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Funktionelle Interaktion zwischen Muskeln und
Knochen: Theorie und potenzielle klinische Relevanz*

M. Toigo

Kurzfassung: Muskeln und Knochen bilden eine
funktionelle Einheit. Während des Wachstums
passen sich Knochen und Gelenksflächen an die
einwirkenden Muskelkräfte an, während im Er-
wachsenenalter dieselben Gelenksflächen die
maximal einleitbaren Muskelkräfte limitieren
könnten. Aufgrund der in der Mechanostat-The-
orie und der Muskel-Knochen-Hypothese darge-
legten Verbindung zwischen (maximaler) intrin-
sischer Muskelkraft und Knochenmasse/-geo-
metrie könnte eine funktionelle Einschätzung der
muskuloskelettalen Gesundheit (z. B. hinsichtlich
Osteopenie/Osteoporose) anhand einer wieder-
holten Messung der maximalen willkürlichen Kraft
in Relation zur tibialen Knochenmasse/-geo-
metrie klinisch wertvoll sein. Wir haben kürzlich
ein neues Vorgehen entwickelt, mit dem am Un-
terschenkel die Muskel-Knochen-Einheit quanti-
fiziert werden kann. Das Vorgehen basiert auf
der Messung der maximalen willkürlichen Boden-
reaktionskraft (Fm1LH) während eines mehrfachen
einbeinigen Sprungs auf dem Vorfuß („multiple
one-legged hopping“ [m1LH]) in Kombination mit
einer Messung der tibialen Knochenmasse an
der 14-%-Stelle (vBMC14%) mittels peripherer
quantitativer Computertomographie (pQCT).
Durch dieses Vorgehen kann unter Berücksichti-
gung der relativen maximalen Kraft (d. h. Fm1LH

ausgedrückt als Vielfaches der eigenen Gewichts-
kraft) bestimmt werden, ob (a) der Knochen an-
gemessen an die maximale Muskelkraft ange-
passt ist und (b) auf welchem relativen Kraft-
niveau sich dieser Zustand manifestiert. Daraus

lassen sich folglich mittels eines 2-stufigen Algo-
rithmus a priori 4 grundsätzliche diagnostische
Situationen (Normalzustand, primärer Knochen-
defekt, sekundärer Knochendefekt, gemischter
Knochendefekt) bestimmen. In zukünftigen Stu-
dien sollte der potenzielle klinische Nutzen einer
routinemäßigen Integration des funktionellen
Assessments der Muskel-Knochen-Einheit hin-
sichtlich der Prävention und Behandlung (Wahl
der richtigen Therapie) von Osteopenie/Osteo-
porose evaluiert werden.

Schlüsselwörter: Muskelkraft, Knochenfes-
tigkeit, primäre and sekundäre Knochenerkran-
kungen, Osteoporose, Osteopenie, periphere
quantitative Computertomographie (pQCT), mehr-
facher Einbeinsprung

Résumé: Interaction fonctionnelle entre mus-
cles et os: théorie et signification clinique
potentielle. Les muscles et les os forment une
unité fonctionnelle. Durant la croissance, l’aug-
mentation de la force musculaire mène à une
augmentation de la masse osseuse. Tandis qu’à
l’âge adulte, les mêmes surfaces articulaires
détermineraient la force maximale. Basé sur la
théorie du Méchanostat et l’hypothèse muscle-os
qui prédit une association étroite entre la force
musculaire (maximum) intrinsèque et la masse
et la géométrie osseuse, un bilan fonctionnel du
statut musculo-squelettique (à savoir, la mise en
relation de la force musculaire maximale à la
masse et la géométrie osseuse) serait d’une im-

portance clinique dans l’ostéopénie et l’ostéo-
porose. Nous avons récemment développé un
procédé permettant de quantifier l’unité muscle-
os au niveau de la jambe. Le procédé est basé
sur la mesure de la force volontaire maximale de
réaction au sol agissant sur l’avant-pied (Fm1LH)
lors de multiples sauts sur une jambe (« multiple
one-legged hopping » [m1LH]), combiné avec une
mesure par tomographie quantitative périphérique
assistée par ordinateur (pQCT) de la masse
osseuse du tibia à la position 14-% (vBMC14%).
En considérant la force maximale relative (c’est-
à-dire Fm1LH exprimé en multiple de la propre force
du poids), ce procédé permet de déterminer (a) si
la géométrie et la masse de l’os sont conven-
ablement adaptés à la force musculaire maxi-
male et (b) à quel niveau de force relative cet
état se manifeste. Par conséquent, on peut
distinguer a priori, au moyen d’un algorithme à 2
niveaux, 4 situations fondamentales (état normal,
déficience osseuse primaire, déficience osseuse
secondaire, déficience osseuse mixte). Les avan-
tages cliniques potentiels de l’intégration routi-
nière d’un bilan fonctionnel de l’unité muscle-os
dans le cadre de la prévention et le traitement de
l’ostéopénie/ostéoporose devraient être évalués
dans de futures études.

Mots clés: force musculaire, résistance osseuse,
maladies osseuses primaires et secondaires, os-
téoporose, ostéopénie, tomographie quantita-
tive périphérique assistée par ordinateur (pQCT),
multiples sauts sur une jambe

 Muskeln als „Treiber“ der Knochen-

entwicklung

Frost [1] postulierte, dass der Knochenmetabolismus (a) primär
darauf ausgerichtet sei, die Knochenmasse und -geometrie der
alltäglichen mechanischen Beanspruchung anzupassen, und (b)
durch eine unterschiedliche „Wahrnehmung“ der mechanischen
Beanspruchung eine homöostatische Funktion wahrnehmen
könne. Die dazugehörende mechanistische Erklärung fasste
Frost in der so genannten „Mechanostat-Theorie“ zusammen
[1]. Im Zentrum dieser Theorie steht die Vorstellung, dass
mechanische Kräfte und Knochen einen Regelkreis mit nega-
tiver Rückkoppelung darstellen. In diesem Regelkreis erfasst
der „Mechanostat“ (Regler, zelluläres Korrelat: Osteozyten-
Netzwerk) die Knochenverformung und analysiert sie im Sin-

*Nachdruck aus: J Gynäkol Endokrinol 2013 (Schweiz); 16 (2).
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ne eines Vergleichs zwischen Ist- (Regelgröße) und Soll-Wert
(Führungsgröße). Abweichungen des Ist- vom Soll-Wert be-
antwortet der Regler über Stellglieder (zelluläres Korrelat:
Osteoblasten und Osteoklasten) mit einer Anpassung der Stell-
größe (Knochenfestigkeit), die den Ist- zum Soll-Wert zurück-
führt. Die Knochenverformung stellt in diesem System dem-
nach die Regelgröße dar, welche konstant gehalten wird, wobei
Agenten, wie z. B. Hormone und Zytokine, die „Empfindlich-
keit“ des Reglers modulieren können.

