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1. Einleitung und Fragestellung

Bereits Ende der 70er Jahre zeichnete sich in den USA der Beginn der so genannten
»amerikanischen Joggingbewegung® ab. In den letzten 20 Jahren ist der Laufsport auch
in Deutschland zunehmend zum Volkssport geworden. Die Bedeutung eines kontinu-
ierlichen Ausdauertrainings fiir Gesundheit, Figur und Fitness wurde allgemein bekannt
und schlieBlich auch akzeptiert. Weitere Griinde fiir den Trend waren zudem die niedri-
gen Kosten, die durch diese Sportart verursacht werden, sowie die Unabhéngigkeit von
Zeitplanen und speziellen Trainingsstitten. Waldsportpfade, ,,Trimm-dich-Pfade®,
Finnen- und Tartanbahnen sind der Bevolkerung heute nahezu allerorts zugédnglich. Mit
dem Fitnessboom der 90er Jahre schlieBlich ist auch das Laufen auf dem Laufband zum
Beispiel in Fitnesseinrichtungen zur Normalitdt geworden. Organisationsstrukturen wie
Vereine und Lauftreffs bilden inzwischen ein flichendeckendes Netz. Derzeit finden
sich alleine in Baden-Wiirttemberg rund 500 Lauftreffs. Auch die Bezeichnung der
regelmiBigen Wettkdmpfe als ,,Volkslaufe* verdeutlicht die Popularitdt des Laufsports
in allen Teilen der Bevolkerung. Zahlreiche Magazine wie ,,Runners World*, ,,Lauf-
zeit”, ,,Spiridon®, ,,Running®, ,,Condition* und ,,Fit for fun*“ geben Trainingsempfeh-
lungen und Informationen zur Erndhrung und richtigen Ausriistung. Nicht zuletzt in-
formieren unzéhlige Internetseiten iiber kommende Wettkdmpfe, Bestenlisten, Lauf-

treffs und vieles mehr.!

Im Zuge dieser Entwicklung ist mit der Zunahme an L&ufern aber auch die absolute
Zahl der laufspezifischen Beschwerden angestiegen. Van Mechelen fasste 1992 die Er-
gebnisse unterschiedlicher epidemiologischer Studien zusammen und berichtete {iber
eine jihrliche Verletzungsrate zwischen 37 % und 56 % fiir einen durchschnittlichen,
regelmiBig trainierenden Freizeitldufer, der ab und zu an einem Langstreckenwett-
kampfslauf teilnimmt. Ausgedriickt in Bezug auf die Trainingszeit bedeutet dies eine
Verletzungsrate von 2,5 bis 12 Verletzungen pro 1000 Trainingsstunden. Die Tragweite
dieser Statistik fiir die Laufer in der Praxis zeigen wiederum die oben genannten Zeit-
schriften und Internetseiten, die sich zu einem sehr hohen Prozentsatz auch mit medizi-
nischen Themen beschéftigen und versuchen, Ratschlédge zu Pravention und Rehabilita-

tion zu erteilen.

! Beispielsweise: www.laufen.de, www.lauftreff.de und die Seite des Deutschen Leichtathletikverbandes
www.dlv-sport.de, auf der sich zahlreiche Links zu privaten Seiten finden.



Die Mehrzahl der Beschwerden finden sich im Bereich der unteren Extremitit (Van
Mechelen: 70-80 % ,,from the knee and downwards*), aber auch Riicken- und Becken-
bzw. Hiiftschmerzen werden mit den Trainingsbelastungen beim Laufen in Verbindung
gebracht. Beziiglich der Lokalisationen an der unteren Extremitdt stehen je nach Unter-
suchung und Geschlecht Pathologien im Bereich des Knies (Femoropatellares Schmerz-
syndrom, frither Chondromalazia patellae; Tractus iliotibialis-Syndrom, ITBS,
“Joggers-knee*) oder im Bereich der Achillessehne (Tendinitis, Peritendinitis, Tendi-
nose, Paratendinose, Insertionstendinopathie und Bursitis unter dem Oberbegriff
Achillodynie) an erster Stelle. Weitere haufige Lokalisationen sind die Tibia (shin-
spints, Stressfrakturen) und der Full (Plantarfaszitis und Stressfrakturen). In den achtzi-
ger Jahren standen in allen Publikationen Kniebeschwerden an erster Stelle: Clement et
al. 1981 fanden 42 % Knie- gegeniiber 6 % Achillessehnenbeschwerden, Marti und
Vader (1988) und James und Bates (1978) berichten tiber 28 % zu 12 % und 18 % zu
14 %. In den neunziger Jahren weist Fredericson (1996) noch auf eine hohe Privalenz
von Kniebeschwerden (30-50 %) hin wiahrend Mayer et al. 2000 mit einem dquivalenten
Verhiltnis von je 21 % und Fischer 1998 mit sogar 40 % den Achillesssehnenbeschwer-

den gesteigerte Bedeutung beimessen.

Als mogliche Einflussfaktoren auf die Entstehung der Beschwerden wurden neben Fehl-
formen und Fehlstellungen anthropometrische Daten wie GroBe und Gewicht, das Alter
und das Geschlecht ebenso diskutiert wie Trainingsfaktoren, beispielsweise Untergrund,
Tages- und Jahreszeit, Hiufigkeit, Intensitit und Erfahrung, Warm-up und Stretching
(Archambault et al. 1995, Frederick 1986, Fredericson 1996, Hintermann und Nigg
1998, Macera 1992). Mangelnde Lauferfahrung (Macera 1992, Marti und Vader 1988,
Powell et al. 1986) und ein hoher wochentlicher Trainingsumfang (Macera 1992: be-
sonders héufig iiber 32 km pro Woche) scheinen signifikant mit dem Auftreten von Be-

schwerden korreliert zu sein.

Dem Schuhwerk wurde ebenfalls ein groBer Einfluss auf die Beschwerdeentstehung
beigemessen, daher beschiftigten sich eine Vielzahl von Untersuchungen der vergange-
nen Jahre mit durch das Tragen eines Schuhs hervorgerufenen Verdnderungen der
Gang- und Laufbewegung und den mechanischen Ursachen der Beschwerden. Die bio-
mechanisch orientierte Forschung brachte bis heute keine zufriedenstellenden Ergeb-

nisse, weder was das Verstindnis der komplexen Bewegung und deren interindividuel-



len physiologischen Differenzen anbetrifft, noch in Bezug auf eine Verbesserung der
Verletzungsstatistik. Lediglich die bereits erwéhnte Verschiebung der Lokalisationen
vom Kniegelenk zur Achillessehne scheint sich seit den 90er Jahren abzuzeichnen. Ein
kurzer Abriss der Untersuchungsinhalte der letzten Jahre soll den heutigen Stand der
Forschung verdeutlichen. Das Verstindnis von Kinematik und Kinetik der Bewegung
stand dabei meist im Vordergrund. Zwei Aspekte fanden hierbei besondere Beachtung:

die Pronation und die Dampfung.

Die Pronationsbewegung des RiickfuBBes, bzw. deren Ausmall und Geschwindigkeit
wurde und wird haufig fiir die Entstehung von Beschwerden verantwortlich gemacht
(Clarke et al. 1984, Taunton et al. 1985, Stacoff et al. 1991, Nigg 1987 und 1992, Nigg
and Bobbert 1992). Die gingigste Untersuchungsmethode der Bewegung basiert auf
Videoanalysen in der Frontalebene (Betrachtung des Beines von dorsal) und der Be-
stimmung verschiedener Winkel, die die Achsen von Riickfull und Unterschenkel ins
Verhiltnis setzten sollen. Allerdings wird hierbei meist die dreidimensionale Bewegung
auf eine Ebene reduziert. Sowohl die Reliabilitit als auch Validitit dieser zweidimensi-
onalen Messmethode findet dabei heutzutage eine kritische Einschédtzung (Reinschmidt
et al 1997, Luchetti et al. 1998, Grau et al. 2000). Die Lokalisation der notwendigen
Marker auf Haut und Schuh zur gewiinschten Abschédtzung von Segmentbewegungen
bilden dabei nicht die anatomischen Verhiltnisse ab. Die Marker auf der Haut konnen
sich zudem wihrend der Bewegung {iber den urspriinglichen Applikationsstellen ver-
schieben oder gar ganz aus den Projektionsebenen treten. Somit resultieren hohe Test-
Retest-Variabilitdten. Vergangene Untersuchungen unter der Verwendung von bon-pins
zeigten zudem, dass die Messung der Marker auf Haut und Schuh deutlich unterschied-
liche Winkel ergeben wie die Messung der kndchernen Strukturen selbst (Stacoff et al.
2000a, 2000b, 2001).

Da Beschwerden aber moglicherweise verdnderten Winkeln, z.B. einer vergroferten
Everionsbewegung des Kalkaneus, zugeschrieben wurden, resultierten Versuche, die
Pronationsbewegung einzuschrinken, unter anderem in Schuhverdnderungen wie medi-
alen Pronationsstiitzen, Anderung des Sohlenmaterials, der Sohlenhohe und des
Schaftmaterials. Das letztendliche Ziel - die Reduktion der Pronationsbewegung durch

gezielte Intervention am Schuh - konnte jedoch nicht erreicht werden (Stacoff et al.

2000a, 2000b, 2001).



Der zweite Schwerpunkt der biomechanischen Forschung beschiftigte sich mit der Re-
duktion hoher Aufprallkréifte wéhrend des ersten Bodenkontakts der Ferse. Diesem wird
hiufig ebenso wie der Pronation ein Einfluss auf Uberlastungsschiden beigemessen.
Mit den unterschiedlichsten Dampfungssystemen wurde daher versucht, eine hochst-
mogliche Minderung dieser Krifte zu erzielen (Cavanagh und Lafortune 1980, Fred-
erick et al. 1981). Messmethodisch werden sie iiberwiegend mittels Kraftmessplatten
erfasst. Die passiven ,,Impact forces* werden dabei durch den Kraft-Zeit-Verlauf in
vertikaler Richtung in den ersten Millisekunden dargestellt. Insbesondere in der Sport-
schuhforschung wird und wurde zusétzlich versucht mit verschiedenen Zwischensoh-
lenhérten, Einlegsohlen, Absatzabschrigungen und Fersenhohen, die Kraft in vertikaler
Richtung und den Zeitpunkt des Auftretens der Kraftspitze zu modifizieren, um die
Diampfungseigenschaften der Schuhe zu verbessern. Zur Uberpriifung der schuhspezifi-
schen Dampfungseigenschaften werden in der Industrie vielfach nur sogenannte Im-
pacttester verwendet, vergleichbar mit einem Stempel, der mit unterschiedlicher Kraft
versucht, das eingespannte Sohlenmaterial zu deformieren. Die Funktionalitdt und
Komplexitit der menschlichen Bewegung wird dabei allerdings vollig auBer Acht ge-
lassen, da weder die vielfiltigen Reaktionsmechanismen des Korpers beim Aufprall,
noch die tatsichliche Aufprallsituation (z.B. initialer Bodenkontakt normalerweise zu-
nichst mit dem lateralen Anteil der Ferse etc.) Beachtung finden. In der spiteren An-
wendung ist jedoch das Zusammenspiel von muskulidrer Dampfung und Materialddmp-
fung entscheidend, so dass idealerweise beides getestet werden sollte. Zusammenfas-
send ldsst sich somit feststellen, dass sich die Analyse moglicher Ursachen fiir laufspe-
zifische Beschwerden der letzten zwei Jahrzehnte weitgehend auf eine mechanische

Betrachtung einzelner Bewegungsaspekte beschrinkte.

Demgegeniiber traten in den letzten Jahren eine biologisch-funktionelle Sichtweise und
die Analyse des Bewegungsablaufes zunehmend in den Mittelpunkt des Interesses. Die
Berticksichtigung der Individualitdt menschlicher Bewegungen und deren Steuerung
durch {ibergeordnete Zentren fithren daher weg von der isolierten Betrachtung des
,Outputs™ am Erfolgsorgan. Vielmehr scheint es von Interesse, die komplexen Zusam-
menhédnge neuromuskuldrer Steuerung zu verstehen und Interventionen nicht rein me-
chanisch, sondern vielmehr iiber eine Beeinflussung dieser Steuerung u.a. iiber die

Propriozeption zu erreichen. Cavanagh beschrieb 1999 den FuB als ein ,,sensorisches
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Organ®. Zehr et al. schreiben 1997: ,,Sensory feedback from the foot is an important
fact in how the body adapts to changing conditions underfoot®. Es konnte gezeigt wer-
den, dass der sensomotorische Input der FuBlsohle an einer Verbesserung der neuro-
muskuldren Kontrolle beteiligt ist: Waked et al. formulierten 1997 die Hypothese: ,,In-
terfaces influence stability through their effect on proprioception”. Robbins et al. finden
1993 “that plantar skin is well protected through sensory feedback when barefoot”.
1998 schreiben Robbins und Waked in Bezug auf die Wirkungsweise von Tapever-
bianden am Sprunggelenk: ,,If they do protect it is [...] through a partial correction of the
decreased foot position awareness”. Auch Nurse und Nigg (1999) meinen: ,,Sensory
feedback of the foot may play an important role in regulation of gait pattern”, ,,the rela-
tionship between plantar sensitivity and peak pressures [...] suggest that neurological

feedback should be incorporated into any model that attempts to explain gait patterns®.

Der Versuch, die Bewegung als ,,Ganzes - im Falle des Fulles also den gesamten Ab-
rollvorgang der unteren Extremitdt und die zugehorige muskuldre Aktivierung - zu be-
trachten, flihrten so zur Etablierung neuer Untersuchungsmethoden. Eine Moglichkeit
der funktionellen Betrachtungsweise sowohl der ,,inneren” biologisch-physiologischen
Vorginge als auch der ,,duBeren mechanischen Resultate in der dynamischen Bewe-
gungssituation besteht in der Analyse elektromyographischer Koordinations- und Akti-
vationsmuster der Muskulatur und der Registrierung der Druckverteilung direkt unter
der FuBsohle wihrend der gesamten Abrollbewegung. Die Auswertung der einzelnen
MessgroBen iiber den Verlauf der Bewegung ermoglicht somit ein komplexeres, funkti-

onelleres Bewegungsverstiandnis.

Die Untersuchungen der vorliegenden Arbeit versuchen anhand dieser neueren Mess-
methoden, den Ablauf der natiirlichen Gang- und Laufbewegung Gesunder funktionell
zu verstehen und die Frage zu beantworten, mit welchen Methoden und Messgrof3en
dieser sich sinnvoll erfassen ldsst. In einem weiteren Schritt soll dann die Frage nach
einer mdglichen Beeinflussung der natiirlichen Bewegung beantwortet werden. Uber-
priift werden Verdnderungen der Situation wie Bergauf- und Bergablaufen und Gehen
auf dem Laufband gegeniiber dem Gehen auf einem Laufsteg sowie der Einfluss unter-

schiedlicher Konditionen (verschiedene Schuhe) am Interface zwischen Full und Schuh.

11



Als Ergebnis vergangener Arbeiten ist offensichtlich, dass das Laufmuster bei verschie-
denen Neigungen des Untergrundes differiert (Hannon et al. 1985, Dick and Cavanagh
1987, Buczek und Cavanagh 1990, Eston et al. 1995, Robert et al. 2000, Swanson und
Caldwell 2000, Mizrahi et al. 2001): Bergauf scheint die Schrittfrequenz hoher und die
Bodenkontaktphase verldngert zu sein (Swanson und Caldwell), wihrend diese bergab
trotz lingerer Gesamtschrittzykluszeit verkiirzt ist (Hannon et al.). Anderungen der Ge-
lenkwinkel konnten dagegen nur fiir das Bergablaufen gefunden werden: Fiir den Knie-
gelenkswinkel fanden Buczek und Cavanagh und Eston et al. eine grofere Winkel-
anderung ,,from foot strike to maximum flexion*. Mizrahi et al. beschreiben das ,.knee
more extended at touch down* und eine gréBere ,,range of cushioning flexion®. Fiir das
Bergauflaufen fanden Swanson und Caldwell sowohl kinematische Unterschiede (kiir-
zere Schrittzyklusdauer bei hoherer Schrittfrequenz, ldngerer Standphase und einer gro-
eren Range of motion aller untersuchten Gelenke der unteren Extremitdt) als auch eine
erhohte Aktivitdt verschiedener Muskelgruppen. Robert et al. beschreiben bei Pferden
ein verdndertes Koordinationsmuster des Glutaeus maximus und des Tensor fasciae
latae. Eine erhohte muskuldre Aktivitdt (Quadriceps) wurde auch bergab beschrieben
(Dick and Cavanagh, Mizrahi et al.). Insgesamt sind jedoch sowohl Methoden als auch
Ergebnisse dieser Untersuchungen sehr unterschiedlich, das Gesamtbild ist uneinheit-
lich und diffus.

Verschiedene Studien beschéftigten sich mit der Frage, ob eine valide Erfassung phy-
siologischer GroBen auf dem Laufband sinnvoll moglich ist (Frishberg 1983, Greig et
al. 1993 u.a.). Beziiglich der Erfassung von Bewegungsmustern wie dem Gehen und
Laufen bestehen dabei sehr unterschiedliche Meinungen hinsichtlich der Vergleichbar-
keit von Bewegungen auf dem Laufband und dem natiirlichem Laufen im Feld. Ver-
schiedene Autoren untersuchten mogliche Unterschiede mit kinematischen oder kineti-
schen Messmethoden. Je nach gewihlten MessgroBBen wird eine Vergleichbarkeit von
Labor und Feld (Matsas et al. 2000, Alton et al. 1998, Lemke et al. 1995) oder die Dif-
ferenz von Labor und Feld betont (Wank et al. 1998, White et al. 1998, Nigg et al. 1995,
Reinisch et al. 1991). Nur vereinzelt wurden zusitzlich neuromuskuldre Verdnderungen
analysiert. Wank et al. 1998 konnten lediglich geringe, unsystematische Verdnderungen
auf dem Laufband zeigen: Der M. biceps femoris wurde in der Standphase und zu Be-

ginn der Schwungphase linger und starker aktiviert, gleiches galt fiir den M. rectus
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femoris wihrend der Hiiftbeugung. Die Amplitude des M. vastus lateralis nahm in der
Kontaktphase ab.

Wie oben bereits erwihnt zeigte eine Vielzahl von Studien Verdnderungen der Bewe-
gung durch Schuhwerk (Nigg 1986, VanWoensel und Cavanagh 1992, Thompson und
Liithi 1997, DeWit et al. 1995, Xu et al. 1999, VanSchie et al. 2000, Hennig und Milani
2000, uv.a.). Aufgrund der bereits erwihnten eingeschrankten Validitdt der verwendeten
Messmethoden, sollen im Folgenden allerdings nur einige ausgewéhlte Untersuchun-
gen, die im Vergleich zu den erhobenen Befunden relevant erscheinen, in der Diskus-

sion besprochen werden.

