von 6.11g.
Das analysierte Lastspektrum liegt zwischen 100g und 1800g. Der Einfluss der Mus-
kelausgangslédnge auf die Kontraktionsdynamik wurde zwischen 85% und 110% der
optimalen Muskellédnge untersucht.
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Abb. 2. Isometrische Kraft-Zeit-Verldufe (links) sowie die Kraft-Ldngen-Relationen (rechts) isolierter Plan-
tarflexoren mit kontraktiler (CE) und parallelelastischer Komponente (PE, n=4, Muskelldnge bezig-
lich der optimalen Lédnge normiert).

Waéhrend die Kraft-L4ngen-Relationen bei unterschiedlichen Muskeln und Spezies
gut untersucht und plausibel anhand der Gleitfilament-Theorie erklarbar sind, findet
man in der Literatur zur Muskelldangenabhéngigkeit der Last-Geschwindigkeits-
Relation nur wenige Daten. Diese sind allerdings weitgehend einheitlich und mit
den Ergebnissen in Abb. 3 vergleichbar. Als Hauptgriinde fir die Verschiebung der
F(v)-Kurven werden einerseits das langenabhangige Maximalkraftniveau und ande-
rerseits Verédnderungen der Bindungsaffinitét von Aktin und Myosin bei unterschied-
lichen Gleitgeschwindigkeiten angesehen. Letzter Effekt fallt verstarkt ins Gewicht,
weil vergleichbare Geschwindigkeitsniveaus bei Kontraktionen mit ein und dersel-
ben Last aber bei unterschiedlicher Ausgangslange in unterschiedlichen Uberlap-
pungsstadien auftreten.
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Abb. 3. Last-Geschwindigkeits-Kennlinien bei verschiedenen Muskelausgangsldngen: Messpunkte und Ver-
lauf der Modellfunktion mit Modellparametern (Léngen auf optimale Muskelldnge |, normiert, Last als
Kraft in N dargestellt).

Abbildung 3 veranschaulicht den Einfluss der Muskelausgangslange auf den Last-
Geschwindigkeits-Zusammenhang und auf die Parameter a, b und Fp der Hill'schen
Gleichung bei gewdhnlichen konzentrischen Kontraktionen. Das Problem einer ex-
perimentellen Bestimmung der Hill-,Konstanten“ setzt sich fort, wenn die Kontrak-
tionsform wechselt bzw. wenn sich die Definition der verwendeten Geschwindig-
keitswerte &ndert. So findet man deutliche Verschiebungen der Last-Geschwindig-
keits-Kurven eines Muskels (gleiche Ausgangslange), wenn quick-release Kontrak-
tionen und konzentrische Kontraktionen ohne Vorspannung verglichen werden bzw.
wenn die Durchschnittsgeschwindigkeit Uber den gesamten Kontraktionszeitraum
(wie von Hill, 1938, praktiziert) oder die Maximalwerte der Kontraktionsgeschwin-
digkeit (in aktuellen Studien h&ufig verwendet) bei den jeweiligen Laststufen zur
Parameterbestimmung herangezogen werden. Werden schlieBlich die Hill'schen
Gleichungsparameter aus den Zeitverlaufen einzelner Kontraktionen ermittelt, so
sieht das Ergebnis wieder anders aus. In Abbildung 4 sind die Last-Geschwindig-
keits-Hyperbeln und die Kraft-Geschwindigkeits-Zeit-Verlaufe fur unterschiedliche
Kontraktionsbedingungen dargestellt.