Der zugrunde liegende molekulare Mechanismus des Mecha-
nostats, bei dem es sich hauptsächlich um die Übersetzung ei-
ner mechanischen Kraft in ein biochemisches Signal handelt,
wird gemeinhin auch als Mechanotransduktion bezeichnet.
Weinbaum et al. [2] sowie Burger und Klein-Nulend [3] entwi-
ckelten eine mögliche Theorie der Mechanotransduktion im
Knochen und lieferten mit ihren Forschungsresultaten erste
Evidenz dazu. Sie zeigten, dass alle Knochenzellen außer den
Osteoklasten netzartig über tentakelartige Ausläufer (Proces-
si) der Osteozyten miteinander verbunden sind und ein filigra-
nes zelluläres Netzwerk („connected cellular network“ [CCN])
bilden. Die Theorie der Mechanotransduktion im Knochen
besagt im Wesentlichen, dass Knochenverformungen (z. B. aus-
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gelöst durch Muskelkontraktion) Schwingungen in diesem
verursachen, welche sich im gesamten Knochen ausbreiten.
Unter anderem wird dabei auch die Knochenflüssigkeit, wel-
che zwischen den Processi und den um sie gelagerten minera-
lisierten Knochenmatrix-Kanälen (Canaliculi) liegt, in Schwin-
gung versetzt. Die durch einen Wellenstoß in Bewegung
gesetzte Flüssigkeit kann mechanosensitive Strukturen in der
Zellmembran der Osteozyten-Processi (z. B. mechanosensiti-
ve Ionenkanäle und primäre Zilien) deformieren bzw. deren
Konformation ändern und dabei intrazelluläre Signaltransduk-
tionskaskaden auslösen. Diese intrazellulären Signale können
sich wiederum via Zell-Zell-Verbindungen oder parakrinen
Mechanismen zwischen den mechanosensitiven Osteozyten
und den Osteoblasten ausbreiten. Je nach Reizintensität
(Schwingungsamplitude) und Reizrate (Schwingungsfrequenz)
werden die Osteoblasten bzw. die Osteoklasten zum Knochen-
auf- (Ablagerung) bzw. Knochenabbau (Resorption) mobili-
siert. Die modulatorische Wirkung von nicht-mechanischen
Faktoren wie Hormonen, Zytokinen etc. muss in diesem zellu-
lären und molekularen Kontext so verstanden werden, dass diese
Agenten direkt oder indirekt in die intra- oder interzellulären
Signaltransduktionskaskaden eingreifen. Interindividuelle Un-
terschiede bezüglich Genetik und Epigenetik und in der Inter-
aktion zwischen (Epi-) Genetik und Umwelteinflüssen (Trai-
ning, Ernährung) können sich daher auf die Aktivität und
Aktivierbarkeit dieser intra- und interzellulären Signalwege
auswirken und die Knochenadaptation für einen gegebenen
Reiz quantitativ und qualitativ beeinflussen.

Gemäß der Mechanostat-Theorie führt eine verminderte me-
chanische Beanspruchung zu geringeren Verformungen des
Knochens, was eine Reduktion von Knochenmasse/-geome-
trie bewirkt und in einer verminderten Knochenfestigkeit re-
sultiert. Die Knochenarchitektur wird also so an die einwir-
kenden mechanischen Kräfte angepasst, dass die regelhafte
Einleitung derselben mechanischen Kräfte zur jeweils gleichen
Knochenverformung führt. Während die Mechanostat-Theo-
rie ein ideelles Gerüst für die Erklärung der Knochenadaptati-
on an Deformation durch mechanische Beanspruchung liefert,
macht sie keine Annahmen über den Ursprung der mechani-
schen Kräfte. In Übereinstimmung mit Thompsons [4] Vorstel-
lung, dass die Knochenmasse von der Entwicklung der Mus-
kelmasse abhängig ist, und basierend auf den Daten von
Zanchetta et al. [5] postulierten Schiessl et al. [6], dass auf-
grund der anatomischen Hebelverhältnisse die größten, wieder-
holt auf den Knochen einwirkenden Kräfte unter physiologi-
schen Bedingungen nicht von der Gravitation, sondern von den
Muskeln generiert werden („Muskel-Knochen-Hypothese“). In
diesem Kontext bilden Muskeln (bzw. die maximale Muskel-
kraft) und Knochen (bzw. die Knochenfestigkeit) eine funkti-
onelle Einheit, die so genannte Muskel-Knochen-Einheit [7].

 Quantifizierung der Muskel-Knochen-

Einheit am Unterschenkel

Der Unterschenkel bietet sich aus mehreren Gründen als Un-
tersuchungsort an. Einerseits sind die unteren Extremitäten
determinierend und prädiktiv für Selbstständigkeit und Stürze
im Alter. Andererseits kann die Beanspruchung derselben in
Abhängigkeit von Training, Inaktivität oder Immobilisation

wesentlich variieren. Schließlich ist die Anatomie überschaubar,
die Testbewegungen sind gut standardisierbar und als Boden-
reaktionskräfte erfassbar. Zudem lässt sich der Unterschenkel-
knochen ideal mittels pQCT punkto Knochenfestigkeit unter-
suchen und mit der funktionellen Kraft in Verbindung setzen.