Haufig wird die Barfussbewegung als Referenz einer funktionellen Abrollbewegung
angesehen. Dariiber hinaus wird der Barfussbewegung oft eine Praventivwirkung zuge-
schrieben. Millionen Menschen gehen barfuss durch Savannen und Regenwilder, ohne
je Beschwerden zu bekommen. In Indien werden beschwerdefrei den ganzen Tag bar-
fuss Rikschas gezogen, bei olympischen Spielen wurden im Marathon von Kenianern
und im Hockey vom pakistanischen Team barfuss Goldmedaillen gewonnen. Das pa-
kistanische Team stellte dabei noch einen Negativrekord an Verletzungen auf.

Ergebnisse wissenschaftlicher Studien unterstiitzen die bemerkenswerte Tatsache, dass
bei derartigen Extrembelastungen unter Barfussbedingungen dennoch eine geringe
Verletzungsrate zu verzeichnen ist: Untersuchungen in barfusslaufenden Zivilisationen
haben bereits frith gezeigt, dass durch das Barfusslaufen trainierte Fiile iiber eine hohe
Gelenkmobilitdt, eine groBere Muskelkraft der Flexoren, eine bessere Ausbildung der
Fullgewdlbe, einen groBeren Zehenabstand und eine weitestgehende Abwesenheit von
FuBldeformititen charakterisiert sind (Engle und Morton 1931, James 1939, Shulman
1949, Sim-Fook und Hodgson 1958). Engle und Morton untersuchten dies an Kongole-
sen, Sim-Fook und Hodgson und Shulman an Chinesen und James an Eingeborenen von
Solomon Island. Deren Berichte wurden im Laufe der Zeit immer wieder von erfahre-
nen Klinikern bestétigt, die einen Teil ihrer Tétigkeit in den genannten Zivilationen ver-

gleichbaren Léndern ausiibten (z.B. Dr. Paul Brand im San Francisco Chronicle 1976).

Auch fiir die natiirliche Entwicklung des KinderfuBles stellt das Barfusslaufen einen
entscheidenden Faktor dar. So berichtet Staheli 1991 nach Untersuchungen in Ent-
wicklungsldandern, dass die gesiindesten und weichsten Kinderfii3e die barfuss laufender

Kindern sind und schliet daraus, dass nur das Barfusslaufen eine optimale Fullent-

13



wicklung ermoglicht. Er empfiehlt zudem, wenn Schuhe getragen werden, diese nach
dem Barfussmodell auszuwihlen. Rao und Joseph 1992 bestétigten diese Annahme in
einer Untersuchung von 2300 KinderfuBabdriicken. Die Autoren fanden eine deutlich
geringere Pravalenz von PlattfiiBen bei Kindern, die keine Schuhe tragen (2,8 % gegen-
tiber 8,6 %). Sie folgern daher, dass es fiir die Ausbildung des Langsgewolbes bei Kin-
dern schédlich ist, Schuhe zu tragen. Baker und Bell berichteten in einer prospektiven
Untersuchung 1991 auBerdem eine hohere Inzidenz von Verletzungen bei Kindern, die

Schuhe trugen.

Orthopdden bemerken im klinischen Alltag aulerdem, dass viele Patienten mit Be-
schwerden der unteren Extremitit oder der Wirbelsdule nach konsequentem Barfusslau-

fen eine Besserung der Symptome verzeichnen.

In den neunziger Jahren wurde in USA und Europa diese protektive und rehabilitative
Wirkung zunehmend bekannt. Dies spiegelte sich besonders in Amerika in Gesellschaft,
Wirtschaft und Industrie wieder. Zeitungen verkiindeten den neuen Trend mit Schlag-
zeilen wie ,,For children, barefoot is best” und ,,Which shoes are best for children?
Maybe none* (New York Times). Organisationen von Barfussldufern kimpften um das
Recht, barfuss Restaurants betreten zu diirfen, Auto zu fahren und vieles mehr. Die
Schuhindustrie versucht, mit Schlagzeilen wie ,,Laufen wie barfuss® filir ihre Produkte

zu werben.

Auf die Wissenschaft hatte der Trend in soweit Einfluss, als dass das Laufen barfuss in
vielen Studien als Referenzbewegung zu Grunde gelegt wird, um die physiologische
Entwicklung zu analysieren, pathologische Gegebenheiten abzugrenzen und die Bewe-
gung mit Interventionen wie Orthesen, Schuhen, Verbdnden etc. zu vergleichen (z.B.
White et al. 2002, Romkes und Brunner 2002, Russo und Chipcase 2001, Kellis 2001,
Ogon et al. 2001, Oeffinger et al. 1999 u.v.a.). Ein gutes Beispiel ist auch die zuneh-
mende Akzeptanz und der zunehmende Einsatz der Analyse der dynamischen Barfuss-
bewegung als Basis der Einlagenanpassung (Brunner et al. 1983, Heidinger et al. 1987,
Hughes et al. 1993).

Jedoch stellt sich bei alledem die Frage, ob die Verhéltnisse stindig barfuss laufender
Menschen ohne weiteres und ad hoc auf unsere dauernd Schuhe tragende Zivilisation

iibertragbar sind. Haben wir die Fahigkeit, beschwerdefrei barfuss zu gehen, verloren?
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Robbins et al. fanden 1993 als Ergebniss einer wissenschaftlichen Untersuchung, dass
die Fullsohle auch in der Schuhe tragenden Bevolkerung gut gegeniiber Hautabschiir-
fung geschiitzt ist. Sie kommen zu dem Schluss, dass unbeschuhte Fiile durch Feed-
backmechanismen auch in unserer Zivilisation wirkungsvoll vor Uberlastungen der
Knochen und Gelenke schiitzen konnen. Auflerdem stellten Stacoff et al. 1996 fest, dass
die beste Stabilitdt bei seitlichem Umknicken nicht in Schuhen, sondern barfuss gefun-

den werden kann.

Allerdings wurde bisher noch nicht {iberpriift, ob die Barfussabrollbewegung, wie sie
direkt nach dem Ausziehen der Schuhe gemessen wird, mit der tatsdchlichen, in liberge-
ordneten Zentren gespeicherten Barfussbewegung iibereinstimmt. Diese Frage ist so-
wohl fiir die Wissenschaft als auch fiir den klinischen Alltag jedoch von entscheidender
Bedeutung, da die meisten diagnostischen und wissenschaftlichen Analysen direkt nach
dem Ausziehen der Schuhe durchgefiihrt werden. Falls also bereits ein an das Tragen
von Schuhen adaptiertes Laufmuster generiert worden wére, das nicht unmittelbar ab-
rufbereit ist, konnte dies fiir den klinischen Alltag bedeuten, dass die der Diagnostik zu
Grunde gelegte Referenzbewegung mdoglicherweise nicht oder nur teilweise der wirkli-
chen, erwiinschten Referenz entspricht. Fiir die vorliegende Untersuchung konnte dies
zur Folge haben, dass mogliche Unterschiede zwischen dem Barfusslaufen und dem
Laufen in einem Schuh verwischt werden, oder dass umgekehrt Unterschiede hervorge-
rufen werden, die nicht durch ein generell verschiedenes Muster, sondern vielmehr

durch die ungewohnte Situation des Barfusslaufens bedingt wiren.

Ein weiteres Ziel der Untersuchungen dieser Arbeit war es somit, zu evaluieren, ob ein
unmittelbar nach dem Entfernen des Schuhwerks gemessenes, individuelles Barfuss-
muster als ein gespeichertes tatsdchliches Muster angesehen werden kann oder ob erst
nach einer mehrtigigen Adaptation an das Barfusslaufen ein natiirliches Barfussmuster

verfiigbar wird.
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Im Einzelnen ergeben sich somit folgende Fragestellungen und Arbeitshypothesen der

verschiedenen Untersuchungsabschnitte:

Teil 1 (Untersuchung des funktionellen Abrollvorgangs .. FUNC*)

1) Wie ldsst sich ein funktioneller Abrollvorgang der Gang- und Laufbewegung bei ge-

sunden, sportlichen Normalpersonen charakterisieren?

2) Bestehen Unterschiede zwischen verschiedenen Belastungsarten und sind diese Me-
thoden in der Lage trennscharf zu differenzieren? Lassen sich differentielle Merkmale
erfassen

a) bei unterschiedlichen Untergriinden (Gehen auf einem Laufsteg gegeniiber dem

Gehen auf dem Laufband) und

b) bei unterschiedlichen Neigungen des Untergrundes (Gehen und Laufen auf der

Ebene und bei 5 % Gefille und 5 % Steigung)?

3) Sind Unterschiede bei verdndertem Interface zwischen FuBl/Mensch und Umwelt
erkennbar?
a) Verdndert sich das funktionelle Bewegungsmuster durch das Tragen eines
Schuhs?

b) Unterscheidet sich das Bewegungsmuster beim Tragen unterschiedlicher Schuhe?

Ausgangspunkt ist die Hypothese H runc:
Es besteht die Moglichkeit anhand des Innervations- und Koordinationsmusters der
Muskulatur und/oder plantarer Druckverteilungsmuster zwischen verschiedenen Boden-

und Schuhbedingungen, sowie zwischen verschiedenen Belastungen zu differenzieren.

Teil 2 (Untersuchung zur Barfussadaptation ,.BF*)

Lassen sich nach einer 5-tdgigen Adaptationsphase an die Barfussbewegung Unter-

schiede des individuellen Abrollvorgangs erkennen?

Die Hypothese lautet hier H g:
Das individuelle, gespeicherte Barfuss-Abrollvorgangsmuster ist unmittelbar verfiigbar

und muss nicht durch eine Adaptationsphase wieder abrufbar gemacht werden.
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2. Material und Methoden
2.1. Probanden

In die Untersuchungsabschnitte eingeschlossen wurden trainierte Freizeitsportler mit
mehr als einer Stunde Laufbanderfahrung und einem individuellen Trainingsumfang
von zwei und mehr Trainingseinheiten pro Woche in verschiedenen Sportarten (vgl.
Tab. 1). Es handelte sich in der FUNC Studie um 15 Probanden (4 weibliche und 11
ménnliche beschwerdefreie sportliche Normalpersonen), in der Studie zur Bar-
fussadaptation um 8 Probanden (6 ménnlich, 2 weiblich). Die Studienteilnahme erfolgte

freiwillig und nach Aufklarung.

Einschlusskriterien

- Alter zwischen 18 und 50 Jahren

—> vollige akute Beschwerdefreiheit

—> Fehlen von Operationen und Verletzungen der unteren Extremitit und der LWS in
den letzten 2 Jahren

—> Laufbanderfahrung

- Abwesenheit von pathologischen FuBanomalien (Pes planus, valgus, etc.)

2.2. Eingangsuntersuchung und Versuchsvorbereitung

Vor Beginn der Untersuchung wurden die Probanden iiber den Versuchsablauf in
Kenntnis gesetzt und orthopéddisch untersucht. Anthropometrische Daten wurden erho-
ben und die individuellen Trainingsgewohnheiten dokumentiert. Zur Erfassung dienten
vorab erstellte Case report forms.

Die folgende Tabelle gibt Aufschluss iiber die Gruppenzusammensetzungen der 2 Stu-

dien (angegeben sind jeweils Mittelwert und Standardabweichung der Gruppen):

Studie | Anzahl |Geschlecht| Alter GrofBle | Gewicht BMI Training
[n] [m/w] [Jahre] [em] [kg] [h/Woche]
FUNC 15 11/4 24+4 | 178+£8 | 70+£10 | 22+3 3+2
BF 8 6/2 28+5 | 179+8 | 74+11 | 23+£2 4+2

Tab. 1: Anthropometrische Daten der Probanden.
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2.3. Versuchsablauf
2.3.1. Allgemeiner Untersuchungsablauf

Die Probanden liefen bei zwei verschiedenen Geschwindigkeiten auf einem Laufband
(Cosmos Quasar®), in randomisierter Reihenfolge bei 5 km/h und bei 12 km/h. Die
Messungen erfolgten jeweils iiber 30 Doppelschritte nach einer Einlaufzeit von 5 Mi-
nuten. Eine doppelte Datenerfassung als Sicherheitsmessung wurde anschlieBend regist-
riert. Die Reihenfolge der Schuhbedingungen war ebenfalls randomisiert. Parallel wurde
die elektromyographische Aktivitit (bipolares Oberflichen-EMG, Noraxon Myosystem
2008®, 11 Kanile) und die plantare Druckverteilung gemessen. Die Erfassung der
Druckverteilung erfolgte einerseits mittels einer stationdren Druckmessplatte (Novel
Emed SF®) am Interface zwischen FuB3, bzw. Schuh und Boden sowie andererseits
mittels eines In-Schuh-Systems (drucksensible Einlegesohle, Novel Pedar mobile
system®) direkt am Interface zwischen Ful und Schuh. Bei den Messungen auf der
Druckmessplatte wurde jeweils der dritte Schritt auf einem etwa fliinf Meter langen
Laufsteg erfasst. Die Geschwindigkeit wurde hier mittels zweier Lichtschranken be-
stimmt, die im Abstand von einem Meter vor und nach der Platte positioniert waren.
Schritte, deren Geschwindigkeit eine Abweichung von 20 % der zuldssigen Geschwin-

digkeit liberschritt, mussten wiederholt werden.

Zur Bestimmung des ,,Touch down* (dem initialen Bodenkontakt des Ful3es) sowie zur
Festlegung der Phasen der Schrittzyklus wurde bei allen Konditionen ein externer Trig-
ger” eingesetzt. Basierend auf der Einteilung von Winter (1991) wurden die Doppel-
schritte (strides) in einzelne Phasen unterteilt. Zunédchst unterscheidet man die Kontakt-
phase des FuBles mit dem Boden (stance phase) von der Schwungphase, in der sich das
Bein in der Luft befindet (swing phase). Winter unterteilt fiir detailliertere Analysen die
Standphase in weitere Unterphasen: Im Laufen werden ,,Weight acceptance” (Dauer: 20
% des Doppelschrittes ab Beginn des Bodenkontaktes) und ,,Push off” (die Zeit von 20
% bis Ende des Bodenkontaktes) definiert. Im Gang beschreibt Winter 3 Phasen: zu-
satzlich zu Weight acceptance (die bei langsamen bis schnellen Gehen 15 % des Strides

einnimmt) und Push off (von 40 % des Schrittzyklusdauer bis zum Abheben der Zehen)

? Es handelt sich hierbei um ein Lichtgitter aus 16 Lichtstrahlen, das iiber das Laufband gelegt jeweils das
Aufsetzen und das Abheben des Fufles registriert.
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definiert er dazwischen die Mid stance zwischen 15 % und 40 %. Wichtig ist, dass sich
die Dauer der Standphase im Gang und im Lauf unterscheidet. Fiir die Laufbewegung
werden Werte zwischen 29 % (Guidetti et al. 1996) und 39 % (Novacheck 1998)
angegeben. Fiir die Gangbedingung liegt die Dauer der Kontaktphasen zwischen 58 %
und 63 % (Mann und Hagy 1980, Winter und Yack 1987, De Vita 1994).

2.3.2. Untersuchung des funktionellen Abrollvorgangs ,, FUNC* (U1)

Im oben beschriebenen Setup wurden mdgliche Unterschiede im Koordinations- und
Abrollmuster beim Tragen verschiedener Schuhe und barfuss analysiert. Ein neutraler
Laufschuh wurde sowohl mit einem sogenannten Hochschaftschuh verglichen, der er-
hohte Stabilitdt gewéhrleisten soll, als auch mit dem Barfusslaufen. In der Barfusskon-
dition auf dem Laufband dienten Gymnastikschldppchen zur Fixierung der Druckmess-
sohlen an der FuBlsohle. Die Reliabilitit und Validitét dieser Methode beziiglich Kraft-
messungen konnte im Lauf bei 12 km/h nachgewiesen werden (Divert et al. 2001). Dar-

aus ergaben sich die folgenden Konditionskombinationen:

Schuh Art Gangart Bezeichnung
Nike® ,,Talaria Neutraler Laufschuh Lauf Laufband L-LB-S
- Gang Laufband G-LB -S
Nike® ,,Crosstraining Hochschaftschuh Lauf Laufband L-LB-HS

[ CoA Gang Laufband G-LB-HS
Bleyer® Lauf Laufband L-LB-GS
Gymnastikschuh Schldppchen zur Fixie- [5,, ¢ Laufband G-LB-GS

rung der Messsohle
E Gang Walkway G-WW-GS
Barfuss Referenz Gang Walkway G-WW-BF
Tab. 2: Konditionen der Untersuchung FUNC

In diesem Untersuchungsabschnitt wurde die elektromyographische Aktivitit 10 wich-
tiger Oberschenkel- und Unterschenkelmuskeln abgeleitet (Mm. vastus medialis (VM),
lateralis (VL), rectus femoris (RF), M. biceps femoris (BF) und M. glutacus maximus
(G), Mm. tibialis anterior (TA), peroneus longus (PL), gastrognemii medialis (GM)
bzw. lateralis (GL) und soleus (SOL). Da es sich um eine beschwerdefreie Kontroll-
gruppe handelte und die Seitengleichheit in vorausgegangenen Studien gezeigt werden

konnte (Baur et al. 2001), wurde unilateral zehnkanalig abgeleitet.
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2.3.3. Untersuchung zur Barfussadaptation (BF,,. und BF )

Im Test-Retest-Verfahren wurden weitere EinflussgroBen bei akuten Messungen diffe-
renziert und die individuelle Adaptation an das Barfusslaufen prospektiv evaluiert. In
einer Eingangsuntersuchung (BF..) wurden zundchst mogliche Unterschiede im Koor-
dinations- und Abrollmuster zwischen dem Tragen eines Schuhs (Nike® ,,Talaria*) und
dem Barfusslauf (simuliert durch das Gymnastikschldppchen — s.0.) bei den verschiede-
nen Geschwindigkeiten (Skm/h und 12 km/h) und zusitzlich zwischen unterschiedli-
chen Neigungen (Ebene, 5 % Steigung, 5 % Gefille) ermittelt. Bestimmt wurden eben-
falls die elektromyographische Aktivitit und die plantare Druckverteilung. Aufgrund
fehlender Vorstudien beziiglich Adaptation im Seitenvergleich und Limitation des EMG
auf 10 Kanéle wurden hierbei nur die 5 Unterschenkelmuskeln, jedoch bilateral regist-

riert.

Unmittelbar nach BF,.. durften die Probanden fiir die Dauer von 5 Tagen maximal 2
Stunden am Tag Schuhwerk tragen. Eine tigliche sportliche Mindestaktivitit (barfuss)
von einer Stunde wurde eingehalten. In Probendentagebiichern wurde der Tagesablauf
dokumentiert. Beschwerden oder Drop-outs wurden nicht verzeichnet. Im Anschluss an
diese Adaptationsphase erfolgte eine der BF,,. analoge Messung BF .. Die Position der

Elektroden wurde durch dauerhafte Markierungen moglichst identisch lokalisiert.