Die Bestimmung der Hill-Parameter aus dem Zeitverlauf einer einzelnen Muskel-
kontraktion ist &uBerst problematisch, da sich hier der Einfluss der Muskelaktivie-
rungsdynamik und infolge der fortschreitenden Filamentiberlappung auch der Ein-
fluss der Kraft-Langen-Relation mit der Kontraktionsdynamik (Kraft-Geschwindig-
keits-Relation) vermischen. Ein Blick auf die Kurvenschar der Kraft-Geschwindig-
keits-Zeit-Verlaufe bei unterschiedlichen Lasten (Abb. 4, ein und derselbe Muskel)
lasst selbst bei groBem Optimismus die Hoffnungen auf einen einheitlichen Parame-
tersatz (= identische Kraft-Geschwindigkeits-Relation) fur alle Laststufen schwinden.
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Abb. 4. Links: Kurvenschar F(v(t)) von Muskelkontraktionen bei unterschiedlicher Last (100-1800g) sowie
Last-Geschwindigkeits-Kennlinien fiir konzentrische (diinn gezeichnet) und quick-release Kontrakti-
onen. Rechts: Kurvenschar F(v(t)) bei unterschiedlichen Lasten und Last-Geschwindigkeits-Relation
(Kreise, mit angepasster Hill'scher Gleichung) von quick-release Kontraktionen (Anfangsldnge bei al-
len Kontraktionen =/,).

Man kann durch simultane Optimierung der Parameter flir mehrere Kontraktionen
die Hill’'schen ,Konstanten® fiir alle Laststufen fixieren und somit einen Satz identi-
scher Hill-Parametern fur unterschiedliche Kontraktionsbedingungen erzwingen.
Dies fuhrt aber nur bei moderaten Verédnderungen der Last- bzw. der Muskelaus-
gangslange zu brauchbaren Ergebnissen. In Tab.1 und Abb.5 sind die Resultate
einer solchen Optimierung dargestellt. Als Modellfunktion wurde hier eine multipli-
kative Verknipfung von Gleichungen fiir die Muskelaktivierung (F(t), normiert), die
Kontraktionsdynamik (F(v)) und einer Ausschaltfunktion (F(/), normiert) gewahlt. Die
Ausschaltfunktion soll den Einfluss der im Kontraktionsverlauf abnehmenden Mus-
kellange auf das Kraftpotenzial des Muskels beschreiben. Sie bezeiht sich nur auf
den aufsteigenden Ast im Kraft-Langen-Diagramm (Muskelverkiirzung). Die Mo-
dellgleichung

F(v,I,t) = (1_e—s<r-to) [m_a] (1_62(/7/,_:)

enthélt folgende Parameter: S [s"] (Aktivierungskoeffizient), 1y [s] (Zeitpunkt des Ak-
tivierungsbeginns), a [N] und b [m/s] (Hill-Parameter), Fp [N] (isometrisches Kraft-
maximum), Z [m"] (Ausschaltkoeffizient fir F())), Iz [m] (Muskelldnge, bei der der
Ausschaltvorgang beendet ist). Durch eine Fehlerquadratoptimierung (Opfermann,
1989) wurden die Parametersatze fir 5 Laststufen optimiert, wobei die Hill’'schen
Parameter und die isometrische Maximalkraft als globale Parameter (gleicher Wert
fur alle Kontraktionen) definiert waren. Die isometrische Maximalkraft wurde expe-
rimentell bestimmt und daher als Fixparameter vorgegeben. Die getrennte Optimie-
rung der Parameterwerte flr die Datensatze der jeweiligen Laststufen fuhrt bei frei-
er Parameterwahl (ohne globale Parameter) mitunter zu erheblichen Unterschieden
in den bestimmten Werten fur die Hill-Konstanten.

dvs Band 135 © Edition Czwalina 199



£0.00 60.00

40,0014 40,00}

F [N1
F [Nl

20.001" 20.001"

0.001 L L 0.001 . .

. : : . : : :
0.00 0.10 0.20 0.30 0.40 0.00 0.02
v [mss]

: . : . '
0.04 0.06 0.08 0.10
t [s]

Abb. 5. F(v)- und F(t)-Messdaten und Anpassungsergebnis von Plantarflexionen eines neugeborenen nor-
malgewichtigen Ferkels bei unterschiedlicher Last (200-1000g in 200g-Schritten) nach der Parame-
teranpassung mit globalem a,b und F, (Parameterwerte siehe Tab.1).