Quantifizierung der Determinanten der
Knochenfestigkeit

Die Gesamtfestigkeit bzw. -stärke eines Knochens, allgemein
verstanden als die Widerstandsfähigkeit gegenüber Verformung
(Kompression, Dehnung, Biegung, Torsion, Scherung), lässt
sich in vivo nicht direkt messen. Die Gesamtfestigkeit ist ge-
mäß Frost [8] durch 4 hauptsächliche Faktoren determiniert:
– Materialeigenschaftsfaktor (u. a. Steifigkeit und ultimative

Stärke)
– Massefaktor (Menge an Knochenmaterial, notabene ver-

standen als röntgenabsorptiometrisch bestimmte „Masse“)
– Architektonischer bzw. geometrischer Faktor (Länge, Quer-

schnitt und Form des Knochens, trabekuläre und kortikale
Anteile)

– Mikrotrauma-Faktor (Menge an Schäden und Reparaturen
im Knochen)

Die Evaluation solcher Faktoren (bis auf den Mikrotrauma-
Faktor möglich) und die daraus berechneten Werte für die
Knochenfestigkeit basieren hauptsächlich auf röntgenabsorp-
tiometrischen Techniken. In der klinischen Praxis wird die
Zwei-Energie-Röntgenabsorptiometrie (DXA) noch immer als
die Methode der Wahl angesehen, obwohl sie bedeutende
Mängel aufweist. DXA liefert aufgrund ihrer inhärenten pla-
naren Analysemethode physikalisch unkorrekte „Knochenflä-
chendichten“ („areal bone mineral density“ [aBMD]), welche
nur bedingt brauchbar sind und das reale Objekt schlecht wi-
derspiegeln [9]. Aus diesem Grund ist eine Ermittlung der ef-
fektiven Knochengeometrie unmöglich und die Abschätzung
der Knochenfestigkeit unzulänglich. Weiter kann DXA nicht
zwischen kortikalen und trabekulären Anteilen des Knochens
unterscheiden, für welche man weiß, dass sie unterschiedlich
auf Knochenalterung, Krankheiten oder Behandlungen (z. B.
Training) reagieren [10]. Als Konsequenz der oben beschrie-
benen methodologischen Limitationen werden gewisse Trai-
ningseffekte oder medizinische Behandlungseffekte durch
DXA gar nicht wahrgenommen oder unter Umständen falsch
interpretiert [9].

Im Unterschied zur DXA liefert die quantitative Computerto-
mographie (QCT) bei vergleichbarer Präzision, Reproduzier-
barkeit und notabene tieferen Kosten physikalische Dichtewerte
(g·cm–3). QCT kann somit Masse und Verteilung der Masse im
Raum erfassen und daraus die Knochenstärke realistischer
abschätzen. Für die breite Anwendung am Menschen hat sich
die periphere QCT (pQCT) bewährt. Damit lassen sich am
Radiusknochen und an der Tibia Indizes der Knochenfestig-
keit erfassen, allerdings nur an einzelnen, standardisierten Stel-
len (ausgedrückt in Prozent der Knochenlänge) und somit nicht
auf Stufe des Gesamtorgans. Obwohl es mittels pQCT nicht
möglich ist, einzelne Trabekel zu identifizieren, können mittels
pQCT trabekuläre und kortikale Knochenanteile unterschieden
werden. Daraus ergeben sich wichtige Einsichten in die Kno-
chenadaptationen, welche z. B. durch eine veränderte Kraft-
einleitung (Training, Inaktivität, Immobilisation) hervorgeru-
fen werden.

Muskel-Knochen-Interaktion
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Quantifizierung der maximalen, willkürlichen
(Muskel-) Kraft

Die Produktion von Kraft (SI-Einheit: [N]) ist eine fundamen-
tale Muskelfunktion. Allerdings herrscht bezüglich des Kraft-
begriffs ganz allgemein Erklärungsbedarf:

1. Die Muskelkraft kann beim lebenden Menschen nicht direkt
gemessen werden. Hierzu wäre es nämlich im einfachsten
Fall eines ungefiederten Muskels erforderlich, mindestens
ein Sehnenende zu durchtrennen, linear mit einem Kraft-
sensor zu verbinden und zu aktivieren.

2. Anstelle der direkten Muskelkraft werden beim Menschen
meistens 2 Arten von stellvertretenden Indikatoren verwen-
det: (a) die Muskelgröße (Muskelvolumen [11], Muskel(fa-
ser)querschnitt [12], Magermasse [13] oder die daraus be-
rechnete Muskelmasse [14]) und/oder (b) externe Drehmo-
mente [15] oder Kräfte (z. B. Bodenreaktionskraft [16],
Pedalkraft [17] etc.). Aus den externen Messgrößen lassen sich
mittels inverser Dynamik die internen Kräfte abschätzen.

3. Die Korrelation zwischen Muskelgröße und Drehmoment
oder Kraft ist nicht so gut, wie man erwarten würde. Studi-
en am Menschen haben gezeigt, dass die Größe der Bein-
muskulatur nur ca. 25–50 % der Variabilität in Drehmo-
ment oder Kraft erklärt [18]. Mehr Größe bzw. Masse führt
daher nicht zwingend zu einer Verbesserung der physiolo-
gisch relevanten Kraftfunktion [19].

4. Muskelfasern produzieren nicht verschiedene, distinkte
Kraftentitäten, wie dies Begriffe wie „Schnellkraft“, „Ex-
plosivkraft“ oder „Kraftausdauer“ fälschlicherweise sug-
gerieren. Je nach Geschwindigkeit und Richtung der Län-
genänderung variiert jedoch die Kraft und somit auch die
Leistung (Produkt aus Kraft und Geschwindigkeit, [W]).
In Tat und Wahrheit stellen solche fehlleitenden Begriffe
vielmehr einen Versuch dar, aus einer äußeren Perspektive
Bewegungen zu beschreiben, z. B. eine „schnelle“ oder „ex-
plosive“ Bewegung. Messtechnisch lässt sich eine bewe-
gungsspezifische Schnelligkeit der Kraftentwicklung über
die so genannte „rate of force development“ (Kraftanstieg
pro Zeiteinheit) oder besser über den Impuls (Integral der
Kraft über die Zeit für ein bestimmtes Zeitintervall) quan-
tifizieren.