Daraus ergaben sich die folgenden Konditionskombinationen:

Neigung Gangart Schuh Bezeichnung
Ebene Gang NIKE “Talaria” E-G-S
Gymnastikschldppchen E E-G-GS
Lauf NIKE “Talaria” E-L-S
Gymnastikschldppchen E E-L-GS
Steigung | Gang NIKE “Talaria” S-G-S
Gymnastikschldppchen E S-G-GS
Lauf NIKE “Talaria” S-L-S
Gymnastikschldppchen E S-L-GS
Gefille Gang NIKE “Talaria” G-G-S
Gymnastikschldppchen E G-G-GS
Lauf NIKE “Talaria” G-L-S
Gymnastikschldppchen E G-L-GS

Tab. 3: Konditionen der Untersuchung BF
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2.4. Methoden
2.4.1. Elektromyographie

Die Registrierung der Rohsignale erfolgte mit einer Aufzeich-
nungsfrequenz von 1000 Hertz mittels bipolar angebrachten
Oberflachenelektroden. Im Gegensatz zu in den Muskel einge-
stochenen Nadelelektroden dienen diese besonders der Be-

stimmung der intermuskuldren Koordinationsmuster (Gollho-

fer 2000). Untersuchungen von Komi und Burskirk 1970 sowie von Ka-
daba 1985 zeigten, dass Oberflichenelektroden die durchschnittliche
Aktivitdt oberflachlich liegender Muskeln reproduzierbarer ermitteln als

Nadelelektroden. Erfasst wird in der Regel die Aktivitdt mehrerer motori-

scher Einheiten, so dass es sich bei dem entstehenden Signal um ein Inter-

ferenzmuster aus vielen Einzelsignalen handelt.

Im Faserverlauf der entsprechenden Muskelgruppen wurde im Abstand von 2-3 cm
Elektroden (Medicotest, blue sensor® P-00-S) auf den Muskelbauch aufgeklebt und
eine Referenzelektrode auf der Patella angebracht. Die Referenzelektrode dient dem
Vergleich mit den registrierten Potentialschwankungen. Zu diesem Zweck wird sie an
einem Gebiet angebracht, in dem nur geringe muskuldre Aktivitit erwartet werden darf.
Die Elektroden wurden in Neutral-Null-Stellung nach folgendem Schema auf der Haut

aufgeklebt:

Elektrodenlokalisation nach Winter und Yack 1987:

Glutaeus maximus
Over the greatest muscle bulk proximal to a line between greater trochanter and the
ischial tuberosity.

Rectus femoris
Midway between the anterior superior ischiadic spine and superior border of the patella.

Vastus lateralis
Area of greatest muscle bulk, lateral to the rectus femoris on the distal half of the thigh.

Lateral gastrocnemius
Over the area of greatest muscle bulk on the lateral calf.

Medial gastrocnemius
Over the area of greatest muscle bulk on the medial calf.
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Peroneus longus
Midway along the line between the head of the fibula and the lateral malleolus.

Tibialis anterior
Over the area of greatest muscle bulk just lateral to the crest of the tibia on the proximal
half of the leg.

Soleus
Electrodes centered 2,5 cm distal to the medial head of the gastrocnemius.

Zur besseren Fixierung der Elektroden und zur Reduktion von Storsignalen wurde die
Haut vor dem Anbringen rasiert, gereinigt, mit feinem Schmirgelpapier aufgeraut und
von losen Epithelien beftreit, sowie der kutane Fettfilm mit Alkohol entfernt. Der Haut-

widerstand wurde gemessen und ab einem Wert < 5 kOhm akzeptiert.

Die Kabel zur Verbindung der Elektroden mit den prozessierenden Gerdten wurden mit
Klebeband und Netzschlauchverbdanden (Beiersdorf Elastofix®) am Bein befestigt, um
Storungen durch schlagende Kabel zu verhindern, wobei auf Gewihrleistung der freien

Beweglichkeit der Probanden Wert gelegt wurde.

Vor jeder Messung wurden die Signale der zu untersuchenden Muskeln anhand spezifi-

scher Muskelfunktionstests getestet und ein Nullabgleich durchgefiihrt.

Die weitere Bearbeitung der registrierten Signale erfolgte nach Beendigung der Mes-
sungen mit der Noraxon-Software Myosoft®. Die einzelnen Zyklen wurden zeitnorma-
lisiert, um untereinander verglichen werden zu konnen. Die Dauer einzelner Bewe-
gungszyklen wurde fiir Laufbedingungen mit Hilfe des externen Triggers festgesetzt. In
Gangbedingungen war der Einsatz des Triggers aufgrund des permanenten Bodenkon-
takts eines FuBes nicht mdglich. Die Zyklusdauer wurde daher mittels des Beginns der
Aktivierung des M. soleus festgelegt. Hierzu wurde der Shift zwischen dem Anstiegs
des Signals des M. soleus und dem Touch down ermittelt. In einer zusitzlichen Unter-
suchung, in der sich der Touch down mit Hilfe des Kraftsignals genau lokalisieren ldsst,
konnte der Unterschied zwischen dem Anstieg des Signals des M. soleus und dem
Touch down bei einem vergleichbaren Probandengut genau berechnet werden. Der Shift

betrigt +6 % der Schrittzyklusdauer fiir Gangbedingungen.
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Messgrofien

Zur Analyse des muskuldren Koordinationsmusters wuden die Daten in der Zeitdomine
ausgewertet. Hierbei erfolgte die Prozessierung der Rohdaten durch Gleichrichtung (full
wave rectification, Winter und Yack 1987°) und Glittung der Signale (smoothing) mit-
tels Bildung eines linear envelope (Winter und Yack 1987) nach dem Verfahren des

,moving averages* (Kadaba 1985%).

Nach der Signalbearbeitung wurde iiber Zeitnormalisierung und Mittelung aus 10
Schritten (Shiavi et al. 1998) ensemble averages (Winter 1980) gebildet und der Akti-
vierungsbeginn [T ini] bezogen auf den Touch down, der Zeitpunkt des Maximums
[T max] und die Gesamtdauer der Aktivierung [T tot] analysiert. Die Schwelle dieser
On-Off-Muster wurden nach Hardin et al. 1998 als 10 % der maximalen Aktivierung
nach Signalbearbeitung festgelegt.

Zur Quantifizierung des AusmalBes der Aktivierung wurden Amplitudenanalysen
durchgefiihrt. Die Datenprozessierung erfolgte hier analog zur Zeitdoméne, allerdings
ohne Glittung des Signals. Da das Ausmal} der Aktivierung von interindividuellen und
situationsspezifischen Einfliissen (vgl. Ubersicht) abhiingig ist, stellt es nur ein relatives
Mal dar, das den aktuellen Ableitbedingungen unterliegt und daher normalisiert werden

muss, um quantitative Aussagen treffen zu konnen und vergleichbar zu werden.

EinflussgrofB3en auf die Qualitit des EMG Signal:

- Elektroden-Hautiibergang (Fettfilm, Epithelzellen = minimiert),

—->GroBe der Elektroden und Abstand zwischen den Elektroden (hier weitgehend stan-
dardisiert)

- Wassergehalt der Haut,

- Dicke des subkutanen Fettgewebes

—>Alter und Trainingszustand

- Arbeitsweise der Muskulatur und Verkiirzungs- bzw. Verlangerungsgeschwindigkeit

Faseraufbau und -dicke,

- Ermiidung, Reflexe (Senner und Schaff 1999a+b)

3 Hierbei handelt es sich also um eine Betragsbildung mit dem Vorteil einer besseren Lesbarkeit. Ein
erhohter Ausschlag kennzeichnet auch hier einen Anstieg der Kontraktionsstarke (Winter 1987).

* Die Berechnung eines gleitenden Mittelwerts dient als Grundlage der quantitativen Beurteilung des
elektrophysiologischen Signals. Zur Mittelwertbildung wurden 50 Punkte herangezogen.
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In den oben beschriebenen Phasen nach Winter wurde daher aus dem gleichgerichteten
Signal der Mittelwert gebildet (,,averaged rectified voltage®, Knaflitz 1992) und dieser

auf die mittlere Amplitude liber den gesamten Bewegungszyklus normiert (Yang und

Winter 1985).

Dargestellt sind im Folgenden:

[A_PRE] mittlere, normalisierte Amplitude in der Phase der Voraktivierung

[A WA] mittlere, normalisierte Amplitude in der Phase der Weight Acceptance
[A_ MS] mittlere, normalisierte Amplitude in der Phase der Mid stance

[A PO] mittlere, normalisierte Amplitude in der Phase des Push off

Die Abbildung 1 gibt einen schematischen Uberblick iiber alle extrahierten Messgrofen

Ch 3: musculus m. [mV] Touchdown 7 Tmax Toe Off

Schrittzyklysdauer [ %]

Kontaktzeit

I J T T
9 10 20 30 40

La ufzykI us: Voraktivierung Weight Acceptance

Gangzyklus: Voraktivierung WA

Abb. 1.: EMG Zeit- und Amplitudenmessgrofien im Gang und Lauf.
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Reliabilitdt

Eine der methodischen Schwierigkeiten der Oberflichenelektromyographie ist, reprodu-
zierbare Ergebnisse zu erhalten (Mrachacz et al. 1999). Die vielen unterschiedlichen
Faktoren, die das Signal beeinflussen, stellen hohe Anforderungen an eine gute Ablei-
tungstechnik und haben Konsequenzen fiir die Wiederholbarkeit. Erste Reliabilitatsun-
tersuchungen von Komi und Burskirk (1970) fanden eine héhere Reproduzierbarkeit bei
unterschiedlichen Aufzeichnungen innerhalb einer Messung als an zeitlich versetzten
Messtagen. Winter und Yack 1987 quantifizierten die Abweichungen der Amplituden
einzelner Schritte eines Probanden mit Variationskoeffizienten (CV) zwischen 31 %
und 62 % je nach Muskel. Dabei stellten sie fest, dass weiter proximal gelegene
Muskeln eine hohere biologische Variabilitdt zeigen als distal gelegene. Durch die
Mittelung mehrerer Schrittzyklen eines Probanden kdnnen diese Variationen weiter
minimiert werden. Die meisten Untersucher ziehen 8-25 Bewegungszyklen zur
Mittelung heran, wobei von Shiavi et al. 1998 gezeigt wurde, dass 6-10 Schritte notig

sind, um ein reprasentatives Profil zu bekommen.

Arsenault et al. (1986) untersuchten die elektromyographische Aktivitit von 10 Schrit-
ten ihrer Probanden im Gang und fanden eine hohe intraindividuelle Wiederholbarkeit

der Daten. Das gleiche bestdtigten Guidetti et al. 1996 im Lauf .

Kleissen et al. 1998 gehen soweit, zu behaupten, dass bei standardisierter Elektroden-
platzierung und Signalprozessierung die in verschiedenen Laboratorien erhobenen
EMG-Muster gut wiederholbar sind. Gollhofer et al. (1990) fanden bei Dehnungs-Ver-
kiirzungs-Kontraktionen einen Reliabilititskoeffizienten > 0,85 fiir Amplituden und ein
stabiles EMG Aktivititsmuster. Mrachacz et al. testeten an 6 verschiedenen Tagen die
EMG-Muster im Sprint und fanden keine intraindividuellen Differenzen in Zeitmess-
groflen innerhalb eines Messtages oder an verschiedenen Messtagen. Sie halten EMG

Messungen daher fiir eine reliable Methode, was Zeitmessgréf3en angeht.
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2.4.2. Plantare Druckverteilung

Die Einsatzgebiete und die Einsatzhdufigkeit plantarer Druckverteilungsmessungen
haben in den letzen Jahren in der klinischen und biomechanischen Forschung erheblich
zugenommen. Die Moglichkeit einer dynamischen Aufnahme des gesamten Abrollvor-
gangs — im Gegensatz zu rein statischen Messungen — sowie die Quantifizierbarkeit der
Messungen verlieh der Pedographie vor allem in der FuBBdeformititsdiagnostik und -
therapie insbesondere bei Einlagen- und Diabetesversorgung wachsende Bedeutung
(Brunner et al. 1983, Heidinger et al. 1987, Hughes et al. 1993). In der letzten Zeit neh-
men vor allem Techniken zur Messung der Druckverteilung im Schuh einen immer gro-
Beren Stellenwert ein, da diese Verfahren geeignet sind, mehrere Schritte hintereinander
und beide FuBlsohlen parallel zu registrieren (Milani und Kimmeskamp 2000). Des
weiteren fillt der Nachteil des ,,Zielens* auf die stationire Platte weg, so dass reliable
und fiir den Gangzyklus valide Werte erfasst werden konnen. Eine Reihe von unter-
schiedlichen Systemen fand und findet hierfiir Anwendung. Erhebliche Nachteile auf-
geklebter Einzelsensoren konnten gezeigt werden: das Mitbewegen der Sensoren im
Schuh durch auftretende Scherkrifte, so dass anatomische Landmarken nicht mehr
richtig zugeordnet waren, und ein Fremdkdrpergefiihl, das moglicherweise das Gang-
bild verdndert (Mc Poil et al. 1995, Kernozek et al. 1996). Einlegesohlensysteme mit

integrierten Sensorenmatrices erwiesen sich deswegen als vorteilhaft.

Fiir die Messung der Druckverteilung unter der Fulsohle wurden in den Studien zwei

verschiedene Systeme verwendet, beides kapazitive Messverfahren der Firma Novel.

Das In-Schuh-System mit
mobiler Elektronikeinheit (Pedar
mobile [PM]) besitzt eine Auflo-
sung von | Sensor/2cm” und eine

Aufnahmefrequenz von 50 Hz.

Die vielen Vorteile im Sinne eine
validen Erfassung des Gangbildes miissen leider mit einigen kleineren Problemen er-
kauft werden, die hier nicht unerwihnt bleiben sollen. Im Vergleich zur stationidren
Druckmessplatte besitzen die Druckmessohlen weniger Sensoren pro Quadratzentimeter

und damit eine schlechtere Auflosung. Es zeigte sich in der Vergangenheit, dass Unter-
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schiede, die mit der hoheraufldsenden Messplatte (Emed-SF [SF], 4 Sensoren/cm?)
nachgewiesen werden konnten, beim Einsatz des mobilen Systems nicht darstellbar wa-
ren (Baur et al. 2001, Béurle et al. 1999). Der zweite eher praktische Nachteil ist ein
hoher Verschleil an Verbrauchsmaterialien. Insbesondere die Steckerverbindungen und
die Sensoren der Sohlen selbst sind durch repetitive hohe Krafteinwirkung sowie die
feucht-warme Atmosphdre im Schuh gefdhrdet. Eine zusétzlich recht aufwendige Aus-
werteprozedur sind mit einem nicht zu unterschédtzenden Kosten- und Zeitaufwand ver-

bunden, der den Einsatz in der tiglichen klinischen Routine in Frage stellt.

Reliabilitdit der Messsysteme

Aufgrund der Vielzahl der unterschiedlichen Messsysteme, die in der Praxis eingesetzt
werden, sind nur wenige Studien zur Reliabilitit der von uns verwendeten Systeme
publiziert. Diese kommen aber ausnahmslos zu dem Schluss, dass - wenn geniigend
Schritte zur Mittelung zur Verfiigung stehen - von einer hohen Wiederholbarkeit der
beiden von uns verwendeten Messsystemen ausgegangen werden kann. Mc Poil et al.
(1995) untersuchten die Differenzen zwischen Normalkriaften und den Druckwerten, die
mit dem Pedar-System gemessen wurden. Sie fanden lineare Korrelationen und eine
geringe Fehlerquote bei mechanischer Druckapplikation. Bei dynamischen Tests maf3en
sie einen ,,Intraclass-correlation-coefficient > 0,95 sowohl bei mehreren Schritten als
auch an mehreren Messtagen und leiten daraus einen ,,high level of reliability for bet-

ween trials and between sessions* ab.

Kernozek et al. (1996) untersuchten die Reliabilitit des Pedar-Systems bei verschiede-
nen Ganggeschwindigkeiten und mit den auch von uns herangezogenen regionalen
MessgroBBen. Die Reliabilitdt nahm mit der Anzahl der Schritte zu ,,with a maximum of
9 steps needed to achieve excellent reliability [> 0,9]” und wurde fiir alle Geschwindig-

keiten bestdtigt.

Barnett et al. (2001) verglichen das Pedar-System mit Kraftmessplatten und finden her-

aus, dass zeitliche Daten gut korrelieren.

Morlock (1991) bescheinigt dem Emed-System einen Messfehler <5 % und Hughes et
al. (1993) untersuchten das Emed-System und bestitigten eine exzellente Reliabilitét bei
der Mittelung von drei oder mehr Schritten. Sie fanden aber auch, dass bereits ein Ein-

zelschritt iiber die Platte geniigt, um einen ,,reasonable level of reliability* zu erreichen.

27



In eigenen Reliabilitidtsuntersuchungen der Arbeitsgruppe, die die spiter gezeigten
Messgroflen untersuchten wurden gering hohere Reliabilitit gefunden als in der Litera-
tur (Béurle et al. 1999, Baur et al. 2001). Das Wiederholbarkeitskriterium nach Bland
and Altmann war fiir alle Bedingungen erfiillt. Fiir Emed-SF wurden gute Test-Retest-
Variabilititen (11+£9 %) und ein Korrelationskoeffizient von r=0,87 ermittelt, wiahrend
diese Werte fiir PM etwas darunter lagen: TRV=16+12 % und r=0,77 gemessen in den
eigenen Laufschuhen der Probanden (Baurle et al. 1999). Die Ergebnisse einer weiteren
Studie mit SF im Gang zeigen eine Reliabilitit fiir G° von r=0,92 und einer Test-Retest-

Variabilitit von 11,948,7 % (Baur et al. 2001).

> MessgroBe zur Bestimmung der Abweichung des Verlaufs des mittleren Druckschwerpunktes von der
FuBlangsachse (vgl. auch Kapitel Material und Methoden)
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Ablauf der Messungen

Beim Erfassen der Druckverteilung iiber die Platte wurde der
Proband aufgefordert, so natiirlich wie moglich in zligiger Gang-
geschwindigkeit iiber den Laufsteg zu gehen und dabei mit dem
dritten Schritt die ca. 23 x 44 cm grofB3e Platte zu treffen. Es wur-

den fiinf im vorgegebenen Geschwindigkeitsrahmen liegende

Schritte auf einen Datentrdger gespeichert und in der nachfol-
genden Auswertung in der Kontaktphase gemittelt. Die Messung erfolgten barfuss. Den
Probanden stand eine unbegrenzte Zahl von Probeversuchen zur Verfiigung, bis sie mit

der Aufgabe vertraut waren.

Bei den Messungen im Schuh wurde die ca. 2 mm dicke Sensorensohle in den Schuh
gelegt, die Einlegesohle des Schuhs wurde dabei dort belassen. Die Passform wurde
tiberpriift und die Sohle mit dem Messkabel verbunden, die Steckerverbindungen wur-
den mit Leukosilk und die Kabel mit Klettbdndern fixiert. Die Probanden trugen ein-
heitliche Socken und wurden zu korrekter Schniirung des Schuhs aufgefordert. Die

Messungen im Gymnastikschlédppchen erfolgten barfuss.