Tab. 1. Parameterwerte der Modellfunktionen fir die in Abb. 5 dargestellten Plantarflexionen eines normal-
gewichtigen neugeborenen Ferkels.

globale Parameter (Hill)
a|[N] b [m/s] F,[N]
4.97+4.81 1.22+1.03 30.0 (konstant )
lastspezifische Parameter

SIs’] t,[s] Z[m" I [m]
200g 40.1+3.8 -0.01440.002 -58.117.4 0.057140.0002
400g 33.84+2.9 -0.017+0.001 -133.6124.8 0.057310.0006
600g 31.943.7 -0.029+0.003 -146.4£19.7 0.0572+0.0003
800g 14.7+2.7 -0.058+0.004 -200.3136.4 0.0570£0.0007
1000g 12.7+1.4 -0.079+0.006 -240.2+45.0 0.057110.0004

Auch Ergebnisse anderer Studien aus der Literatur (z.B. lwamoto et al., 1990), die
sich mit Vergleichen von Kraft-Geschwindigkeits-Relationen bei unterschiedlichen
Kontraktionsbedingungen bzw. Kontraktionsformen befassen, machen deutlich,
dass die klassische Hill'sche Gleichung, die in ihrer urspriinglichen Form den Zu-
sammenhang zwischen Last und Durchschnittsgeschwindigkeit bei quick-release
Kontraktionen beschreibt, nur bedingt, und wenn dann keinesfalls mit den nach
Hills Methode bestimmten Konstanten, zur Beschreibung von Zeitverlaufen der
Kraft-Geschwindigkeits-Relationen bei diversen Kontraktionsbedingungen eignet.
Diese Tatsache muss nicht zwangslaufig bedeuten, dass mathematische Konstruk-
te in Anlehnung an die klassische Hill'sche Gleichung nicht auch als Werkzeug zur
Muskelleistungsdiagnostik dienen kénnen. Es steht auBBer Frage, dass sich trai-
ningsbedingte Veranderungen im Muskel in Verschiebungen der Zeitverlaufe von
Kraft-Geschwindigkeits-Relationen widerspiegeln. Demzufolge wird sich auch die
Parameterkonstellation der Modellgleichungen veréandern. Die Zahlenwerte der Pa-
rameter haben jedoch kaum etwas mit den klassischen Hill-Parametern gemein. Es
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erscheint daher héchst zweifelhaft, sie wie ,echte” Hill-Parameter zu interpretieren
und damit Uber physiologische Eigenschaften von Muskeln zu spekulieren. Bei der
Komplexitat und Vielfalt der Prozesse, die auf die Kontraktionsmechanik von Ske-
lettmuskeln Einfluss nehmen, ist nicht zu erwarten, dass man mit einfachen Model-
len wie dem von Hill und wenigen zuséatzlichen Parametern die vom Muskel be-
herrschte Variabilitdt im Kontraktionsverlauf bei unterschiedlichen Randbedingun-
gen befriedigend zu beschreiben vermag.
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Deutsche Vereinigung flir Sportwissenschaft @v&

Die Deutsche Vereinigung fur Sportwissenschaft (dvs) ist ein Zusammenschluss der an sportwis-
senschaftlichen Einrichtungen in der Bundesrepublik Deutschland in Lehre und Forschung tatigen
Wissenschaftler/innen. Die dvs wurde 1976 in Mlinchen gegriindet und verfolgt das Ziel, die Sport-
wissenschaft zu férdern und weiterzuentwickeln. Sie sieht ihre Aufgabe insbesondere darin:

die Forschung anzuregen und zu unterstitzen,

die Kommunikation zwischen verschiedenen Disziplinen zu verbessern,

die Lehre zu vertiefen und Beratung zu leisten,

zu Fragen von Studium und Prifung Stellung zu nehmen,

den Nachwuchs zu férdern,

regionale Einrichtungen bei der Strukturentwicklung zu unterstutzen,

die Personalstruktur wissenschafts- und zeitgerecht weiterzuentwickeln,

die Belange der Sportwissenschaft im nationalen und internationalen Bereich zu vertreten.