5. Es existiert ein wichtiger Unterschied zwischen der Spit-
zenkraft, die bei einem Funktions- bzw. Bewegungsmanö-
ver willkürlich produziert werden kann, und der maxima-
len willkürlichen Kraft. Beim zweibeinigen Sprung mit
Ausholbewegung („countermovement jump“ [CMJ]) bei-
spielsweise entspricht die typische Spitzenkraft, die pro
Vorfuß wirkt, ca. dem 1,2-Fachen des Körpergewichts. Beim
mehrfachen Hüpfen auf einem Bein mit gestrecktem Knie
und ohne Fersenkontakt beträgt die typische Spitzenkraft
ca. das 3–3,5-Fache des Körpergewichts [20, 21], liegt also
ca. 2,5–3× höher als beim CMJ. Um die maximale, willkür-
liche Kraft extern zu bestimmen, muss demnach dasjenige
Funktions- bzw. Bewegungsmanöver mit der höchsten ty-
pischen Spitzenkraft ausgewählt werden.

6. Ein oft vernachlässigter Aspekt bei der Bestimmung der
maximalen Kraft ist der Fakt, dass für jeden gegebenen
Aktivierungsgrad des Muskels die maximale Kraft bei nega-
tiver Kontraktionsgeschwindigkeit (d. h. bei exzentrischer

Kontraktion) auftritt [22, 23]. Aus diesen Betrachtungen
folgt, dass, um von einer maximalen willkürlichen Kraft zu
sprechen, die Kraft mit einem Bewegungsmanöver erfasst
werden muss, welches die höchste typische Spitzenkraft
produziert, und dass sie zudem bei möglichst maximaler
Muskelaktivierung während exzentrischer Kontraktion
gemessen werden muss. Das Sprungmanöver, welches diese
Bedingungen erfüllt, ist der mehrfache Sprung auf einem
Bein („multiple one-legged hopping“ [m1LH], d. h. wie-
derholtes Hüpfen auf dem Vorfuß mit gestrecktem Knie und
ohne Fersenkontakt, genau beschrieben in [19, 21]). Um
die Bodenreaktionskraft zu messen, wird das Sprungma-
növer auf einer Kraftmessplatte durchgeführt, die mobil
oder stationär sein kann. Die Spitzenkraft während des
m1LH tritt in der Landephase (d. h. während der exzentri-
schen Kontraktion) auf und die typische Spitzenkraft ist
höher als bei den anderen bekannten Sprungmanövern [19–
21]. Mittels m1LH in Kombination mit pQCT kann man
somit die maximale willkürliche Kraft (Fm1LH) erfassen, ins
Verhältnis zur Knochenfestigkeit setzen und damit die
Muskel-Knochen-Einheit quantifizieren [19].

 Plastizität der Muskel-Knochen-Einheit:

Einfluss von Wachstum und Training

Kopplungsgrad zwischen Muskelkraft und
Knochenfestigkeit im Querschnittsvergleich

Basierend auf der Mechanostat-Theorie und der Muskel-Kno-
chen-Hypothese sollte zwischen Fm1LH und Indikatoren tibialer
Knochenfestigkeit ein sehr starker Zusammenhang bestehen.
Fm1LH sollte zudem ein besserer Prädiktor für die Knochenfes-
tigkeit sein als Surrogatparameter wie die Querschnittsfläche
der Wadenmuskulatur. Um diese Annahmen zu prüfen, haben
wir kürzlich eine Studie bei 323 gesunden, 8–82-jährigen weib-
lichen und männlichen Personen durchgeführt [20]. Dabei ha-
ben wir Fm1LH gemessen und in Relation zum pQCT-Knochen-
mineralgehalt („bone mineral content“ [vBMC]) an 4 Stellen
entlang der Tibialänge, nämlich 4, 14, 38 und 66 % von distal,
gesetzt. Wir konnten zeigen, dass die Korrelation zwischen
Fm1LH und vBMC14% am stärksten ist (R2 = 0,840, p < 0,001)
und dass die Korrelation zwischen Fm1LH und vBMC an jegli-
cher Stelle stärker ist als diejenige zwischen Fm1LH und der
Querschnittsfläche der Wadenmuskulatur (via pQCT gemessen
an der 66-%-Stelle). Eine weitere wichtige Erkenntnis war, dass
Fm1LH in dieser – bezüglich Alter, Geschlecht und Trainings-
grad – heterogenen Gruppe durchgehend beim 3–3,5-Fachen
des Körpergewichts (Fg) lag (d. h. Fm1LH/Fg = Frelm1LH ≈ 3–3,5).
Fm1LH (notabene am Vorfuß wirkend) liegt wesentlich höher als
die Spitzenkraft, die mit anderen Sprungmanövern oder mit
isokinetischer Dynamometrie erzeugt werden kann. Da m1LH
die höchste typische Spitzenkraft erzeugt, handelt es sich bei
Fm1LH um die maximale absolute willkürliche Kraft und bei
Frelm1LH um Fm1LH ausgedrückt als Vielfaches der eigenen Kör-
pergewichtskraft.

Der Knochen als limitierender Faktor für die maxi-
male willkürliche Kraft im Erwachsenenalter

Falls es sich bei Fm1LH tatsächlich um die maximale Kraft han-
delt, so wird sie unter physiologischen Bedingungen beim nicht-
dekonditionierten, gesunden Erwachsenen nicht steigerbar sein.
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Vorexperimente aus unserem Labor stützen diese Hypothese,
zumindest was die akute Steigerungsmöglichkeit angeht. Wir
untersuchten bei 14 gut trainierten, 20–26-jährigen Männern
den Effekt einer Beladung (bis zu +25 % der Körpermasse)
mit Gewichtsweste auf die Bodenreaktionskraft bei einem CMJ
(ein punkto Kraft submaximaler Sprung) und m1LH. In der
Tat nahm die Bodenreaktionskraft mit zunehmender Beladung
nur beim CMJ zu, während Fm1LH unter Beladungsbedingun-
gen unverändert blieb. Es bleibt allerdings zu untersuchen, ob
sich bei nicht-dekonditionierten, gesunden Erwachsenen m1LH
mit einer gezielten Trainingsintervention auch im Längsver-
gleich nicht steigern lässt.