Der korrekte Sitz der Sohlen und das Fehlen eventueller Sensorenausfille wurde am
Monitor visuell kontrolliert. Vor Beginn der Messungen miissen die Sohlen im entlas-
teten Zustand kalibriert werden. Aus den 30 gemessenen Doppelschritten wurden nach
einem standardisierten Verfahren (s. u.) die ersten 10 verwertbaren Schritte jeder Seite

ausgewdihlt und zur spéteren Mittelung herangezogen.

Auswertung und Messgrofien

Der erste Teil der Auswertung erfolgte in den Software-Tools der Firma Novel. Hierbei
wurden die einzelnen Schritte zunichst inspiziert und nach folgenden Kriterien ausge-
wiahlt: Die Schritte wurden deselektiert, wenn die Ganglinie in ihrem Verlauf mehr als 3
Wendepunkte aufwies oder mehr als 50 % riickldufig war (die Ganglinie stellt den Ver-
lauf des mittleren Druckschwerpunktes® wihrend des Abrollvorgangs dar) bzw. wenn
ganze Reihen der Sensoren ldngs oder quer ausgefallen waren. Nach weiteren Zwi-
schenschritten fand eine Mittelung in der Kontaktphase iiber 8-10 Zyklen statt. Die

Druckbilder der gemittelten Schritte dienen im Folgenden als Grundlage der weiteren

% Der Druckschwerpunkt wird international als Center of pressure COP bezeichnet.
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Auswertung. In eigens entwickelten Software-Modulen wurden die zur Interpretation

der Daten verwendeten Messgrof3en berechnet:

Als Endmesswert [G] wurde die Abweichung der individuellen Ganglinie zur FuBBlangs-
achse (bisection of plantar angle’) entwickelt (Béurle et al. 1999, Baur et al. 2001). G
wurde definiert als die Summe der Flichen medial und lateral der bisection of plantar
angle zur quadrierten FuBllinge multipliziert mit einem Korrekturfaktor von 100 (Abb.
2). Der Vorteil dieser eigenentwickelten Grofe liegt in der Erfassung der Dynamik des
Abrollvorgangs.

Abb. 2:
Definition der
geometrischen

MessgroBe G der
plantaren
Druckverteilung.

FuBlinge (F1)

Zur Charakterisierung des zeitlichen Verlaufs des Abrollvorgangs wurden zunichst die

MessgroBBen Kontaktzeit und Schrittzyklusdauer herangezogen.

Mit Vmed WA und T Vmed WA wird versucht den Verlauf des Center of pressure
zeitlich zu beschreiben. So quantifiziert T Vmed WA den Zeitpunkt des ersten Uber-
gangs der Ganglinie von lateral nach medial in der Weight acceptance. V_med WA

bezeichnet die maximale Geschwindigkeit dieses latero-medialen Ubergangs (Abb. 3).

7 Bisection of plantar angle reprisentiert die geometrische Winkelhalbierende der Tangenten an den
lateralen und medialen Fufirand dar.
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Abb. 3:
Definition der
Zeitmessgroflen

der plantaren T Vmed
Druckverteilung: /

A4 [m-s'I]

maximale =
Ganglinienge- \
schwindigkeit Geschwin-
(V_med) und igkei
. digkeit des
deren Zeitpunkt o corP
(T_Vmed).

weight acceptance push off

0 contact time [ %] 100

Die Untersuchung des Spitzendrucks unter dem FuB ist in der Literatur das gingigste
Verfahren der Druckanalyse. Ein wissenschaftlicher Nachteil dieser Messgrof3e ist al-
lerdings, dass die detektierten Druckspitzen zeitlich und rdumlich nicht ndher zugeord-
net werden konnen. Konkret bedeutet dies, dass der gleiche Druck bei zwei verschiede-
nen Probanden beispielsweise einmal zu Beginn des Abrollvorgangs im Riickful und

einmal im Vorfull beim Abdruck vom Boden liegen kann.

Es wird daher versucht, diesen Nachteil durch die rdumliche Analyse in kleineren Be-
reichen des Fulles zu minimieren. Dafiir werden verschiedene sogenannte ,,Masken*

verwendet, die den Full in Areale unterteilen, die in etwa bestimmten Fulstrukturen

entsprechen sollen, wobei eine anatomischen
Abb. 4: 4SD-Maske

Korrelation der Angaben nur ndherungsweise

4
angenommen werden kann. FEine funktionell /ﬁ\\
sinnvoll erscheinende Unterteilung gliedert den M3 MI: Ri,iCkﬁlB
M2: Mittelful3
FuB3 in Riickful3, Mittelful, Vorfu3 und die Ze- M2 M3: VorfuB3
hen. Diese Maske wird als ,.,4-mask-standard- MI M: Zehen

division® (,,4SD*) bezeichnet und ist Bestandteil

der Pedar-Auswertesoftwarepakete (Abb. 4).

Da die Probanden alle Riickful3laufer waren (d.h. den initialen Bodenkontakt mit der
Ferse hatten), durchlduft die Ganglinie nacheinander die 4 Bereiche, so dass die Analyse
der 4 Masken im Abrollverlauf plausibel erscheint. Bei einer medio-lateralen Untertei-

lung wire eine solche funktionelle Betrachtung hingegen nicht moglich.
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Eine weitere Messgrofle, die aus der Literatur bekannt ist, wurde zusétzlich in den Mas-
ken ausgewertet: Der ,,Maximum mean pressure” gibt den Spitzendruck des mittleren
Drucks an, der auf die entsprechende Fliche ausgeiibt wurde. Wéhrend der ,,Peak pres-
sure* bereits einen einzigen Sensor wiederspiegeln kann, bezieht sich der maximale
mittlere Druck auf den Mittelwert aus mehreren Sensoren. Die Mittelung bietet den
Vorteil des Wegfalls von Artefakten, die eventuell mit extrem hohem Druck bei einem
einzelnen Sensor auffallen. So kénnen zum Beispiel durch eine minimale Wellung der
Sohle oder einen defekten Sensor vermeintliche Druckspitzen entstehen. Der Mean
pressure ermoglicht also eine globalere Analyse der Drucke in den Regionen. Der Peak
pressure ist dagegen in der Lage extrem lokalisierte pathologische Spitzenwerte zu er-
kennen, und wird deshalb hiufig bei der Analyse solcher pathologischer Gegebenheiten
eingesetzt, die auch eine lokale Therapie nach sich ziehen (z.B. Weichbettung eines
Hallux valgus oder eines Ulkus beispielsweise im Rahmen einer diabetischen Neuro-

pathie).
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2.5. Statistik

Anthropometrische Daten wurden aus den Case report forms in eine Datenbank einge-

geben und anhand der CRFs spiter auf einem Ausdruck manuell {iberpriift.

Alle ausgewerteten Daten wurden anhand eines Range-checks auf ihre Plausibilitit

tiberpriift, ausreiBende Werte zuriickverfolgt und gegebenenfalls neu berechnet.
Generelle Dropouts wurden keine verzeichnet.

Nach Ausdruck der Daten wurden fehlende Werte markiert, tiberpriift und nachgetra-
gen.

Es wurden stichprobenweise Werte der Originaldaten neu berechnet und mit den Ein-
tragen in der Datenbank verglichen. Mehr als 95 % der Werte mussten dabei {iberein-

stimmend berechnet sein.

Die statistische Auswertung erfolgte zunéchst rein deskriptiv mittels Darstellung des
Mittelwerts und der Standardabweichung in Tabellen- und Siulendiagrammform, bzw.

des Mittelwerts und des 95 % Konfidenzintervalls in Mean-Diamonds.

AuBerdem wurden individuelle Differenzen (zwischen den Messtagen bei BF sowie
zwischen den Schuhkonditionen in FUNC) der Messwerte berechnet und in Form von

Verteilungen dargestellt.

Uberpriifung auf statistisch signifikante Unterschiede erfolgte mittels multifaktorieller
Varianzanalyse (fiir BF mit Messwertwiederholung) sowie dem zweiseitigen Test nach

Tukey-Kramer. Das Signifikanzniveau wurde auf 5 % gesetzt (a=0.05).

Die statistisch zu priifenden 0-Hypothesen lauten:

HOrunc: Es bestehen keine Unterschiede im Innervations- und Koordinationsmuster der
Muskulatur und den plantaren Druckverteilungsmustern beim Gehen und Laufen unter

dem Einfluss verschiedenen Neigungs-, Untergrund- und Schuhbedingungen.

HOgr: Es bestehen keine Unterschiede im Innervations- und Koordinationsmuster der
Muskulatur und den plantaren Druckverteilungsmustern vor und nach einer flinftégigen

Adaptationsphase an das Barfusslaufen.
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3. Ergebnisse
3.1. Beschreibung des funktionellen Abrollvorgangs in Gang- und Laufbewegung
3.1.1. Elektromyographie

Zeitgrofsen in der Laufbewegung

Die folgenden Abbildungen geben einen Uberblick iiber das intermuskulére Koordina-
tionsmuster der abgeleiteten Unter- und Oberschenkelmuskelgruppen im Lauf bei 12
km/h. Dargestellt sind jeweils der Mittelwert und die Standardabweichung der Gruppe
fiir die im Gymnastikschldppchen simulierte Barfussbedingung. Der Wert ist ausge-
driickt in Prozent eines Doppelschrittes und in Bezug zum Touch down (= 0 %). Von
unten nach oben sind die folgenden Muskeln aufgetragen: M. tibialis anterior (TA), M.
peroneus longus (PL), Mm. gastrognemii lateralis (GL) und medialis (GM), M. soleus
(SOL), M. vastus medialis (VM), M. rectus femoris (RF), M. vastus lateralis (VL), M.
biceps femoris (BF) und M. glutaecus maximus (G). Der M. quadriceps (VM, RF und
VL) und die Plantarflexoren (GM, GL und SOL) sind jeweils als funktionelle Einheiten
in der gleichen Farbe dargestellt.

Die drei folgenden Abbildungen zeigen den Aktivierungsbeginn (T ini), den Zeitpunkt

der maximalen Aktivierung (T max) und die Gesamtzeit der Aktivierung (T _ges).

Der M. tibialis anterior wird als FuBBheber im Laufzyklus als erster aktiviert (Abb. 5). Er
dient der Dorsalextension des FuBBes mit drei funktionellen Teilaufgaben: er verhindert
wihrend der Schwungphase das ,,Schleifen* der Zehen auf dem Boden, ermdglicht den
Riickfulbodenkontakt und kann exzentrisch das Senken des Vorfues wéhrend des Be-
ginns der Kontaktphase kontrollieren. Sein Aktivierungsbeginn liegt um 50 % vor
Touch down. Der Zeitpunkt der maximalen Aktivierung ist kurz vor dem Auftreffen des
FulBles (Abb. 6), das Aktivierungsende 25 % danach. Dieser Muskel ist somit insgesamt
am langsten - ndmlich 80 % der Schrittzykluszeit - aktiviert (Abb. 7).
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Abb. 5:
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Die Hauptfunktion des M. peroneus longus beim Laufen ist die Sprunggelenksstabilisa-
tion. Um den Aufprall des FuBBes vorzubereiten, wird er bereits ca. 20 % vor dem Auf-
treffen des FuB8es aktiviert (Abb. 5). Der Zeitpunkt des Maximums liegt dann - mit 15 %
- nach dem Touch down, aber noch in der Phase der Gewichtsaufnahme (Abb 6). Wah-
rend der Standphase unterstiitzt er zusétzlich die Plantarflexion des Fufles und endet wie
der M. soleus bei knapp 30 %. Durch diese unterschiedlichen Funktionen hat er eben-

falls eine relativ lange Gesamtaktivierungsdauer von 60 % (Abb. 7).

Die Streckschlinge - bestehend aus Mm. gastrognemii lateralis (GL) und medialis (GM)
sowie dem M. soleus (SOL) - arbeitet synchron, wobei der GM die ldngste Aktivierung
aufweist, der SOL als eingelenkiger Muskel die kiirzeste (Abb. 7). Sie haben wichtige
exzentrische und konzentrische Aufgaben wie die Dampfung des Impacts und die Vor-
wiartsbewegung. Der Beginn der Aktivierung liegt im Lauf fiir alle 3 Muskeln vor dem
Touch down. Der GM aktiviert 10 % vor, GL und SOL beginnen 5 % vor dem initialen
Bodenkontakt (Abb. 5). Als Plantarflexoren bleiben die drei Muskeln fast die ganze
Kontaktphase aktiviert und haben das Maximum mit dem PL zwischen 10 und 15 % der

stride time (Abb. 6).

Die Oberschenkelvorderseite - hier: Vastus medialis und lateralis (VM und VL) und
Rectus femoris (RF) - wird ab der spiten Schwungphase bis kurz nach dem Ende der
Weight acceptance aktiviert, um das Bein auf den Aufprall vorzubereiten und die Im-
pactkréfte zu absorbieren (Abb. 5). Die eingelenkigen Anteile weisen eine eher geringe
Gesamtaktivierungszeit von 30-40 % der Zyklusdauer auf, wéhrend der zweigelenkige

RF fast 60 % des Zyklus aktiviert wird (Abb. 7).

Die Oberschenkelriickseite dagegen beginnt schon 25 % vor dem Bodenkontakt in der
Flugphase, um exzentrisch der Beschleunigung des Oberschenkels und der Tibia in
Vorwirtsrichtung entgegen zu wirken. Das Maximum liegt dementsprechend im Mittel
kurz vor Touch down, allerdings mit einer sehr hohen Variabilitit zwischen —16 % und

+12 %. Die Gesamtzeit ist analog zum RF hoch (knapp 60 %).

Die Hiifte wird am Ende der Schwungphase und wihrend der gesamten Standphase ge-
streckt. Die maximale Streckung wird kurz vor Toe off erreicht. Diese Funktion wird
hauptsidchlich vom M. glutaeus maximus (G) tibernommen. Dementsprechend beginnt

seine Aktivierung 12 % vor Touch down, das Maximum der Aktivierung ist 5 % nach
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dem initialen Bodenkontakt. Die Aktivierung aller untersuchten Muskeln iiber Knie-

hohe endet zwischen 20 % und 30 % nach Touch down.

Insgesamt kann festgehalten werden, dass alle Muskelgruppen um den Touch down
herum die hochste Aktivierung aufweisen und fiir den intialen Bodenkontakt einen ho-

heren Stellenwert zu haben scheinen als fiir das Abdriicken des Fulles vom Boden.
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Zeitgrofen in der Gangbewegung

Die Abbildungen 8-10 zeigen den Vergleich zwischen der Laufbewegung bei 12 km/h
und dem Gehen bei Skm/h anhand der EMG Zeitmessgréfen. Die Darstellung ist analog
zum Kapitelanfang, die neuen Ergebnisse der Messungen im Gang sind gestreift mar-
kiert. Es wurden wiederum als Referenz der natiirlichen Bewegung die simulierten Bar-

fussmessungen im Gymnastikschldppchen dargestellt.
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Abb. 10:
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Insgesamt gibt es an der Oberschenkelmuskulatur keine bedeutsamen Differenzen der
Zeitmessgroflen im Gang gegeniiber dem Lauf - mit Ausnahme eines wesentlich spéte-
ren Aktivierungsendes des Glutaeus maximus. Die Streuung scheint im Gang generell

hoher zu sein.

Der Unterschied im Beginn der Aktivierung zwischen Gang- und Laufbewegung ist bei
allen Oberschenkelmuskeln kleiner als 8 %, wobei der Quadriceps im Gang 2-8 %
frither, der M. biceps femoris (BF) 4 % spiter und der Glutaeus maximus (G) 1 %
spater aktiviert wird. Alle Muskeln beginnen dennoch vor dem Touch down aktiviert zu
werden. Insgesamt kann festgestellt werden, dass sich der Zeitpunkt der Voraktivierung
leicht von der Oberschenkelriickseite zur Oberschenkelvorderseite verschiebt:
Hiiftbeuger bzw. Kniestrecker werden im Gang etwas frither, Hiiftstrecker bzw.

Kniebeuger werden etwas spéter aktiviert.

Die Zeitpunkte der maximalen Aktivierung liegen ebenfalls am Quadriceps und
Glutaeus minimal frither, am Biceps femoris minimal spéter als in der Laufbewegung,
und das Ende unterscheidet sich nur im Glutaeus mehr als 5 %. Dieser ist, betrachtet
man die Mittelwerte, im Gang 20 % lidnger aktiv. Die hohe Standardabweichung zeigt
aber, dass hier groB3e interindividuelle Differenzen zu bestehen scheinen. Bei genauerer
Analyse der Einzelwerte der Daten zeigt sich, dass die Hélfte der Probanden das Ende

bei ca. 20 % haben, wéhrend ein Viertel den Glutaeus sehr lange (bis 80 %) aktivieren,
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und das Ende bei einem weiteren Viertel zwischen 40 % und 60 % liegt. Man muss
daher davon ausgehen, dass hier interindividuell unterschiedliche Aktivierungsmuster

vorliegen.

Die Unterschenkelmuskulatur weist gravierendere Unterschiede auf. Auch hier ist die

Streuung offensichtlich im Gang in allen MessgroBBen grofer.

Die Streckschlinge verliert im Gang die Voraktivierung der Laufbewegung und wird
erst 5-10 % nach dem initialen Bodenkontakt aktiviert. Der TA und der PL beginnen
beide ca. 10 % spéter als im Lauf, wobei der TA insgesamt eine verkiirzte Gesamtzeit
aufweist, da er zusétzlich noch 10 % frither endet. Dies ist nicht verwunderlich, wenn
man bedenkt, dass die Schwungphase im Gehen den wesentlich geringeren Anteil des
Schrittzyklus ausmacht (38 % Schwung- gegeniiber 62 % Standphase — im Lauf ist
dieses Verhidltnis umgekehrt). Der PL hingegen zeigt eine deutlich verldngerte
Gesamtaktivierung. Er bleibt - wie auch die anderen Plantarflexoren - 30 % der
Schrittzyklusdauer lédnger aktiviert. Dies konnte ein Hinweis dafiir sein, dass der PL
beim Gehen eine grofere Bedeutung in seiner Funktion als aktiver Strecker im
Sprunggelenk hat, wihrend er beim Laufen eher stabilisierende Funktionen beim
Aufkommen des FuBes erfiillt. Ahnliches gilt wohl auch fiir die Streckschlinge: Hier
scheint im Gehen die Aufprallkrifte ddmpfende, exzentrische Belastung zugunsten der
konzentrischen Abdruckbewegung in den Hintergrund zu treten. Die generell
verlangerte Standphase im Gang (62 % gegeniiber 39 % im Lauf) diirfte der Hauptgrund

fiir die ldngere Aktivierungsdauer sein.
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Amplituden in der Gang- und Laufbewegung

In den Diagrammen sind die auf die mittlere Amplitude des Zyklus normalisierten
Amplituden aller 3 (im Gang 4) Phasen des Schrittzyklus dargestellt. Dabei finden sich
in der ersten Abbildung die Unterschenkel- (Abb. 11), in der zweiten Abbildung die
Oberschenkelmuskeln (Abb. 12).

Die 3(4) Balken eines Muskels bezeichnen die einzelnen Amplitudenhdhen in den Pha-
sen Voraktivierung, Weight acceptance, (Mid stance) und Push off. Rechts sind - je-
weils ausgefiillt - die Laufbedingung, links schraffiert die Gangbedingung dargestellt.
Da im Gang die Voraktivierung der Plantarflexoren wegfillt, haben die entsprechenden

Diagramme nur 3 Balken.