Die Aufgaben werden durch die Arbeit verschiedener Organe erfillt. Héchstes Organ der dvs ist
die Hauptversammlung, der alle Mitglieder angehéren und die mindestens alle zwei Jahre einmal
tagt. Zwischen den Sitzungen der Hauptversammlung ibernimmt deren Aufgaben der Hauptaus-
schuss, dem auBer dem dvs-Vorstand Vertreter/innen der Sektionen und Kommissionen ange-
héren. Der dvs-Vorstand besteht aus Prasident/in, Schatzmeister/in sowie vier weiteren Vorstands-
mitgliedern. Zur Unterstltzung der Arbeit des Vorstands ist ein/e Geschéaftsfuhrer/in tatig.

Weitere Organe der dvs sind Sektionen und Kommissionen, die Symposien, Tagungen und Work-
shops durchfithren. Sektionen gliedern sich nach sportwissenschaftlichen Disziplinen und Themen-
feldern; Kommissionen befassen sich problemorientiert mit Fragestellungen einzelner Sportarten
bzw. Sportbereiche. Fir besondere, zeitbegrenzte Fragen kdnnen ad-hoc-Ausschiisse gebildet
werden. Zur Zeit sind in der dvs tétig:

m  Sektionen: Biomechanik, Sportgeschichte, Sportinformatik, Sportmotorik, Sportpadagogik,
Sportphilosophie, Sportpsychologie, Sportsoziologie, Trainingswissenschaft

m  Kommissionen: ,,Bibliotheksfragen, Dokumentation, Information (BDI), ,Frauenforschung in
der Sportwissenschaft®, FuBball, Geratturnen, Gesundheit, Leichtathletik, Schneesport, Schwim-
men, Sportspiele, Tennis, ,Wissenschaftlicher Nachwuchs”

m  ad-hoc-Ausschiisse: Berufsethik, ,Studium und Lehre*

Mitglied in der dvs kann jede/r werden, die/der in der Bundesrepublik Deutschland hauptamtlich in
Lehre und Forschung an einer sportwissenschatftlichen Einrichtung tatig ist, die/der sportwissen-
schaftliche Arbeiten verdffentlicht hat oder einen sportwissenschaftlichen Studienabschluss (Diplom,
Magister, Promotion) nachweisen kann. Auf Beschluss des dvs-Vorstands kénnen weitere Personen
Mitglied werden. Auch kdnnen Institutionen oder Vereinigungen Mitglieder der dvs werden, wenn ihre
Zielsetzung der der dvs entspricht.

Mitglieder der dvs haben die Méglichkeit, an der Meinungsbildung zu sport- und wissenschaftspoliti-
schen Fragen mitzuwirken. Darliber hinaus ermdéglicht die Mitgliedschaft in der dvs u.a. eine kosten-
glnstige Teilnahme an den Veranstaltungen der Sektionen und Kommissionen sowie am alle zwei
Jahre stattfindenden ,Sportwissenschaftlichen Hochschultag“, den Erwerb der Blcher der dvs-Schrif-
tenreihe zu ermaBigten Mitgliederpreisen und schlieBt den Bezug der ,dvs-Informationen” (4 Ausga-
ben im Jahr) ein. Der formlose Antrag auf Mitgliedschaft ist zu richten an die

dvs-Geschiftsstelle, Postfach 73 02 29, D-22122 Hamburg,
Tel.: (040) 67 94 12 12, Fax: (040) 67 94 12 13, eMail: dvs.Hamburg@t-online.de
Internet: www.dvs-sportwissenschaft.de