Wie ließe sich eine solche Limitierung von Fm1LH beim Erwach-
senen erklären? Aus unserer Querschnittsstudie bei 323 Per-
sonen wissen wir, dass sowohl Fm1LH als auch vBMC14% wäh-
rend des Körperwachstums zunehmen und rund um das Alter
von 20 Jahren die jeweiligen Spitzenwerte erreichen [20]. In
der untersuchten Population blieben diese Werte dann über die
restliche Lebensspanne konstant oder nahmen leicht ab [20].
Unsere Resultate stimmen mit früheren Beobachtungen über-
ein, wonach die Zunahme von Muskel- und Knochenmasse
während der Kindheit proportional erfolgt [7, 24, 25] und ein
Großteil der Knochenmasse während der Pubertät akkumuliert
wird [26, 27]. Dies bedeutet, dass die Knochenmasse im We-
sentlichen an die während und am Ende der Pubertät typischer-
weise wirkenden mechanischen Kräfte angepasst ist. Hans
Schiessl (persönliche Mitteilung) war einer der ersten [28, 29],
welcher zudem postulierte, dass nicht nur die Knochenmasse,
sondern auch die Gelenksflächen an diese Spitzenbelastungen
angepasst sein müssen und dass nach Ende des Längenwachs-
tums (Schließung der Wachstumsfugen) keine nennenswerte
physiologische Vergrößerung derselben Gelenksflächen und
der maximalen willkürlichen Kraft zu erzielen sei.

Übereinstimmenderweise deuten die wenigen vorhandenen
Studien darauf hin, dass sich während der Pubertät die Gelenks-
fläche und nicht die Knorpeldicke vergrößert [30] und dass sich
nach einer 6-wöchigen unilateralen Immobilisationsphase des
Knies keine Seitendifferenzen ergeben, weder in der tibialen
Knorpeldicke noch in der Gelenksfläche [31]. Da die physika-
lischen Materialeigenschaften (Stress und Strain) von Gelenk-
knorpel gegeben sind bzw. keine Evidenz dafür besteht, dass
sich diese Materialeigenschaften beim Gesunden (im Unter-
schied zu pathologischen Zuständen wie die Osteomalazie)
verändern, hängt die maximale, „schadensfrei“ einleitbare Kraft
von der Gelenksfläche ab. Während der Kindheit und Pubertät
adaptiert sich die Gelenksfläche demnach direkt proportional
an die einwirkenden Muskelkräfte. Umgekehrt müsste die ein-
leitbare Muskelkraft nach Abschluss des Längenwachstums in
Abhängigkeit der erreichten Gelenksfläche limitiert werden,
um Knorpel- und Knochenschäden zu vermeiden. Für oder
gegen einen solchen Mechanismus existiert aktuell aber keine
direkte Evidenz.

Im nicht-dekonditionierten, gesunden erwachsenen Individu-
um ist daher nicht zu erwarten, dass sich die maximale, willkür-
lich einleitbare Muskelkraft und folglich die Knochenfestig-
keit physiologisch (d. h. durch Training) signifikant steigern
lassen. Umgekehrt führt eine relative (d. h. relativ zum jungen
Erwachsenenalter) Dekonditionierung, z. B. als Folge von Se-
dentarität oder Bettlägerigkeit, zu einer Abnahme der willkür-

lichen maximalen Muskelkraft und im schlechtesten Fall zu
einer Abnahme der eingeleiteten Kraft, was wiederum zu ei-
ner Abnahme der Knochenfestigkeit führt. Im Sinne der Me-
chanostat-Theorie führen die relativ tieferen eingeleiteten Kräf-
te zu einer Knochendeformation, die kleiner als der Soll-Wert
ist. Dies beantwortet der Knochen mit einer Abnahme der Fes-
tigkeit über Veränderungen in Masse und Geometrie, und zwar
bis zu dem Grad, wo die eingeleiteten (tieferen) Kräfte wieder
zur Soll-Knochendeformation führen. Da die Gelenksflächen
dabei relativ unverändert bleiben, kann theoretisch dieselbe
Kraft wie am Ende der Pubertät eingeleitet werden. Wird dies
durch Wiederaufnahme von körperlichem Training getan, so
führen die relativ höheren Kräfte nun zu einer größeren Defor-
mation, als es dem Soll-Wert entspricht. Folglich steigert der
Knochen seine Festigkeit, bis der Ist-Wert der Knochendefor-
mation wieder seinem Soll-Wert entspricht.

Das Ziel der Knochenentwicklung ist demnach, den Knochen
so stark wie nötig und nicht so schwer wie möglich (im Sinne
einer „peak bone mass“) zu machen. Hinsichtlich der Knochen-
festigkeit ist die Aufrechterhaltung einer angemessenen me-
chanischen Beanspruchung bzw. Training beim nicht-dekon-
ditionierten, gesunden Individuum demnach notwendig, wenn
die Knochenfestigkeit in jungen Jahren erhalten bzw. wieder-
hergestellt werden soll. Es ist aber unwahrscheinlich, dass das-
selbe Training zu einer höheren absoluten Maximalkraft und
Knochenfestigkeit führen wird, als nach Abschluss der Puber-
tät vorhanden war. Es ist klar, dass der Begriff „Krafttraining“
vor dem Hintergrund dieser Betrachtungen in einem neuen Licht
erscheint und richtig interpretiert werden muss. Das Training
der maximalen willkürlichen Kraft ist zwar möglich, jedoch
nur für klar definierte Zustände der Muskel-Knochen-Einheit
und in Abhängigkeit des Lebensalters bzw. Entwicklungs-
stands.