4 4

35 Gang P 35 ~| Lauf I +

3 s 3 - — —
2,5 25 _-||__

2 T T p 2 T . mil

15 | T 15 T J—

1 - {T T 1 ™ ] ™
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JAdtallllee 1 [ M oM Isor Al [Tee | Horl Haml fisoll

Abb. 11: Amplituden der Unterschenkelmuskeln in den Phasen Voraktivierung, Weight acceptance,
(Mid stance nur im Gang) und Push off im Gang bei Skm/h (schraffiert) und im Lauf bei 12 km/h
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3 3
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51 r _ 7 15
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Abb. 12: Amplituden der Oberschenkelmuskulatur in den Phasen Voraktivierung, Weight acceptance
(Mid stance im Gang) und Push off im Gehen bei Skm/h (schraffiert) und im Laufen bei 12km/h

Im Lauf hat der TA sein grofites Aktivierungsausmal am Ende der Schwungphase
(=Voraktivierung), im Gang dagegen wihrend der Gewichtsiibernahme, also spéter und

nach dem Bodenkontakt.
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Der PL hat in Gang und Lauf ein &hnliches Muster — die hochste Amplitude in der
Phase der Gewichtsaufnahme. Im Lauf ist das Ausmal3 jedoch deutlich hoher als im
Gang, was die Theorie unterstiitzt, dass dem Muskel im Lauf eine entscheidendere Sta-

bilisierungsfunktion zukommt.

Erstaunlich an den Amplitudenanalysen der Streckschlinge ist, dass diese ebenfalls die
hochste Amplitude in der Phase der Weight acceptance und nicht im Push off haben.
Dies gilt fiir Gang und Lauf, mit einem héheren Ausmaf} im Lauf. Im Lauf hat der ein-
gelenkige M. soleus in dieser Phase insgesamt die hochste Amplitude (Mittelwert 3,1),
im Gang der GL (Mittelwert 2,2).

Die Oberschenkelmuskeln scheinen im Gang entscheidend am Push off beteiligt zu
sein. RF, VL, BF und G haben in dieser Phase die hochste Aktivierungsstirke. Der VM
stellt hier eine Ausnahme dar: er verhélt sich entgegengesetzt zu den beiden anderen
Kniestreckern mit der hochsten Amplitude in der Voraktivierung und der Weight

acceptance.

Im Lauf spielen alle Muskeln wiederum die groBte Rolle wihrend der Gewichtsiiber-
nahme, die Aktivierung ist hier 2-3 mal so hoch wie das Mittel {iber den ganzen Zyklus.
Der BF hat durch seine bremsende Funktion in der Schwungphase in der

Voraktivierung eine mit der Weight acceptance vergleichbar hohe Aktivierungs-stirke.
3.1.2. Plantare Druckverteilung

Druckverteilung iiber den ganzen Fuf

Die geometrische Messgrofle G, die die Abweichung der individuellen Ganglinie zur

FuBlangsachse  bezeichnet,  beschreibt den

Abrollvorgang tiber den ganzen Fuf}. Fiir das EE

Laufen auf dem Laufband in der Barfusssimulation 1:12 T T
mittels des Gymnastikschlidppchens betrug der EE E
Mittelwert von G tiiber die Gesamtstichprobe 0,81, " G Gang G _Lauf

im Gang iiber das Laufband 0,84 (Abb. 13). Da G Abb. 13: Messgrobe G in Gang und

eine dimensionslose Grofe ist, kann iiber die Hohe | Lauf im Gymnastikschldppchen.

des Messwertes keine direkte Auskunft tiber den Abrollvorgang abgeleitet werden. Es

sei jedoch festgehalten, dass sich G im Gang und im Lauf nicht statistisch signifikant
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unterscheidet. Der gemessene  Mittelwert kann als  Vergleichswert  fiir

Interventionsuntersuchungen und Messungen mit Patientengruppen betrachtet werden.

In den zeitlichen Messgroflen der plantaren Druckverteilung hingegen bestehen Unter-

schiede zwischen Gang und Lauf: Die maximale Medialisierungsgeschwindigkeit in der

Phase der Gewichtsaufnahme Vmed WA betrigt

0,35

im Lauf 0,07 m/s, im Gang 0,2 m/s. Der latero- 03

0,25

mediale Ubergang findet also im Lauf wesentlich | o2

schneller statt (Abb. 14.). Versucht man einen | os T

0,057

Vergleich, indem man die Geschwindig-keiten des
Vmed WA Vmed WA
Lautbandes mit den Vmed WA-Werten in Bezie- Lauf Gang
hung setzt, so zeigt sich, dass bei einer 2,4-fachen Abb. 14: Messgroe Vmed WA in ms

in Gang und Lauf im Schlappchen.
Laufgeschwindigkeit (12km/h im Lauf, Skm/h im

Gang) eine 2,9-fache Medialisierungsgeschwindigkeit resultiert. Der Anstieg von

Vmed WA im Lauf scheint somit proportional grofler als der Anstieg der absoluten

Laufgeschwindigkeit zu sein.

Die Kontaktzeit des Fulles auf dem Boden ist im Lauf deutlich kiirzer als im Gang. Im
Mittel betrdgt sie in dieser Untersuchung im Gymnastikschldppchen im Gang 590 ms,
im Lauf dagegen 207 ms. Die Schrittzyklusdauer betrdgt im Gang im Mittel 1040 ms,
im Lauf 700 ms, sie variiert im Lauf jedoch um 80 ms, im Gang um 40 ms. Fiir die
Kontaktzeit bedeutet dies, dass im Gang 57 %, im Lauf 30 % auf die Standphase entfal-

len.

Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass nur in den zeitlichen, nicht aber in
den rdumlichen GroBen Unterschiede zwischen Gang- und Laufbewegung bestehen,

betrachtet man den gesamten Abrollvorgang.

Druckverteilung in verschiedenen Arealen des FufSes

In den folgenden Abbildungen ist der regionale Druck einmal als mittlerer, einmal als
maximaler Druck in den 4 Bereichen der 4SD-Maske in Gang und Lauf dargestellt. Die
Darstellung der Masken (M1-M4) nebeneinander soll einen Eindruck des Druckverlau-
fes wihrend des Abrollvorgangs vermitteln, so dass auch hier das Gesamtbild der Be-

wegung betrachtet werden kann.
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Es ist zu erkennen, dass sich
Maximum mean

pressure in Nfcmz ™ Cang ® Lauf sowohl der mittlere, als
20 _ auch der maximale Druck in
15 - % Gang und Lauf nicht gra-
10 _* I | % vierend voneinander unter-
s E - L L scheiden. Ein generell etwas
hoherer Druck im Lauf ist

0

1 | 9 | 3 ' 4 lediglich in M3, der Maske,
die den VorfuBlbereich wie-
Peak pressure . .
in N/fmz m Gang ™ Lauf derspiegelt, deutlich ausge-
70 prégt.
60
50 ; r Aus den Grafiken erkenn-
40 l; * bar ist auBerdem, dass die
30 :
2 S 1 J_; Spitzendrucke erwartungs-
10 T! gemill generell grofer sind
0 als der mittlere Druck: im
1 2 3 4
Riickful (M1) 2,3-mal, in
Abb. 14: Mittlerer Druck (oben) und Spitzendruck (unten) in N/cm? )
in Riick- (1), Mittel- (2) und VorfuB (3) und den Zehen (4) in Gang| den Mittelful3-, Vorful3- und
und Lauf im Gymnastikschldppchen.

Zehenbereichen (M2, M3,
M4) 3-mal so hoch. Uber den gesamten Ful} betrachtet betrigt der Spitzendruck
36 N/cm® im Gang und 47 N/ecm® im Lauf, der mittlere Druck 11 N/em” im Gang und
13 N/ecm® im Lauf,

Der mittlere Druck und der Spitzendruck sind insgesamt im Lauf im Vorfull am groB3-
ten. Im Gang wird der hochste mittlere Druck im RiickfuB3, der Spitzendruck ebenfalls
im Vorful} erreicht.

Die Standardabweichungen sind beziiglich des Peak pressure hoher als beziiglich des
Mean pressure und im Gang geringer als im Lauf. Berechnet man diese jedoch prozen-
tual zum Messwert zeigen sich die Unterschiede nicht mehr. Im Gang findet sich hierbei
die groBte Variabilitdt der Messwerte im Zehenbereich, die stabilsten Werte dagegen im
RiickfuB. Im Lauf sind die Schwankungen ebenfalls unter den Zehen und dem Mittelfull

am groften; im VorfuBlbereich am kleinsten.
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3.2. Ergebnisse bei unterschiedlichen Untergriinden
3.2.1. Elektromyographie
Zeitgrofien

Die nachfolgenden Abbildungen sind in der Darstellung analog zu denen im Kapitel
3.1.1. Es ist der Beginn, das Maximum und die Gesamtdauer der Aktivierung der zehn
abgeleiteten Muskeln beim Gehen abgebildet. Horizontal gestreift sind die Ergebnisse
beim Gehen auf dem Laufband (LB) hervorgehoben, vertikal gestreift die Verhéltnisse
auf dem Laufsteg (Walkway, WW).

=] ' —m— X G
mww = : ' S BF
¥% p<0,05 ﬁﬂ S VL
'I——Hﬂ—' pk¢ VM
| o

T e |
M S— , GM

=|I
’ ! GL

| S T
' N PL
; : ! | I
PRI T
-60 -40 -20 0 20 40

Abb. 15: Beginn der Aktivierung im Gang bei 5 km/h im Gymnastikschlédppchen auf dem Laufband
(LB) und dem Laufsteg (WW) in % eines Doppelschrittes in Bezug zum Touch down (0)

HLB
mww

% = p<0.05

BF
VL

VM
SOL

GM — = :
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PL i }
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Abb. 16: Zeitpunkt der maximalen Aktivierung im Gang bei 5 km/h im Gymnastikschldppchen auf
dem Laufband (LB) und Laufsteg (WW) in % eines Doppelschrittes in Bezug zum Touch down (0).
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In dieser deskriptiven Darstellung erkennt man, dass beim Gehen auf dem Laufband
nahezu alle Muskeln (mit Ausnahme der Streckschlinge des Unterschenkels) einen frii-
heren Beginn haben (Abb. 15). Die Unterschiede sind an den Oberschenkelmuskeln
deutlicher ausgepridgt als am Unterschenkel. Eine Voraktivierung der Streckschlinge

wurde auf dem Laufsteg ebenso wenig beobachtet wie auf dem Laufband.

Eine hypothesenpriifende statistische Auswertung der Daten ergab signifikante Unter-
schiede fiir TA, SOL, VM, RF, VL, BF und G (p<0,05). Die entsprechenden Muskeln

sind in den Abbildungen mit einem Stern markiert.

Auch der Zeitpunkt der maximalen Aktivierung liegt auf dem Laufsteg spiter. Dies ldsst
sich wiederum besonders fiir die Oberschenkelmuskulatur und den M. tibialis anterior
feststellen. Der Biceps femoris, dessen Maximum auf dem Laufband vor dem Touch
down liegt, hat sein Maximum beim Gehen auf dem Laufsteg 10 % nach dem Aufsetzen
des FuBes. Die Streckschlinge und jetzt auch der M. peroneus zeigen keine deutlich
differenten Ergebnisse. Statistisch signifikante Ergebnisse ergaben sich fiir VL, BF und
G (p<0,05).

Die Gesamtzeit der Aktivierung zeigt nur geringe Differenzen: Der RF und der G haben

auf dem Laufband eine insgesamt lingere Aktivierungsdauer.

e
! G
—
BF
T T VL
RF
: VM
T SOL
i i : : | GM
’ ! ’ GL
i i ’ PL
TA
0 20 40 60 80 100
Abb. 17: Gesamtdauer der Aktivierung im Gang bei 5 km/h im Gymnastikschldppchen auf dem
Laufband (LB) und dem Laufsteg (WW)
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Die Arbeitshypothese ,,Es bestehen Unterschiede im Abrollvorgang der unteren Extre-
mitdt beim Gehen auf verschiedenen Untergriinden, die die verwendeten Methoden ab-
zubilden in der Lage sind, kann fiir die Zeitmessgrolen der Elektromyographie beant-
wortet werden. Es ist mdglich mit den verwendeten Messgro3en Unterschiede im Ko-
ordinationsmuster im Sinne eines fritheren Aktivierungsbeginn und einer fritheren ma-
ximalen Aktivierung auf dem Laufband gegeniiber dem Laufsteg darzustellen. Diese
Unterschiede zeigen sich besonders deutlich im M. tibialis anterior und der Oberschen-

kelmuskulatur.

Amplituden

Auch die Amplituden verdndern sich durch das Gehen auf dem Laufband. In der Phase
der Voraktivierung werden die Verdnderungen von der Oberschenkelmuskulatur be-
stimmt: Die Aktivierungsstirke ist auf dem Laufband in den dargestellten Muskeln ho-
her als auf dem Walkway (p<0,05). Die Abbildung 18 (Darstellung von Mittelwert und
95 % Konfidenzintervall) zeigt dies anhand der drei abgeleiteten Anteile des M.

quadriceps sowie dem M. glutaeus maximus (ganz rechts):

2
0p<0.05

@ p<0.05
e <0.05

H 3 —
e E p<0.05
—_—
e
[G]
LB WWwW LB wWw LB WW LB wWwW

Abb.18: normalisierte Amplituden in der Voraktivierungsphase im Gang fiir 4 Oberschenkelmuskeln
auf Laufband (LB) und Laufsteg (WW).

Der BF weist dagegen keine Unterschiede auf. An den Unterschenkelmuskeln sind
ebenfalls keine Unterschiede der Voraktivierung beziiglich des Ausmalles der Aktivie-
rung festzustellen. Es muss dabei bedacht werden, dass im Gang lediglich TA und PL

am Unterschenkel eine Voraktivierung zeigen.

Die nachfolgende Abbildung stellt die Ergebnisse der Oberschenkelmuskelamplituden
in allen Phasen auf dem Laufband und dem Walkway dar und verdeutlicht die Tatsache,

dass nur in der Voraktivierung differente Ergebnisse vorliegen. Der Wechsel vom Lauf-
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band auf den Steg scheint wéhrend der Standphase keine Verdnderungen am Ober-

schenkel hervorzurufen.

2,5
2

1,5 T

1

0,5

. PO |

Abb.19: Amplituden in Voraktivierung (VA), Weight acceptance (WA), Mid
stance (MS) und Push off (PO) auf dem Laufband (LB) und Laufsteg (WW).
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Ganz anders stellen sich die Verdnderungen an den Muskeln des Unterschenkels dar:

Hier zeigt sich ein verdndertes Aktivierungsmuster der Probanden in den Phasen Weight

acceptance, Mid stance und Push off, wihrend sie in der Voraktivierung wie oben be-

schrieben unbeeinflusst bleiben.
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Abb.20: Amplituden der Unterschenkelmuskeln in Weight acceptance (WA),
Mid stance (MS) & Push off (PO) auf dem Laufband (LB) und Laufsteg (WW)
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Die Amplitude der Streckschlinge und des PL ist in der Phase der Gewichtsaufnahme —
analog zu den oben besprochenen Quadricepsanteilen und dem Glutaeus in der Vorakti-
vierung — beim Gehen auf dem Laufband hoher.

In der Mid stance Phase sind die Amplituden der Plantarflexoren auf dem Laufband
gegeniiber dem Gangsteg noch deutlicher erhdht. Der M. tibialis anterior verhélt sich
hier allerdings genau umgekehrt: Die Amplitude ist in der Mid stance auf dem Laufband
geringer, in der Gewichtsaufnahmephase analog zur Streckschlinge hoher.

In der Abdruckphase des Fufles bleibt die Aktivierungsstirke auf dem Laufband in der
Streckschlinge weiterhin erhoht, die Differenzen sind jedoch wesentlich geringer als in
der Mid stance.

Der M. Peroneus zeigt im Push off keine Unterschiede mehr, und der M. Tibialis
anterior verhélt sich wiederum entgegengesetzt zu den anderen Muskeln und hat eine
hohere Amplitude auf dem Walkway.

Zusammenfassend ist dennoch auch fiir die Amplituden die Frage nach Unterschieden
zwischen verschiedenen Belastungsarten zu beantworten. Als Hauptergebnis kann her-
vorgehoben werden, dass die Oberschenkelmuskulatur in der Voraktivierung, die
Streckschlinge und der Peroneus in Weight acceptance und Mid stance eine hdhere
Amplitude auf dem Laufband haben, und dass der TA in der Weight acceptance eben-
falls eine hohere, in der Mid stance und im Push off jedoch eine geringere Aktivierung

aufweist.
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3.2.2. Plantare Druckverteilung

Plantare Druckverteilung tiber den ganzen Fuf3

800

1l p<0,001
750+

700

650
600—@

550

langert (p<0,05).

LB-GS WW-GS

Abb.21: Kontaktzeit im Gang im
Gymnastikschldappchen (GS) auf
Laufband (LB) und Laufsteg (WW)

Auch die Messgrofle G unterscheidet klar zwischen
den beiden Testsituationen. Abbildung 22 zeigt, dass
sich mit den Inschuh-Messohlen auf dem Laufband
ein kleineres G findet als beim Gehen tiiber die
Druckmessplatte (p<0,05). Die bedeutet, dass die
Ganglinie auf dem Laufband eine geringere Abwei-
chung von der FuBlidngsachse aufweist als beim Ge-

hen auf dem Steg.

Fiir die zeitliche Messgrofle Vmed WA finden wir
ebenfalls geringere Werte auf dem Laufband, was
einen schnelleren Ubergang nach medial auf dem
Laufband anzeigt. Diese Differenz ist jedoch im Test

statistisch nicht signifikant (Abb.23, p>0,05).

Aus der nebenstehenden Abbildung 21 ist ersicht-
lich, dass sich die Kontaktzeit deutlich zwischen
dem Laufsteg und dem Laufband unterscheidet. Mit
700 ms beim freien Gehen iiber den Steg ist sie, im

Vergleich zu 580 ms auf dem Band, wesentlich ver-

3,5

3| P<0,001
2,5

, ] @
1,5

7 @
0,5

0

LB-GS WW-GS

Abb.22: Messgrofle G im Gang im

Gymnastikschldppchen (GS) auf
Laufband (LB) und Laufsteg (WW)

0,2

p=0,04

0,15 4

<>

0,1

0,05+ E
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WW-GS

Abb.23: Vmed WA im Gang im
Gymnastikschldappchen (GS) auf
Laufband (LB) und Laufsteg (WW)
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Druckverteilung in verschiedenen Arealen des Fufses

Analog zum Kapitel 3.1.2. sind in den folgenden Abbildungen der mittlere und der
maximale Druck in den 4 Bereichen der 4SD-Maske dargestellt.

Mit Ausnahme des Riickful3-

bereiches unterschieden sich ”
sowohl der maximale als 20 T

auch der mittlere Druck im 13 | ; - l
Gymnastikschldppchen nur 10 = i - }
geringfiigig zwischen den 5 @ Il
beiden  Situationen. Die 0 -

Druckschwankungen  sind 1 2 3 4

auf dem Walkway grofer Abb. 24: Mittlerer Druck (oben) und Spitzendruck (unten) in

(Rechtecke, mittlerer Druck N/em? in Riick- (1) Mittel- (2) und VorfuB (3) und den Zehen (4)
’ im Gang im Gymnastikschlédppchen (GS) auf dem Laufband (LB)

3-17 N/cmz) als auf dem |und Laufsteg (WW).

Laufband (Punkte, mittlerer | ¢,

Druck 5-12 N/cm?), o e

Erkennbar ist auch, dass auf | 40

.
dem Walkway hohere Spit- | 30 § { ¢
zendrucke gefunden werden, | 20 T }
mit den maximalen Drucken | 10 L
unter dem RiickfuB. 0

1 2 3 4
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3.3. Ergebnisse bei verschiedenen Neigungen
3.3.1. Elektromyographie

Zeitgrofsen in der Laufbewegung

Bei der Laufbewegung zeigen sich relevante Unterschiede nur beim bergab Laufen: Im
Gefille findet sich ein statistisch signifikant fritherer Aktivierungsbeginn und ein friihe-
res T _max des M. peroneus und des M. soleus verglichen mit Ebene und Steigung (vgl.
Abb. 25, p<0,05). Diese Verdnderungen sind auch in allen Muskeln der Streckschlinge
erkennbar (s. Tabelle 2).

Im neutralen Laufschuh finden sich die genannten Unterschiede ebenfalls bei T ini fiir
GM, GL und SOL, das frithere Maximum und die Verdnderungen des PL werden durch
den Schuh nivelliert.

Das Koordinationsmuster in der Steigung unterscheidet sich im Lauf nicht von dem auf
der Ebene. Die Aktivierungsdauer ist in der Steigung etwas ldnger, im Gefille etwas

kiirzer als auf der Ebene (p>0,05). Be-

20

deutsame Unterschiede finden sich so- 10—:
. . 04
mit nur zwischen bergauf und bergab, N
nicht im Vergleich zur Situation in der 20 g E @@
Ebene. -30-:
-40 4
Exemplarisch ist in der Abbildung 25 50 . . . . .

EGS ES GGS G-S SGS S-S
der Beginn des PL im Lauf in der

. . e . Abb. 25: Beginn der Aktivierung des PL im Lauf
Ebene, Steigung und im Gefille jeweils im Schldppchen (GS) und im Neutralschuh (S), auf

der Ebene (E), im Gefille (G) und der Steigung (S).

mit dem neutralen Laufschuh und bar-

fuss dargestellt.

Die Tabelle 2 zeigt die Mittelwerte und Standardabweichungen des Beginns der Akti-
vierung fiir alle 5 Unterschenkelmuskeln im Schldppchen (GS) und im Laufschuh (S).
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T ini Ebene Gefille Steigung

TA Tab. 2:
Beginn der
PL Aktivierung der
Unterschenkel-
S | llda, maskeln i Lt
GL bei 12 km/h im
Gymnastik-
schldppchen

GM (GS) und im
Laufschuh (S) in

SOL Ebene, Gefille
S -1,409 -5.943, 1,843 und Steigung.

Zeitgrofsen in der Gangbewegung

Im Gang finden sich dagegen substantiellere, deutliche Unterschiede im muskuldren

Koordinationsmuster zwischen der Gehbewegung bergauf, bergab und auf der Ebene.

Im TA erkennt man Unterschiede im Gangbild bergauf gegeniiber den anderen zwei
Gangsituationen: einen fritheren Beginn (Abb. 26), ein frilheres Maximum und eine
insgesamt langere Aktivierung (Abb. 27). Ebene und Gefille unterscheiden sich hinge-

gen nicht beziiglich der Tibialisaktivierung.

30

i j

20 204

e e
40 - @
504 @ 0—-

Ebene Gefille Steigung Ebene Gefille Steigung

ADbb. 26: Beginn der Aktivierung des M. tibialis anterior und M. gastrognemius lateralis im Gang im
Neutralschuh auf der Ebene, im Gefille und der Steigung
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Die Streckschlinge verhélt sich — was T ini betrifft — wie im Lauf: Sie zeigt einen frii-
heren Beginn im Gefille, im GM und GL erkennt man zusétzlich noch einen spéteren
Beginn in der Steigung (Abb. 26). Die Unterschiede im Zeitpunkt des Maximums sind
im Gang nicht erkennbar. Die Dauer der Aktivierung ist im Gefélle jedoch deutlich

verlidngert- dies konnte im Lauf nicht gezeigt werden (Abb. 27).

100 100
90_' T ges TA 90_' T ges GL

801 80

70- @ 70—-
S — o =
] S

401 40 @

30 30-]

20 T T 20 T T
Ebene Gefille Steigung Ebene Gefille Steigung

Abb. 27: Gesamtdauer der Aktivierung des M. tibialis anterior und M. gastrognemius lateralis im Gang
im Neutralschuh auf der Ebene, im Gefille und der Steigung
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Amplituden

In der Mid stance Phase ist die Ampli-
tude beim bergauf Gehen im Vergleich
zum Gehen auf der Ebene und im Gefille
erh6ht fir den PL, GM, GL und SOL
(Abb. 28 unten). In der Weight accep-
tance-Phase ist sie dagegen begauf in
allen Muskeln eher vermindert (statis-

tisch signifikant im GL).

Im Gefille ist die Amplitude in der Phase
der Gewichtsaufnahme fiir den Dor-
salflexor TA und den Sprunggelenks-
stabilisator PL erhoht. Die Amplituden
der Muskeln der Streckschlinge verdn-
dern sich hingegen nicht. In der Push off

Phase finden sich keine Verdnderungen.

Im Lauf sind bei der Amplitudenanalyse

e
1—@®® —

E-GS E-S G-GS G-S S-GS S-S

Abb. 28: normalisierte Amplituden des M.
peroneus in der Weight acceptance (oben) und der
Mid stance (unten) im Gang auf der Ebene (E), im
Gefille (G) und in der Steigung (S) im
Schldappchen (GS) und im Neutralschuh (S).

3

2,5

e <

0 T T T T T

E-GS E-S G-GS G-S S-GS S-S

keine stringenten, klaren Unterschiede zu erkennen. Sie beschrianken sich auf den PL

und den SOL in der Voraktivierung: Der Peroneus hat im Gymnastikschldppchen im

Gefille eine geringere Amplitude, im Neutralschuh sowohl im Gefille als auch in der

Steigung. Im SOL findet man die gleichen Ergebnisse - jedoch nur fiir den Laufschuh.

In der Weight acceptance und im Push off verdndert sich die Aktivierungsstdrke nicht

durch das Laufen bergauf oder —ab.
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3.3.2. Plantare Druckverteilung

Plantare Druckverteilung tiber den ganzen Fuf5

In der Druckverteilung {iber den ganzen Ful} sind keine statistisch signifikanten Unter-

schiede bei verschiedenen Neigungen erkennbar. Weder die geometrische GroBle G

noch die Geschwin-
digkeits-Messgro-
Ben (hier:
Vmed WA) koénnen
mogliche Differenzen
im Gefille abbilden
(vgl. Tab. 3).

092i0,1

Tab. 3: Messgroflen des Verlaufs und der Geschwindigkeit der Ganglinie im
Lauf bei 12 km/h im Gymnastikschldppchen (GS) und im Laufschuh (S) in

Ebene, Gefille und Steigung.

Die Schrittzyklusdauer unterscheidet sich bei verschiedenen Neigungen nur in der

Laufbedingung: Sie ist im Gefille signifikant kiirzer und bergauf langer als auf der

Ebene. Im Gang zeichnen sich dhnliche Verhiltnisse ab, jedoch ohne statistischen

Nachweis (Abb. 29, p>0,05).
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mean stride times [ms] im Gang
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Abb. 29:
Schrittzyklus-
dauer in ms in

Gang (links)
und Lauf
(rechts) im
Schlappchen
in der Ebene,
im Gefille
und in der

Steigung.
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660
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Steigung

Die Kontaktzeiten unterschieden sich statistisch nicht signifikant bei verschiedenen

Neigungen, weder im Lauf noch im Gang. Im Gang sieht man aber wiederum analog

zur Schrittzyklusdauer kiirzere Kontaktzeiten bergab und langere berauf.
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Plantare Druckverteilung in verschiedenen Arealen des FulSes

Nachfolgende Schaubilder stellen die Spitzendruckverhiltnisse im Gang (links) und im

Lauf (rechts) im Gymnastikschldppchen dar.

Cvesa s | [t
50 70
45 60 P |
40 | |
35 | ' 50 | |
30 + ! +A 40 I 7 W
25 T ! | E L 1 | + |7
i 0 | ]
A | |
10 | 10 1
5 T T
0 ‘ ‘ ‘ 0 ‘ ‘
1 2 3 4 1 2 3 4
Abb. 30: Spitzendruck in N/em® in Riick- (1), Mittel- (2) und VorfuB (3) und den Zehen (4) in Gang
(links) und Lauf (rechts) im Gymnastikschlappchen auf der Ebene (E), bergab (G) und bergauf (S).

Im Gang barfuss zeigen sich in Riick- und MittelfuB (1,2) etwas hohere Druckwerte im
Gefille, im VorfuB3 (3) hohere Drucke in der Steigung und niedrigere Drucke im Ge-
fille. Im Zehenbereich (4) konnen keine Unterschiede bei verschieden Neigungen dar-
gestellt werden. Im Schuh (ohne Abb.) finden sich dhnlich Verhéltnisse mit zwei Unter-
schieden: Im Mittelfull zeigen sich keine Unterschiede mehr, im Zehenbereich finden

wir im Gefille eine Druckreduktion im Schuh.

Im Lauf finden sich nur im Riickfull und in den Zehen Unterschiede. Hier zeigen sich

im Gefille leicht erhohte, bergauf niedrigere Drucke als auf der Ebene.
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3.4. Ergebnisse beim Tragen unterschiedlicher Schuhe
3.4.1. Elektromyographie
Zeitgropen

In der Ebene konnen keine statistisch signifikanten Verdnderungen durch das Tragen
eines Schuhs hervorgerufen werden (p<0,05). Dies gilt fiir alle abgeleiteten Muskeln
und fiir alle Zeitmessgroflen, sowie fiir die zwei Bewegungsarten Gang und Lauf glei-
chermaflen. Gleiches gilt ebenso fiir den Unterschied beim Tragen verschiedener
Schuhe: Schafthéhe und Stabilititseigenschaften das Schuhs haben keinen Einfluss auf
das Koordinationsmuster. Nachstehende Abbildungen zeigen exemplarisch (hier Vastus

lateralis und Glutacus maximus) eine Zusammenfassung der Ergebnisse.
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Abb. 31: Beginn der Aktivierung des M. vastus lateralis (links) und M. glutaeus maximus (rechts) im
Gang (G) und im Lauf (L) im Schlappchen (GS), Neutralschuh (S) und Hochschaftschuh (HS).

Im Gegensatz dazu konnten beim Bergablaufen Unterschiede im elektromyographisch
erfassten Koordinationsmuster zwischen dem Laufen barfuss und in einem Laufschuh
festgestellt werden. Eine kiirzere Voraktivierung und eine geringere Gesamtzeit im
neutralen Laufschuh war statistisch signifikant fiir die Plantarflexoren des Unterschen-

kels im Gefille (p<0,05, Tab. 4 ).

T ini Ebene Gefille Steigung
TA ‘ Tab. 4:
Beginn der
PL ‘ Aktivierung der
Unterschenkel-
muskeln im Lauf
Gymnastik-
‘ schlappchen
GM (GS) und im
Laufschuh (S) in
SOL Ebene, Gefille
S LA 5,951 1.8:3 und Stetgung.
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Die kiirzere Voraktivierung ldsst sich fiir die Streckschlinge des Unterschenkels auch in
der Ebene und der Steigung erkennen, signifikant sind die Ergebnisse jedoch nur im
Getille. Die dargestellten Verdnderungen beim Tragen des Schuhs gelten ebenso nur fiir

den Lauf bei 12 km/h, im Gang finden sich diese Unterschiede nicht.

Amplituden

In der Amplitude existieren keine fassbaren Unterschiede - weder zwischen Schuh- und
Barfussbedingung, noch zwischen den verschiedenen Schuhen - auch nicht bei unter-
schiedlichen Neigungen. Die nachstehenden Abbildungen zeigen dies anhand des M.

tibialis anterior und des M. soleus.
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Abb. 32: Normalisierte Amplituden in Gang (G) und Lauf (L) im Gymnastikschldppchen (GS),
Neutralschuh (S) und Hochschaftschuh (HS) in den Phasen Voraktivierung (pre), Weight acceptance
(wa), und Push off (po) fiir die Mm. tibialis anterior und soleus (analoge Ergebnisse fiir PL, GL, GM).
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3.4.2. Plantare Druckverteilung

Druckverteilung iiber den ganzen Fuf

Prinzipiell ist deskriptiv eine schwichere Abweichung der Ganglinie von der Fu3langs-
achse (kleineres G) im Schuh und ein friiheres Auftreten des latero-medialen Ubergangs
zu erkennen. Diese aus der Tabelle 5 ersichtlichen Unterschiede in der plantaren Druck-

verteilung konnen statistisch aber nicht bestétigt werden (p>0,05).

Ebene Gefille Steigung

Tab. 5: MessgroBen des Verlaufs und der Geschwindigkeit der Ganglinie im Lauf bei 12 km/h im
Gymnastikschldppchen (GS) und im Laufschuh (S) in Ebene, Gefille und Steigung.

Die Kontaktzeit ist beim Tragen eines Schuhs gegeniiber dem simulierten Barfusslauf
deutlich verldngert. Dies zeigt sich sowohl im Gang als auch im Lauf (s. Abb. 33). Die
Kontaktzeit bleibt beim Tragen verschiedener Schuhe hingegen gleich. Die Mittelwerte
betragen im Gang 610 ms barfuss (bzw. im Schldppchen), 652 ms bzw. 642 ms in den
beiden Schuhen, im Lauf 218 ms gegeniiber 240 ms und 244 ms. Gleiches gilt auch fiir
die Schrittzyklusdauer. Diese betrigt im Gang im Schuh 1055 ms, im Schlidppchen
1023 ms, im Lauf 718 ms im Schuh, 695 ms barfuss. Die Standardabweichungen liegen
alle um 30 ms. Daraus ergibt sich eine Kontaktzeit von durchschnittlich 61,3 % im

Gang im Schuh, 59,6 % im Gang barfuss, 33,7 % im Lauf im Schuh und 31,4 % im

Lauf barfuss.
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Abb. 33: Kontaktzeit (links) und Schrittzyklusdauer (rechts) in ms im Gang (G) und im Lauf (L) im
Schldappchen (GS), Neutralschuh (S) und Hochschaftschuh (HS).
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Druckverteilung in verschiedenen Arealen des Fufses

Betrachtet man die Mean diamonds des maximalen und des mittleren Drucks tuiber den
ganzen Ful} (Abb. 34), zeigt sich, dass sich die Barfussbedingung (GS) sowohl im Gang

als auch im Lauf von den beiden Schuhbedingungen unterschiedet: der Druck ist hoher -

am hochsten beim Laufen.
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Abb. 34: Spitzendruck (links) und mittlerer Druck (rechts) iiber den ganzen FuB in N/cm® im Gang (G)
und im Lauf (L) im Schldppchen (GS), Neutralschuh (S) und Hochschaftschuh (HS)

Die Frage ob dies auf eine generelle oder eine regionale Duckerhdhung zuriickzufiihren
ist, lasst sich mit der Maskenanalyse veranschaulichen. So zeigen die weiteren Schau-
bilder die Untersuchung der Region des Fulles, die am meisten zu der gesamten Druck-

erhéhung beitrdgt (Abb. 35).

Zu erkennen sind wahrend des ganzen Abrollvorgangs erhhte Werte im Gymnastik-
schldppchen. Diese sind im Vorfull am stirksten ausgeprigt. Zwischen den beiden

Schuhen kénnen keine Unterschiede nachgewiesen werden (p>0,05).
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Abb. 35: Spitzendruck in Riick- (1), Mittel- (2), VorfuB3 (3) und den Zehen (4) in Gang und Lauf im
Gymnastikschldppchen (GS), Neutralschuh (S) und Hochschaftschuh (HS).
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3.5. Einfluss der fiinftigigen Adaptationsphase
3.5.1. Elektromyographie

Das typische Barfuss-Muster der EMG-Zeitmessgroflen lasst sich durch die Adapta-
tionsphase nicht veréndern. In keiner der verwendeten Messgroflen lassen sich auf der
Ebene Interventionseffekte durch das flinftigige Barfusslaufen erkennen. Die Median-
werte der Differenzen zwischen den beiden Messtagen liegen fiir alle Muskeln fiir den
Beginn der Aktivierung zwischen 0 % und 2 % der Schrittzyklusdauer, fiir die Gesamt-

aktivierungsdauer zwischen 0 % und 3 %.
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Abb. 36: Beginn (oben) und Maximum (unten) der Aktivierung des M. gastrocnemius lateralis im Lauf
(L) und im Gang (G) in auf der Ebene (E), im Gefille (G) und in der Steigung (S) barfuss (GS) und im
Schuh (S) vor und nach der Adaptationsphase.

Die einzige Kondition, in der Unterschiede aufzutreten scheinen, ist die Barfussbedin-
gung im Lauf bergauf. Beginn und Maximum liegen hier spéter und sind jetzt beinahe

wie im Schuh.
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Da die Probanden jedoch an diese - doch nicht allzu hiufig auftretende - Art des Lau-
fens nicht gewohnt waren, muss dieser singulidre Effekt wohl eher einer Adaptation an

die Messbedingungen als einem reell differenten Gangmuster zugeschrieben werden.

Die Tabelle 6 fasst die Ergebnisse fiir den Beginn der Aktivierung zusammen. Die Ab-
bildung 36 zeigt exemplarisch die Mittelwerte und 95 %-Konfidenzintervalle von Be-

ginn und Maximum des M. gastrognemius lateralis.

T ini Ebene Gefille Steigung

"
R
ot
oM

SOL

S -1,409 -1,9433 -5,943.1 -4,4437 -1,8:3 -1,6423

Tab. 6: Beginn der Aktivierung der Unterschenkelmuskeln im Lauf bei 12 km/h im Gymnastikschldp-
pchen (GS) und im Laufschuh (S) in Ebene, Gefille und Steigung vor (M1) und nach (M2) der
Adaptationsphase.

Das Ausmal der Aktivierung dndert sich ebenfalls nicht.

64



3.5.2. Plantare Druckverteilung

Auch in der Druckverteilung

ist keine Adaptation an das | o5
fiinftdgige barfuss Gehen zu .
erkennen. Die Medianwerte 0—@@@@@@
der Messtagdifferenzen lie- |
gen hier bei —0,0024 fiir G,
0,000 fir T Vmed WA und 17

—0,005 fiir Vmed WA. Die EGS  ES  GGS  GS  SGS S
nebenstehende  Abbildung

-0,5

Abb. 37: Differenzen der Messgrofle G vor und nach Adaptation
im Lauf auf der Ebene (E), im Gefille (G) und in der Steigung (S)

zeigt dies fir G in allen ge-
g g im Gvmnastikschldppchen (GS) und im Laufschuh (S).

messenen Laufbedingungen.