Kopplungsgrad der Entwicklung von Muskel-
kraft und Knochenfestigkeit während des
Wachstums/Trainings

Nachdem wir in der vorher erwähnten Querschnittsstudie [20]
zeigen konnten, dass die Korrelation zwischen Fm1LH und
vBMC14% generell sehr hoch ist, interessierte es uns zu unter-
suchen, ob sich Fm1LH und vBMC14% während des Wachstums
und Trainings im Längsvergleich proportional zueinander ent-
wickeln. Dies ist, was die Mechanostat-Theorie voraussagt,
nämlich dass die zunehmende Kraft während der Körperent-
wicklung die Zunahme an Knochenmasse und -geometrie
antreibt. Um diesen Aspekt zu untersuchen, führten wir eine 9-
monatige, randomisierte, kontrollierte Trainingsstudie (Sprung-
training) bei 8–12-jährigen Mädchen und Knaben durch [32].
Im Speziellen wollten wir das Verhältnis zwischen Fm1LH und
vBMC14% vor und nach der Wachstums- und Trainingsphase
sowie die Veränderungen in Fm1LH (ΔFm1LH) und vBMC14%

(ΔvBMC14%) im gleichen Zeitraum beleuchten. Unsere Hypo-
these war, dass sich Fm1LH und vBMC14% bei der Trainingsgrup-
pe (Wachstum plus Sprungtraining) stärker entwickeln als in
der Kontrollgruppe (Wachstum allein), dass aber die Korrela-
tion zwischen ΔFm1LH und ΔvBMC14% in beiden Gruppen ähn-
lich stark sein würde.

Während die Korrelation zwischen Fm1LH und vBMC14% in bei-
den Gruppen vor und nach der Interventionsphase höchst si-
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gnifikant (p < 0,001) und stark (0,507 < R2 < 0,875) war, be-
stand zwischen ΔFm1LH und ΔvBMC14% keine signifikante Kor-
relation (p > 0,05) [32]. Obwohl die Trainingsgruppe relativ
zur Kontrollgruppe zu einer größeren Zunahme sowohl in Fm1LH

wie auch Knochenmasse und -geometrie tendierte, waren die
Gruppenunterschiede statistisch nicht signifikant [32]. Diese
Resultate zeigen einerseits, dass beide Determinanten der
Muskel-Knochen-Einheit (d. h. die maximale willkürliche Kraft
und die Knochenfestigkeit) zu jedem gemessenen Zeitpunkt
eng miteinander gekoppelt sind, dass sie sich aber während einer
9-monatigen Wachstums- und Trainingsphase nicht proporti-
onal zueinander entwickeln. Im Gegensatz zur ersteren ent-
spricht die letztere Beobachtung nicht der Voraussage der
Mechanostat-Theorie.

Eine ähnliche Situation lässt sich für den Zusammenhang zwi-
schen der maximalen Sauerstoffaufnahme (als Maß für die
aerobe Kapazität) und der Performance beim Rad-Zeitfahren
(als Maß für die Ausdauerkapazität) beobachten. Beide Vari-
ablen sind vor und nach einer Trainingsphase eng miteinander
gekoppelt (R2 = 0,80 bzw. R2 = 0,74) [33]. Die Veränderungen
mit Training erfolgen aber nicht proportional, d. h. es besteht
keine Korrelation zwischen der Zunahme in der maximalen
Sauerstoffaufnahme und der Performancesteigerung im Zeit-
fahren (R2 = 0,05) [33]. Vollaard et al. [33] spekulierten, dass
ein gemeinsamer, unbekannter Faktor beide Größen beeinflusst,
dass aber derselbe Faktor nicht gleichzeitig auch die adaptiven
Prozesse, die während des Trainings stattfinden, koppelt. Wie
in Anliker und Toigo [19] diskutiert, könnten prinzipiell aber
auch andere Aspekte, die mit dem Studiendesign und/oder
methodologischen Eigenheiten zusammenhängen, die fehlen-
de Proportionalität in den Anpassungen von Fm1LH und vBMC14%

erklären. Zu diesen Aspekten gehören u. a. die methodenspe-
zifische Reproduzierbarkeit der Messgrößen (im vorliegenden
Fall unwahrscheinlich) und/oder inkongruente Geschwindig-
keiten für die Prozesse der Muskel-, Kraft- und Knochenent-
wicklung [34, 35].

Die Rolle von nicht-mechanischen Einflüssen

Wie vorher erwähnt können nicht-mechanische Einflüsse von
biochemischen Agenzien, wie Hormonen (z. B. Östrogen, Pa-
rathormon), Prohormonen (Vitamin D3), Zytokinen (TNF-α,
IL-6) und Mineralstoffen (Kalzium, Phosphat), auf den Mus-
kel-Knochen-Regelkreis einwirken und daher ebenfalls den
Zusammenhang zwischen Muskelkraft und Knochenfestigkeit
beeinflussen. Beispielsweise kann Östrogen die Mechanosen-
sitivität der Osteozyten beeinflussen. Zanchetta et al. [5] zeig-
ten via DXA, dass bei Kindern sowohl die Knochen- wie auch
die Magermasse bis zum Beginn der Pubertät linear ansteigt.
Bei Mädchen nimmt nach Einsetzen der Menarche (im Alter
von 11–12 Jahren) die Gesamtkörper-Knochenmasse propor-
tional schneller zu als die Gesamtkörper-Magermasse. Dieser
Effekt setzt bei Knaben verzögert und nicht ganz so ausgeprägt
ab dem 16. Lebensjahr ein. Diese Ergebnisse legen nahe, dass
insbesondere bei Mädchen unter dem Einfluss des Östrogens
mehr Knochenmasse aufgebaut wird, als dies für rein mecha-
nische Zwecke notwendig wäre. Schiessl et al. [6] postulierten
entsprechend, dass Östrogen die Remodellierungsschwelle
senkt und damit einen günstigen Einfluss auf die Knochen-
adaptation hat. Weiter vermuteten sie, dass die zusätzlich auf-
gebaute Knochenmasse in der Zeit der Pubertät als Kalzium-

quelle während der Stillzeit dienen könnte. Wir konnten die
postulierte Diskontinuität in der Steigung für den linearen
Zusammenhang zwischen Fm1LH und vBMC14% allerdings nicht
reproduzieren, möglicherweise aufgrund der (zu) wenigen
Datenpunkte in den entsprechenden Altersgruppen [20].