Die Tabelle gibt die absoluten Mittelwerte und Standardabweichungen fiir diese drei

Druckmessgrof3en an.

Ebene Gefille Steigung

M2 | L M2 |
| |
_0,6J_r0 2 ‘ _O,Sio 2 -0,6i0 P

BF I | | I | ,

| 020, | 02:01 |

Tab. 7: Messgroflen des Verlaufs und der Geschwindigkeit der Ganglinie im Lauf bei 12 km/h im
Gymnastikschldppchen (GS) und im Laufschuh (S) in Ebene, Gefille und Steigung vor (M1) und nach
(M2) der Adaptationsphase.
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3.6. Zusammenfassung der Ergebnisse

Fragenstellungen Teil 1 (Untersuchung des funktionellen Abrollvorgangs ,.,FUNC*)

1) Wie lésst sich ein funktioneller Abrollvorgang der Gang- und Laufbewegung bei ge-
sunden, sportlichen Normalpersonen durch Einsatz der Elektromyographie und der

plantaren Druckverteilung charakterisieren?

2) Bestehen Unterschiede zwischen verschiedenen Belastungsarten und sind diese Me-
thoden in der Lage trennscharf zu differenzieren? Lassen sich differentielle Merkmale
erfassen

a) bei unterschiedlichen Untergriinden (Gehen auf einem Laufsteg gegeniiber dem

Gehen auf dem Laufband) und

b) bei unterschiedlichen Neigungen des Untergrundes (Gehen und Laufen auf der

Ebene und bei 5 % Gefille und 5 % Steigung)?

Anhand der gefunden Messwerte war es moglich einen funktionellen Abrollvorgang fiir
gesunde sportliche Normalpersonen anhand elektomyographischer Zeit- und Amplitu-
denmessgréflen sowie der plantaren Druckverteilung zu beschreiben. Dieser unterschei-
det sich zwischen dem Gang bei Skm/h und dem Lauf bei 12km/h. Alle Unterschenkel-
muskeln werden im Gang spater aktiviert. Beziiglich der Streckschlinge ist im Gang
keine Voraktivierung mehr nachweisbar. Die Plantarflexoren zeigen im Gang eine
deutlich verldngerte, der Tibialis hingegen eine verkiirzte Gesamtdauer der Aktivierung.
In den Amplitudenmessgroflen weist die Unterschenkelmuskulatur keine bedeutsamen
Unterschiede auf. Dagegen werden die Oberschenkelmuskeln zu einem anderen Zeit-
punkt maximal aktiviert: Im Gang findet sich die hochste Amplitude im Push off, im
Lauf wéhrend der Gewichtsaufnahme. Im Lauf ist zusitzlich die Kontaktzeit des Fulles
auf dem Boden kiirzer als im Gang, der latero-mediale Ubergang findet schneller statt;

der Druck unter der FuBBsohle ist hoher.

Die verwendeten Methoden sind zudem in der Lage Unterschiede im Koordinations-
muster auf verschieden Untergriinden abzubilden. Es zeigt sich ein fritherer Aktivie-
rungsbeginn und eine frithere maximale Aktivierung auf dem Laufband gegeniiber dem
Laufsteg, sowie eine hohere Amplitude auf dem Laufband fiir die Oberschenkelmusku-
latur in der Voraktivierung und fiir Streckschlinge und Peroneus in Weight acceptance

und Mid stance. Die Kontaktzeit ist liber den Steg wesentlich langer. Als Mal3 der Ab-
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weichung der Ganglinie von der Fulllingsachse fand sich auf dem Laufband ein kleine-
res G. Der maximale und der mittlere Druck variieren hier wenig wihrend des Abroll-
vorgangs. Auf dem Steg zeichnen sich dagegen eine groBere Schwankungsbreite und

hohere Spitzendrucke ab.

Auch bei unterschiedlichen Neigungen des Untergrundes lassen sich mit den verwen-
deten Methoden Unterschiede erkennen. Im Gefdlle findet sich ein statistisch signifikant
fritherer Aktivierungsbeginn (in Gang und Lauf) und ein friiheres Maximum (nur im
Lauf) des M. peroneus und des M. soleus verglichen mit Ebene und Steigung. Bergauf
wird der Tibialis im Gang frither und lénger aktiviert. Zusétzlich ist in der Mid stance
Phase die Amplitude bergauf im Vergleich zu Ebene und Gefille fiir die Plantarflexoren
erhoht. In der Weight acceptance-Phase ist sie dagegen in allen Muskeln eher vermin-
dert. In der Druckverteilung iiber den ganzen Ful} sind keine statistisch signifikanten
Unterschiede bei verschiedenen Neigungen nachweisbar. Bei der regionalen Auswer-
tung zeigten sich im Gefille hohere Drucke im Riick- und Mittelfull und niedrigere
Drucke im Vorfufl. Beim bergauf Gehen hingegen ist der Druck unter dem Vorfuf3 er-
hoht. Im Lauf finden sich nur im Riickfull und in den Zehen Unterschiede. Hier zeigen

sich im Gefille leicht erhohte, bergauf niedrigere Drucke als auf der Ebene.

3) Sind Unterschiede bei verdndertem Interface zwischen Full/Mensch und Umwelt er-
kennbar?
a) Verdndert sich das funktionelle Bewegungsmuster durch das Tragen eines

Schuhs?
b) Unterscheidet sich das Bewegungsmuster beim Tragen unterschiedlicher Schuhe?

Bei der Testung verschiedener Schuhe lieB sich feststellen, dass bereits eine Unterschei-
dung der Schuh- von der Barfussbedingung nur mit einigen wenigen Messgrof3en in
speziellen Situationen moglich ist: Lediglich beim Bergablaufen findet sich eine kiirzere
Voraktivierung und eine geringere Gesamtzeit der Plantarflexoren im Lauf im Schuh.
Die Kontaktzeit und die Schrittzyklusdauer sind beim Tragen eines Schuhs verlédngert.

Der Druck unter der FuBsohle ist barfuss hoher.

Aufgrund der Ergebnisse ist festzustellen, dass die verschiedenen Schuhe nicht in der
Lage sind eine statistisch signifikant nachweisbare Modifikation der Gang und Lauf-

muster hervorzurufen.
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Zusammenfassend kann somit festgehalten werden, dass die Moglichkeit besteht an-
hand des Innervations- und Koordinationsmusters der Muskulatur und/oder plantarer
Druckverteilungsmuster zwischen verschiedenen Untergriinden und Neigungen zu dif-
ferenzieren. Beim Unterschied zwischen barfiifigem und beschuhtem Gang gilt dies nur
fiir die plantare Druckverteilung. Was die Unterscheidung zwischen unterschiedlichen
Schuhen betrifft ist mit den verwendeten Methoden auf der Ebene keine Unterscheidung
moglich.

Fragestellung Teil 2 (Untersuchung zur Barfussadaptation ,.BF*)

Lassen sich nach einer 5-tdgigen Adaptationsphase an die Barfussbewegung Unter-

schiede des individuellen Abrollvorgangs erkennen?

Hierbei waren in keiner der durchgefiihrten Untersuchungen am zweiten Messtag rele-
vante Unterschiede im Innervations- und Koordinationsmuster sowie in der plantaren

Druckverteilung nachweisbar.
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4. Diskussion und Ausblick
4.1. Beschreibung des funktionellen Abrollvorgangs der unteren Extremitit

Die Basis der funktionellen Ganganalyse und ihrer Beeinflussung ist die Beschreibung
eines physiologischen Gangbildes gesunder Probanden. Erst auf dieser Grundlage sind
mogliche Abweichungen zu analysieren, die unter anderem durch Krankheitsprozesse,
Pradispositionen, aber auch lediglich durch eine hohe biologische Variabilitdt einzelner
Individuen hervorgerufen werden konnten. Ist also ein solches ,,Mustergangbild* iiber-
haupt zu beschreiben und von pathologischen Bedingungen abzugrenzen? Arsenault et
al. 1986 versuchten in ihrem Artikel “Is there a ,normal’ profile of EMG activity in
gait?* dieser Frage nachzugehen. Sie kamen zu dem Schluss, dass es in vielen Muskel-
gruppen zwar evidente, statistisch signifikante Unterschiede im muskuldren Ansteue-
rungsmuster zwischen verschiedenen Probanden gibt. Allerdings beziehen sich diese
Unterschiede im Einzelnen besonders auf die Amplitude. In Bezug auf das Muster —
also die zeitliche (phasische) Analogie der Kurven— konnten sie in 4 der 5 untersuchten
Muskeln eine hohe Ubereinstimmung finden. Was ihr Studiendesign betrifft, sollte noch
erginzt werden, dass nur 8 Probanden untersucht wurden, die auf einem Gangsteg in

ihrer eigen gewihlten Geschwindigkeit gehen mussten.

Auch Winter und Yack schrieben 1987 It is considered useful for basic and clinic re-
searchers to have a profile of normal EMG activity” und versuchten im Gang erste um-
fangreiche Referenzwerte zu objektivieren (sie untersuchten 16 verschiedene Muskel-
gruppen) und die Schwankungsbreite der Messwerte ihrer Probanden anzugeben. Wie
Arsenault et al. untersuchten sie dies aber vorwiegend in Bezug auf die Amplitude. Ein
zeitliches Leitbild fiir andere Anwender wird deskriptiv in Form von Linear-Envelope-
Kurven dargestellt, eine Quantifizierung der inter-individuellen Differenzen der Zeit-

messgroflen nahmen sie allerdings nicht vor.

In der vorliegenden Arbeit wurde nun experimentell versucht, ein ,,Referenzmuster des
Abrollvorganges funktionell zu beschreiben und zu quantifizieren. Die gefundenen Er-
gebnisse zu erkldren, in einen Gesamtbewegungszusammenhang einzuordnen, mit An-
gaben aus der Literatur zu vergleichen und abschlieBend im Sinne der biologischen Va-

riabilitdt Grenzen festzulegen, ist das Ziel des folgenden Kapitels.
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Fiir die Laufbewegung kann festgestellt werden, dass die gesamte Muskulatur kurz vor
dem Touch down und wihrend der Gewichtsaufnahmephase direkt nach dem Touch
down am stirksten aktiviert wird. Dieses Ergebnis wurde bereits fiir verschiedene Mus-
kelgruppen der unteren Extremitdt und bei verschiedenen Geschwindigkeiten in vorher-
gegangenen Studien beschrieben (Mann et al. 1986, Mero und Komi 1987, Komi et al.
1987, Scott und Winter 1990, De Vita 1994, Guidetti et al. 1996, Jonhagen et al. 1996,
Novacheck 1998). De Vita (1994) begriindet so sein Plddoyer, - entgegen der derzeit
géngigen Praxis - das Abheben des Beines vom Boden als Beginn des Gangzyklus an-
zusehen, so dass die Hauptaktivititsphase der Muskulatur - ndmlich zum Zeitpunkt des
initialen Bodenkontaktes - in der Mitte des Zyklus angesiedelt wire. In seiner Unter-
suchung fand er fiir die elektromyographische Aktivitit ,that all muscles except
gastrognemius had greater activation levels entering the stance phase compared to those
at the end of stance”. Auch Novacheck schreibt 1998: “muscle contraction is more

important at that time than around toe off*.

Wihrend des Auftreffens des FuBBes muss die Absorption der hohen Impactkrifte sowie
die Gelenkstabilisierung vom Muskel-Sehnen-Band-Apparat gewéhrleistet werden. De
Vita untersuchte zusétzlich Gelenkkréfte an Hiift- und Kniegelenk und konnte zeigen,
dass auch diese wéhrend der Landephase am Knie and der Hiifte deutlich hoher waren
als wihrend des Ubergangs von der Kontakt- zur Flugphase (im Gang um 340 % am
Knie und 314 % an der Hiifte). Er schliet daraus: ,,subjects need to prepare for
initiation of stance and application of relatively large external forces and moments”.
Mero und Komi 1987 vermuten, dass durch die héhere muskulidre Aktivitit eine grof3ere
»~muscle stiffness* erreicht wird, die fiir den Widerstand gegen die Impactkrifte notig

ist.

Aus EMG-Aufzeichnungen wahrend des Nach-vorne-Fallens auf die Arme ist zudem
bekannt, dass an der Landung beteiligte Muskeln der oberen Extremitit einen signifi-
kanten EMG-Anstieg direkt nach dem Bodenkontakt zeigen, der einem spinalen Deh-
nungsreflex mit kurzer Latenzzeit zugeschrieben wird (Dietz und Noth 1978a+b Dietz

et al. 1979, Greenwood und Hopkins 1976).

Offensichtlich ist davon auszugehen, dass sowohl die Vorbereitung auf hohe einwir-

kende Krifte und eine instabile Situation als auch die Reflexpotenzierung nach dem
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Touch down zu friihen und starken Muskelaktivierungen fiihren und damit die Auf-
rechterhaltung der muskulédren Stabilisierung wéhrend und unmittelbar nach dem initi-

alen Bodenkontakt gewihrleisten.

Gegen Ende des Bodenkontakts werden sukzessiv weniger Muskeln aktiviert. Das Ende
der Aktivierung liegt im Lauf fiir alle Muskeln zwischen 20 % und 33 % der Stride
time, bei einer Bodenkontaktphase im Laufen von 29-39 %. Selbst die Streckschlinge,
die am meisten fiir die Propulsion verantwortlich ist, wird wihrend des Push offs nicht
maximal aktiviert. Der Zeitpunkt der maximalen Aktivierung liegt bei 12-14 %. Fiir die
zunichst verwunderlich erscheinende Tatsache, dass die Plantarflexoren bereits 30 %
nach dem Bodenkontakt — und damit noch in der Standphase — die Aktivierung
verlieren, gibt es zwei Erkldrungen: Es ist bekannt, dass zwischen dem
Aktivierungsbeginn des EMGs und dem Muskelkraftanstieg eine elektromechanische
Verzogerung von ca. 50 ms liegen (Sherif 1883, Komi 1984: 20-100ms, Kleissen et al.
1998: 20-150ms). Das bedeutet bei einer Schrittzyklusdauer von 600 ms (Mann und
Hagy 1980) eine Verzégerung von 12 %. Damit liegt das Ende der Muskelkontraktion
in Wirklichkeit kurz nach dem Abdruck der Zehen. Ein weiterer Grund fiir das
vermeintlich frithe Ende der Aktivierung sind so genannte gespeicherte
Elastizitdtskréfte: Bei passiver Dehnung entsprechend exzentrischer Belastungen wird
Energie gespeichert, die dann reaktiv freigesetzt wird und so ohne aktive Kontraktion
zur Produktion von groBen Muskelkriften fiihrt. Cavanagh et al. beschreiben 1971 die
Effizienz des Dehnungs-Verkiirzungs-Zyklus: ,elastic properties are important in

explosive force production®.

Im Gang gelten die dargelegten Phidnomene auch fiir die Oberschenkelmuskulatur in
gleichem Mafle: Die Aktivierung beginnt vor dem Touch down, das Maximum liegt
kurz danach. Auch der M. tibialis anterior verhélt sich im Gang &hnlich wie im Lauf.
Die Streckschlinge und der Sprunggelenksstabilisator zeigen jedoch ein deutlich modi-
fiziertes Muster: Der M. peroneus und die Plantarflexoren haben in der vorliegenden
Studie das Maximum erst beim Abdruck des FuBles vom Boden. Die Anforderungen an
die Schockabsorption, die mit steigender Geschwindigkeit grofler werden, treten im
Gang was die Unterschenkelmuskulatur betrifft somit offensichtlich in den Hintergrund.

GM, GL, SOL und der PL haben damit im Gang mdglicherweise weniger stabilisie-
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rende und ddampfende als viel mehr plantarflektierende und somit propulsierende Eigen-

schaften.

Zur Uberpriifung der gefundenen Referenzwerte wird nun versucht, die Ergebnisse der
vorliegenden Studie mit Ergebnissen aus der Literatur zu vergleichen. Ubereinstim-
mungen und Unterschiede fiir den Beginn und das Ende der Aktivierung in Gang und
Lauf sowie fiir den Zeitpunkt der maximalen Aktivierung im Gang sind aus den nach-
folgenden Tabellen ersichtlich. Dabei ist allerdings zu beachten, dass die unterschiedli-
chen Messsetups der Studien die Vergleichbarkeit der gefundenen Werte fraglich ma-
chen. So finden sich in den Untersuchungen unterschiedliche Geschwindigkeiten, ver-
schiedene Untergriinde, teils recht niedrige Probandenzahlen sowie unterschiedlich trai-
nierte Probanden. Besonders der Vergleich von Laufen (Joggen) und Sprinten ist auf-
grund des initialen Bodenkontakts mit dem Vorfu im Sprint kritisch zu betrachten.
Andererseits scheint sich die Mdoglichkeit der Erfassung eines geschwindigkeitsabhin-
gigen Verhaltens zu ergeben. Die Geschwindigkeit, mit der die Probanden in den je-
weiligen Studien gehen oder laufen mussten, ist aus den Tabellen ersichtlich. Manche
Autoren lieBen die Probanden im Gang in ihrer eigenen Geschwindigkeit gehen, um ein
moglichst natiirliches Bewegungsbild zu simulieren (,,frei*). In einer Untersuchung
wurde auBerdem eine andere Ableitungstechnik verwendet (Andersson et al. 1997; in
der Tabelle mit einen Kreis markiert). Sie zeichneten die muskuldre Aktivierung direkt
im Muskel auf. Da in den meisten Studien nur je ein Sprunggelenksbeuger, Kniebeuger
und Kniestrecker untersucht wurden, sind GM und GL zusammengefasst zu ,,gastrocs*
(GA), VL und VM (% RF) zu Quadriceps (Q), die Oberschenkelriickseite (bei mir BF)

ist meist als ,,hamstrings* (HAM) bezeichnet.

Fiir den Rectus femoris konnte in einigen Studien eine Doppelaktivierung, mit dem
ersten Spitzenwert in der Mitte der Standphase und einem zweiten Peak wihrend der
Schwungphase, der hiufig dann als die Hauptaktivierung (Streckung des Knies) gese-
hen wird nachgewiesen werden. Beginn und Ende der zweiten Aktivierungsphase ist in
diesen Fillen in Klammern wiedergegeben. Dieses Ergebnis fiir den RF fanden u.a.
Mann und Hagy 1980, Simonsen et al. 1985, Mero und Komi 1987, Onopuu und Winter
1989, Annaswamy et al. 1995, Jonhagen et al. 1996 und Swanson und Caldwell 2000,
wihrend Mann et al. 1986 und De Vita 1994 nur eine Phase am Ende der Schwung-

phase bis zur ersten Hélfte der Standphase identifizieren konnten, Novacheck 1998 be-
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schreibt die einzige Aktivierungsphase in der Mitte der Schwungphase. Guidetti et al.
1994 konnten den Peak in der Schwungphase bei 54 % ihrer Probanden ausmachen.
Yang und Winter (1985) fanden heraus, dass der zweite Peak mit abnehmender Schritt-

frequenz verschwand.