Weiter stellte Cumming [36] bei weiblichen Langstreckenläu-
ferinnen, die aufgrund exzessiven Trainings ein Ausbleiben der
Regelblutung (Amenorrhö) induzierten, trotz hohen Trainings-
reizen eine Abnahme der DXA-Knochenflächendichte fest. Bei
exogen appliziertem Östrogen erholte sich jedoch die DXA-
Knochenflächendichte wieder. Im Gegensatz zu Östrogen er-
höht Parathormon die Remodellierungsschwelle [37]. Für IL-6
wurde gezeigt, dass es von Osteoblasten unter Stimulation durch
Parathormon vermehrt gebildet wird und damit die resorptive
Aktivität des Parathormons vermittelt [38]. TNF-α antagoni-
siert an Osteoblasten die Effekte von Östrogen [39] und Vita-
min D3 [40].

Umgekehrt ist nach der Menopause der „set point“ des Mecha-
nostaten dahingehend verändert, als dass der Knochen weni-
ger empfindlich gegenüber Deformation ist. Dies geht mit ei-
ner höheren Remodellierungsschwelle einher und resultiert bei
gleicher maximaler willkürlicher Krafteinleitung zu einem
Verlust von Knochenmasse. Wie vorher besprochen ist eine
relativ zum status quo ante gleiche maximale Krafteinleitung
möglich, wenn die Gelenksfläche unverändert bleibt. Die ein-
geleitete Kraft ist dann noch immer im Verhältnis zur unverän-
derten Gelenksfläche, jedoch nicht im Verhältnis zur Knochen-
festigkeit distal zum Ort der Krafteinleitung. Dies führt zu
höheren Deformationswerten und aufgrund der fehlenden
Anpassung in der Festigkeit zu einer höheren Anzahl von De-
fekten (Mikrofrakturen), was den Sicherheitsfaktor reduziert
und das Frakturrisiko bei Alltagsbewegungen erhöht.

Um die Muskel-Knochen-Einheit beim Menschen unabhän-
gig vom Einfluss von Modulatoren untersuchen zu können,
eignet sich ein experimentelles System, bei dem bei gleichen
(epi-) genetischen und umweltbedingten Einflüssen bilaterale
Knochen mechanisch seitenungleich beansprucht werden.
Sportler aus Sportarten wie z. B. Tennis, Badminton, Hand-
ball, Fußball etc. setzen ihren Körper besonders stark einseiti-
gen Belastungen aus. Sie sind deshalb ein interessantes Mo-
dell, um die Seitenunterschiede in der Muskel-Knochen-Einheit
zu untersuchen. Bei Tennisspielern fand man im dominanten
Arm erhöhte Knochenumfänge, Knochenflächen und Knochen-
massen, jedoch keine Veränderung in der vBMC [41–43].

Sportler aus einseitigen Sportarten zeigen auch Seitendifferen-
zen in Bezug auf Knochenstärke in den Beinen. Im Unterschied
zu den Armen hat aber das nicht-dominante Bein die wichtige
Aufgabe, das Körpergewicht zu tragen und den Körper zu sta-
bilisieren, und ist hierbei großen Kräften ausgesetzt. Sone et
al. [44] fanden bei 37 Athleten, die aus den Sportarten Basket-
ball, Volleyball, Baseball, Rugby und Tennis rekrutiert wurden,
eine signifikante, um 5 % höhere kortikale Knochendichte am
nicht-dominanten Unterschenkel relativ zur kontralateralen
Seite. Während bei einer Sportart wie Tennis der Schlagarm so
gut wie nie gewechselt wird, werden im Fußball viel eher beide
Beine als Spielbein verwendet. Es ist deshalb unklar, wie ein-
seitig die Belastung im Fußball tatsächlich ist. Rahnama et al.



22 J MINER STOFFWECHS 2013; 20 (SONDERHEFT 1)

Muskel-Knochen-Interaktion

 Zusammenfassung/Relevanz für die

Praxis

Muskelkraft und Knochenfestigkeit bilden eine funktionelle
Einheit (die so genannte Muskel-Knochen-Einheit), die als
Regelkreis mit negativer Rückkoppelung verstanden wer-
den kann. Die zugrunde liegenden zell- und molekularbio-
logischen Strukturkorrelate sowie die Signalübertragungs-
und Anpassungsmechanismen lassen sich über die Prozes-
se der inter- und intrazellulären Mechanotransduktion ab-
bilden. Aufgrund der teleologischen Verbindung zwischen
(maximaler) intrinsischer Muskelkraft und Knochenmas-
se und -geometrie könnte eine klinische bzw. funktionelle
Einschätzung der muskuloskelettalen Gesundheit (z. B.
hinsichtlich von Osteoporose/Osteopenie) anhand einer
wiederholten Messung der maximalen willkürlichen Kraft
(Fm1LH) in Relation zur tibialen Knochenmasse/-geometrie
(vBMC14%) sehr wertvoll sein. Durch dieses Vorgehen kann
beim Vergleich mit unseren publizierten Referenzwerten
nämlich bestimmt werden, ob (a) der Knochen angemes-
sen an die maximale Muskelkraft angepasst ist und (b) auf
welchem relativen Kraftniveau (Frelm1LH) sich dieser Zu-
stand manifestiert. Daraus lassen sich folglich mittels eines
2-stufigen Algorithmus a priori 4 grundsätzliche diagnosti-
sche Situationen (Normalzustand, primärer Knochendefekt,
sekundärer Knochendefekt, gemischter Knochendefekt) be-
stimmen. Wir haben gezeigt, dass m1LH zur Bestimmung
von Fm1LH bei gesunden Personen unterschiedlichsten Al-
ters und Geschlechts praktikabel und sicher ist. Hinsicht-
lich der nicht unbedeutenden motorischen Anforderung und
der hohen mechanischen Beanspruchung des Unterschen-
kels müssen in zukünftigen Studien jedoch bei Patienten
u. a. sowohl Machbarkeit wie auch Sicherheit untersucht
werden. Weiter sollte der potenzielle klinische Nutzen einer
routinemäßigen Integration des funktionellen Assessments
der Muskel-Knochen-Einheit hinsichtlich der Prävention
und Behandlung (Wahl einer angemessenen Therapieopti-
on) evaluiert werden. Schließlich braucht es mehr mecha-
nistische Studien am Menschen, um die komplexe Interak-
tion zwischen Muskeln und Knochen zu verstehen.

[45] konnten zwar aufzeigen, dass 68 % der Studienteilneh-
mer muskuläre Seitendifferenzen von mindestens 10 % in ei-
ner oder mehreren Muskelgruppen am Oberschenkel aufwie-
sen. Bisher existieren aber noch keine Studien, welche die
Seitenunterschiede in der Muskel-Knochen-Einheit von Fuß-
ballern, quantifiziert durch Fm1LH und pQCT-Indikatoren der
Knochenfestigkeit, untersucht haben. Vorläufige Resultate aus
unserem Labor bei 66 12–18-jährigen, männlichen Elitefuß-
ballern zeigen, dass punkto Knochenfestigkeit, nicht aber Fm1LH,
signifikante Unterschiede zwischen Stand- und Spielbein be-
stehen und dass Seitenunterschiede bezüglich Fm1LH und vBMC14%

wiederum nicht proportional sind.

Diagnostischer Algorithmus zur Bestimmung
der „Fitness“ der Muskel-Knochen-Einheit am
Unterschenkel

In ihrer Gesamtheit deuten unsere Daten darauf hin, dass bei
gesunden Individuen im Querschnittsvergleich Fm1LH und
vBMC14% unabhängig von Messzeitpunkt bzw. Alter eng mit-
einander gekoppelt sind und dass folglich ein gemeinsamer
Faktor diese Messgrößen beeinflusst. Bei Kindern im Wachs-
tum (mit oder ohne Sprungtraining) scheinen sich diese Grö-
ßen aber nicht proportional zueinander zu entwickeln, was
bedeutet, dass die jeweiligen adaptiven Prozesse ganz oder
teilweise unabhängig oder zeitlich versetzt sind. Aufgrund des
Resultats, dass die Korrelation zwischen Fm1LH und vBMC14%

sehr stark und im Zeitverlauf robust ist, eignet sich die syste-
matische Erfassung dieser Messgrößen mittels Kraftmessplatte
und pQCT ideal für ein klinisches oder funktionelles Assess-
ment der Muskel-Knochen-Einheit des Unterschenkels. Im
Speziellen kann mit diesem Messsystem abgeschätzt werden,
ob (a) die maximale willkürliche Kraft relativ zum Körperge-
wicht im Normalbereich liegt und (b) die Knochenmasse an-
gemessen an die absolute maximale willkürliche Kraft ange-
passt ist.

Mit diesen beiden Informationen lassen sich in Anlehnung an
Schoenau et al. [46] mittels eines 2-stufigen Algorithmus grund-
sätzlich 4 diagnostische Situationen diskriminieren. In der ers-
ten Stufe (S1) des Algorithmus wird bestimmt, ob Frelm1LH

normal ist, was gemäß unseren gepoolten Daten bei Gesunden
bedeutet, dass Frelm1LH > 2,92 ist [19]. In der zweiten Stufe (S2)
wird evaluiert, ob vBMC14% an Fm1LH angepasst ist, d. h. ob für
eine gegebene (gemessene) Fm1LH die mittels pQCT erfasste
vBMC14% oberhalb der unteren Grenze des 95-%-Prädiktions-
intervalls für die mittels linearer Regression quantifizierte Be-
ziehung zwischen Fm1LH und vBMC14% liegt [19]. Für den Fall,
dass in S1 Frelm1LH normal, d. h. ≥ 2,92, ist, können sich auf-
grund von S2 zwei diagnostische Situationen ergeben: (i)
vBMC14% ist an die gemessene Fm1LH angepasst (und liegt somit
oberhalb der unteren Grenze des 95-%-Prädiktionsintervalls)
oder (ii) vBMC14% fällt für die gemessene Fm1LH kleiner aus, als
es die untere Grenze des Prädiktionsintervalls vorsieht. Im ers-
ten diagnostischen Fall (i) handelt es sich um den Normalzu-
stand, während der zweite diagnostische Fall (ii) als „primärer
Knochendefekt“ klassifiziert wird. Die restlichen beiden diag-
nostischen Situationen ergeben sich ausgehend vom Fall, dass
in S1 Frelm1LH < 2,92, d. h. abnormal tief ist. Wenn zur selben
Zeit in S2 vBMC14% an Fm1LH angepasst ist, so handelt es sich
um einen „sekundären Knochendefekt“ (dritter diagnostischer
Fall [iii]). Wenn aber, wie im vierten diagnostischen Fall (iv),

vBMC14% in S2 nicht wie vorausgesagt an Fm1LH angepasst ist,
besteht ein „gemischter (primär und sekundär) Knochendefekt“.
Je nach Alter (Kinder vs. Erwachsene) und dem Vorhandens-
ein von longitudinalen Messdaten (prospektiv oder retrospektiv)
können die in Anliker und Toigo [19] vorgestellten Algorith-
men verwendet werden. Die Unterscheidung der unterschied-
lichen diagnostischen Situationen ist für die Wahl der richti-
gen Therapiemaßnahmen unabdingbar. So ist z. B. beim
Erwachsenen im Zustand (iii) ein Training mit dem Ziel, über
den Wiederaufbau von hohen Muskelkräften die Knochenfes-
tigkeit zu erhöhen, wahrscheinlich eine erfolgversprechende
therapeutische Maßnahme. Im Fall von (ii) eher nicht, da ja die
(maximale) Muskelkraft bereits im Normalbereich liegt, das
Problem daher nicht mechanischer, sondern „metabolischer“
oder „chemischer“ Natur im Sinne der Mechanosensitivität sein
dürfte. Hier könnte Ausdauertraining oder allgemein eine Ver-
vielfachung des Volumens an körperlicher Aktivität auf der
Basis seines antiinflammatorischen Effekts vorerst eine ange-
zeigtere Maßnahme sein.
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