Autor Jahr | Vin TA | TA PL | PL GA | GA SOL | SOL
km/h on | off on | off on off on off
Eigene 2004 | 12 -50 | 25 20 | 30 -10 | 30 -5 30
(-5
De Vita 1994 | 13,8 -50 | 25 n.u. -15 | 20 n.u.
Guidetti 1996 | 15 55 1 20 n.u. -15 | 22 n.u.
Mann 1980 | 19 -60 | 20 n.u. -15 | 25 n.u.
Andersson® | 1997 | 10,8 n.u. n.u. n.u. n.u.
14,4 n.u. n.u. n.u. n.u.
Jonhagen | 1996 |sprint| | -60 | 25 n.u. -15 | 40 n.u.
Swanson 2000 | 16,2 -55 n.u. -18 | 25 -7 21
Autor Jahr | Vin Q Q RF | RF HAM | HAM G G
km/h on | off on off on off
on | off
Eigene 2004 | 12 525 -5 25 -25 28 -15 | 23
(30
De Vita 1994 | 13,8 -15 | 20 25 | 30 -25 30 n.u.
Guidetti 1996 | 15 -10 | 20 -8 15 -25 25 n.u.
Mann 1980 | 19 -12 | 15 -10 15 -15 25 n.u.
(42) | (62)
Andersson® | 1997 | 10,8 n.u. -2 22 n.u. n.u.
(46) | (64)
14,4 n.u. 0 20 n.u. n.u.
(42) | (68)
Jonhagen | 1996 |sprint n.u. 0 25 -25 40 -25 | 30
(40) | (80)
Swanson 2000 | 16,2 -11 | 20 -8 15 -26 28 -18 | 17

Tab. 8: Vergleich der On-Off-Muster (Beginn und Ende der Aktivierung) der Mm. tibialis anterior
(TA), peroneus longus (PL), gastrognemius medialis oder lateralis (GA), soleus (SOL), vastus medialis
oder lateralis (=quadriceps, Q), rectus femoris (RF), biceps femoris bzw. semitendinosus (=hamstrings,
HAM) und glutacus maximus (G) verschiedener Studien im Lauf.

( )Werte in Klammern kennzeichnen eine zweite Aktivierung.

°Intramuskuldre Ableitung
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Autor Jahr | Vin TA | TA PL | PL GA | GA SOL | SOL
km/h on | off on | off on | off on off
Eigene 2004 | 5 -40 | 15 -10 | 60 10 65 5 55
Arsenault | 1986 | frei -42 | 13 n.u. n.u. 0 55
Winter 1987 | frei -40 | 20 -10 | 60 -10 | 70 0 60
Mann* 1980 | 5.8 -40 | 10 n.u. 15 50 n.u.
Andersson | 1997 | 54 n.u. n.u. n.u. n.u.
Ounpuue 1989 | frei -40 | 20 n.u. 10 60 10 60
Yang 1985| 5 -38 | 18 n.u. n.u. 4 60
Autor Jahr | Vin Q Q RF | RF HAM | HAM G G
km/h on | off on | off on off
on | off
Eigene 2004 | 5 -10 | 25 -14 | 30 -20 30 -14 | 45
Arsenault | 1986 | frei -12 | 20 -10 | 20 -20 30
Winter 1987 | frei -10 | 28 n.u. -20 30 -10 | 40
-6 10
Mann 1980 | 5,8 -8 15 48) | (70) -6 n.u.
And °©11997| 5,4 n.u - 18 n.u n.u
ndersson , . (48) | (65) A% U
Ounpuue 1989 | frei -6 | 28 -10 | 30 -15 36 -10 | 40
Yang 1985] 5 n.u. -6 | 28 -16. | 28 n.u.
Tab. 9: Vergleich der On-Off-Muster verschiedener Studien im Gang.
*Darstellung in Form von Balkengraphiken
ecxemplarische Abbildung eines Probanden
°Intramuskulédre Ableitung
Autor Jahr | Vin TA | PL TS RF | VM | VL BF G
km/h
Eigene 2004 | 5 0 41 43 7 5 8 -2 4
Ericson . 5 40- 10
1986 | frei (20) n.u. 45 (63) 5 10 5 5
Winter 1987 | frei || 6 | 45 105' 10 [nu |10 || 3 | 6
Arendt-N. | 1991 5 -2 | nu. 41 nu. | n.u 7 -13 0

Tab. 10: Vergleich des Zeitpunks der maximalen Aktivierung der Mm. tibialis anterior (TA), peroneus
longus (PL), gastrognemius medialis, lateralis oder soleus (=triceps surae, TS), vastus medialis (VM),
vastus lateralis (VL), rectus femoris (RF), biceps femoris (BF) und glutacus maximus (G)
verschiedener Studien im Gang.

( YWerte in Klammern kennzeichnen ein zweites Maximum.
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Jonhagen et al. (1996) versuchen diese Tatsache mit unterschiedlicher Elektrodenpositi-
onierung zu erkldren. Dies scheint jedoch nicht der plausibelste Grund zu sein, beson-
ders da von ein und demselben Autor unterschiedliche Ergebnisse berichtet wurden.
Eine andere Ursache konnte die Datenprozessierungen betreffen. In der vorliegenden
Studie konnte der zweite Peak nicht ausgemacht werden, da nur der erste Anstieg im
Zyklus festgelegt wurde. Auch ist die Definition der Schwelle — wann ein Muskel als
»an“ bzw. ,aus“ angesehen wird — von Autor zu Autor unterschiedlich. Geringe Aktivi-

tatsanstiege fallen so eventuell unter die gesetzte ,,On*“-Schwelle und bleiben unerkannt.

Betrachtet man die Standardabweichungen der hier abgeleiteten 10 Muskeln fiir das
Aktivierungsende (Abb. 40 auf S. 79), so fillt auf, dass der RF mit Abstand die hochste
Variabilitit aufweist. Dies unterstiitzt die Vermutung, dass es mindestens bei einem Teil
der Probanden eine zweite Aktivierung geben konnte, die nicht separat erkannt wird.
Die Aktivierung fallt hier am eigentlichen ersten Ende bei diesen Probanden nicht ganz
unter die 10 % On-Off-Schwelle, so dass das Ende erst nach der von den oben
genannten Autoren beschriebene Doppelaktivierung erkannt wird und somit ein
Mittelwert zwischen den beiden realen Aktivierungsenden und eine hohe
Standardabweichung resultieren. Das hohe MalBl an Standardisierung der in der
vorliegenden Untersuchung beschriebenen Auswertung, welches eine grof3e
Interraterobjektivitit gewahrleistet, fiihrt in diesem Fall moglicherweise zu einem
Erkenntnisverlust. Viele Autoren lassen das On-Off-Muster von einer erfahrenen
objektiven Person individuell festlegen. Diese Methode ermdglicht in  dem
beschriebenen Fall vermutlich eine genauere Festlegung von Beginn, Maximum und
Ende der Aktivierung, ist jedoch durch die Bindung an eine Person auch mit
methodischen Schwierigkeiten und einer grofBeren Biasgefahr behaftet. Ein weiteres
Indiz fiir mogliche Doppelaktivierungen ist die verhéltnismédBig lange Ge-
samterregungsdauer von 60 %. Da die Gesamtdauer der Aktivierung nicht nur aus den
Werten fiir Beginn und Ende der Aktivierung berechnet wird, ergeben sich hdhere
Werte, die auf das Vorliegen einer zusétzlichen Aktivierung schlieen lassen. (Fiir den
TA: Beginn bei -10 %, Ende bei +30 %, Gesamtdauer 60 % - also 20 % in einer zweiten

Phase zusétzlich).

Eine dhnliche Situation findet sich auch fiir den Zeitpunkt des Maximums. Aus der Lite-

ratur wird deutlich, dass manche Muskeln (z.B. der TA und der BF) zwar keine ge-
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trennten Aktivititsphasen, dafiir aber eine zwei- oder sogar dreigipflige Kurve mit teil-

weise nur geringen Maximaldifferenzen aufweisen (z.B. Dubo et al. 1976 und Ericson

et al. 1986 im Gang, Guidetti et al. 1996 im Lauf) Nach mehreren Maxima wurde in der

durchgefiihrten Auswertung jedoch nicht gesucht.

Eine Inspektion der
Rohdaten der Probanden
gibt Aufschluss:

In den Abbildungen
wurden die geglitteten
und gleichgerichteten
Kurven von zwei ver-
schiedenen Probanden
vergleichend dargestellt.
Die senkrechten Striche
markieren jeweils die
Touch downs der betrof-
fenen Extremitit (ent-
sprechend einem

Schrittzyklus):

Der Rectus femoris
weist bei Proband A
(oben) einen biphasi-
schen, bei Proband B
(unten) jedoch einen
monophasischen Kur-

venverlauf auf.

Der Tibialis anterior

Trigger

Trigger

Abb. 38: Geglittete, gleichgerichtete EMG-Signale der Mm. tibialis
anterior (TA), rectus femoris (RF), biceps femoris (BF) und
Triggersignal zweier unterschiedlicher Probanden im Lauf bei 12 km/h.

zeigt bei Proband A zwei Gipfel mit vergleichbar hohen Maxima, bei Proband B eine

trizyklischen Verlauf jedoch mit eindeutig erkennbarem Maximum.
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An diesen beiden Beispielen ist das beschriebene methodische Problem gut erkennbar,
versehentlich eine verfriihtes, falsches ,,Off* festzulegen bzw. unterschiedliche Gipfel

als Maxima zu bestimmen.

Eine Optimierung der Auswerteroutine im Sinne des Erkennens mehrerer Aktivierungs-

phasen, erscheint somit fiir weitere Studien erstrebenswert.

Trotz der hohen Variabilitit der Messsetups der verschiedenen dargestellten Studien,
kann insgesamt festgestellt werden, dass die Werte fiir das On-Off-Muster aller Mus-
keln im Lauf sehr konsistent mit den Werten aus der Literatur iibereinstimmen (s. Ta-
bellen 8-10). Die Abweichungen liegen bei hochstens 10 %. Selbst die etwas unter-
schiedlichen Gang- und Laufgeschwindigkeiten scheinen somit keinen allzu grofB3en
Einfluss auf die Koordinationsmuster zu haben. Beim Vergleich von Lauf und Sprint
scheint der Aktivierungsbeginn bei hoheren Geschwindigkeiten etwas frither zu liegen.
Fiir den Peroneus und den Soleus fehlen im Lauf vergleichende Daten. Im Gang unter-
suchten dagegen Winter und Yack den PL und fanden denselben Aktivierungsbeginn.
Ounpuu und Winter untersuchten den SOL und fanden ebenfalls ein &hnliches Muster

(£5 %) wie im Ergebnissteil dargestellt.

Kinematischen Analysen des Abrollvorgangs wurde in der Vergangenheit groBe Be-
deutung beigemessen. Wie bereits in der Einleitung erwihnt, sind kinematische Be-
schreibungen allerdings mit einer Reihe von methodischen Problemen behaftet und
kommen daher bei Detailbetrachtungen durch Messungenauigkeiten héufig an ihre
Grenzen. Dennoch soll versucht werden, die Daten der muskuldren Aktivierung in einen
Bewegungszusammenhang einzuordnen. Verschiedene Arbeiten weisen auf Unter-
schiede der Bewegungskinematik in der Gang- und Laufbewegung hin. Schrittléinge, -
frequenz und -geschwindigkeit nehmen zu, da bei steigender Geschwindigkeit der Kor-
perschwerpunkt durch Verstiarkung der Hiift- und Knieflexion sowie der Dorsalflexion
des Sprunggelenks zunehmend tiefer liegt. Anhand der Abbildungen aus dem Artikel
»Bilomechanics of running®“ (Novcheck 1998), die die Winkel an Hiift-, Knie- und
Sprunggelenk wihrend eines Schrittzyklus im Gang (gepunktete Linie), im Laufen
(durchgezogene Linie) und im Sprint (gestrichelte Linie) zeigen, sollen nun die Kine-

matik in der Sagittalebene und die Koordinationsmuster der Muskulatur verglichen
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werden. Die Abbildungen beginnen immer mit dem Touch down, die vertikalen Linien

bezeichnen den Zeitpunkt des Toe off.

HIP FLEXION/EXTENSION KNEE FLEXION/EXTENSION DORSI/PLANTARFLEXION

Abb. 39 aus Novacheck 1998: Winkel an Hiifte (links) Knie (Mitte) und Sprunggelenk (rechts) wahrend
eines Schrittzyklus im Gehen (gepunktet), im Laufen (durchgezogen) und im Sprint (gestrichelt).

Hiift- und Kniegelenk verhalten sich in Bezug zu ihren Zyklusphasen in Gang und Lauf
dhnlich mit lediglich einem groferen Bewegungsausmall im Laufen. Die Streckung im
Hiiftgelenk beginnt im letzten Drittel der Flugphase und nimmt wéhrend der Standphase
kontinuierlich zu. Die maximale Streckung findet sich dann am Ende der Standphase
kurz vor dem Abheben des Beines vom Boden. Die Aktivitdt der untersuchten Hiift-
strecker Glutacus maximus und Biceps femoris ldsst sich demnach der Kinematik zu-
ordnen. Die genannten Muskeln werden 15 bzw. 25 % vor dem Bodenkontakt und bis
kurz vor dem Toe off - und somit dem Zeitpunkt der maximalen Streckung - aktiviert.
Verantwortlich fiir die maximale Streckung ist dann entsprechend zur Unterschenkel-
streckschlinge hochstwahrscheinlich die Freisetzung der gespeicherten Elastizitatskrifte
(Cavanagh et al. 1971). Zusétzlich muss auch hier die elektromechanische Verzogerung
beriicksichtigt werden, die beispielsweise fiir den Vastus lateralis ca. 90 ms betrigt (Vos
et al. 1991). Fiir die Hiiftstrecker und die Plantarflexoren sind allerdings keine detail-
lierten Daten vorhanden (Vos et al. 1991). Weiterhin kommt den Hiiftstreckern Glu-
taeus maximus und Biceps femoris noch die Aufgabe zu, das Schwungbein zum Ende
der Flugphase exzentrisch abzubremsen und den Aufprall abzufangen. Offensichtlich
konnen sie so elastische Energie speichern und beim Bodenkontakt abgeben. Dies be-
griindet moglicherweise den Zeitpunkt ihrer maximalen Aktivierung um den Touch
down. Simonsen et al. 1985 heben dies als “remarkable ability compared to monoar-
ticular muscles which are in turn restricted to perform concentric and eccentric work

during ground contact” hervor.
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Die Hiiftbeugung beginnt nach Novacheck wihrend des Gangzyklus zum Zeitpunkt des
Toe offs und wird Mitte bis Ende der Flugphase maximal. Der einzige Hiiftbeuger, der
in der vorliegenden Untersuchung gemessen wurde, der RF, zeigt wie oben bereits er-
wihnt keine Aktivierung in der Schwungphase. Zusétzlich zu den diskutierten methodi-
schen Problemen sei noch erwéhnt, dass in einigen Studien vermutet wird, der RF sei
nicht besonders stark an der Hiiftbeugung beteiligt, da diese Funktion eher vom M.

iliopsoas iibernommen werde (Mann und Hagy 1980).

Zur Gewichtsaufnahme des Korpers beim Bodenkontakt wird das Knie zunichst ge-
beugt, um dann wihrend der Vorwirtsbewegung kontinuierlich gestreckt zu werden.
Das Maximum liegt im Lauf am Ende der Bodenkontaktphase, im Gang bereits 15 %
davor. Die Kniebeugung nimmt in der ersten Hilfte der Schwungphase wieder stetig zu,
und erreicht 30 % vor dem néchsten Touch down das Maximum von 60° im Gang und
90° im Lauf (Novacheck). Der Zeitpunkt der maximalen Kniebeugung liegt somit 5 %
nach dem Aktivierungsende von GM und GL, aber deutlich nach dem Ende des BF.
Dieser scheint somit in der Schwungphase nicht aktiv an der Kniebeugung beteiligt zu
sein. Obwohl der mediale Anteil der ischiokruralen Muskulatur (M. semimembranosus
und M. semitendinosus) nicht abgeleitet wurde, kann vermutet werden, dass diese bei-
den Muskeln zusammen mit den beiden Gastrognemii die Kniebeugefunktion in der
Schwungphase iibernehmen. Die Kinematik am Sprunggelenk unterscheidet sich essen-
tiell zwischen der Gang- und der Laufbewegung: Der Bodenkontakt erfolgt in beiden
Féllen normalerweise mit der Ferse (im Lauf nur bei 80 % der Liufer). Im Gang kann
der FuBl aufgrund der Tibiaposition in leichter Plantarflexion aufgesetzt werden und
wird zusétzlich initial plantarflektiert (Novacheck). Im Lauf ist hingegen eine Dorsal-
extension fiir den Riickfubodenkontakt und eine weitere initiale Dorsalextension zur
Gewichtsaufnahme erforderlich. Maximale Dorsalextension findet sich am Ende der
Weight acceptance. Die anschieBende Plantarflexion zur Propulsion ist am stirksten
kurz nach der Bodenkontaktphase. Im Gang findet nach einer initialen Plantarflexion
60 % der Standphase lang eine Dorsalextension statt, erst im letzten Drittel folgt fiir den

Abdruck erneut eine Plantarflexion (Novacheck).

Betrachtet man nun die elektromyographischen Ergebnisse, so wird klar, dass die Plan-
tarflexion am Touch down durch die exzentrische Senkung des FuBles durch den TA

erfolgt und nicht durch aktive Beugung der Gastrognemii, die hier keine Aktivitit zei-
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gen. Das Maximum wihrend des Abdrucks féllt im Gang mit dem Aktivierungsende der
Streckschlinge zusammen, im Lauf liegt es wie oben besprochen 10 % danach. Die Dor-
salextension in der Standphase erfolgt passiv beim Ubertritt des Kdrperschwerpunktes
iber den FuB. ,,TA is initially helping to accelerate the tibia over the fixed foot” (Mann
und Hagy 1980). Was die Gastrognemii betrifft existieren kontroverse Ergebnisse be-
ziiglich der maximalen Aktivierung: Die meisten Studien ergaben im Lauf die hochste
Aktivierung wihrend des Touch down und der Gewichtsiibernahme (Brandell 1973,
Mann und Hagy 1980, Simonsen 1985, Komi et al. 1987 und Winter 1990). Reber et al.
fanden 1993 die Spitzenaktivitit in der Mid stance Phase (nach Winter im Lauf nicht
existent). Sie erkldren dieses Ergebnis folgendermalen: ,,Eccentric fashion to control
the ankle dorsiflexion as the center of gravity passed over the ankle. De Vita findet die
maximale Aktivitit am Ende der Standphase, und Jonhagen et al. konnen beide Maxima

—am Touch down sowie am Toe off - identifizieren.

Zusammenfassend kann gefolgert werden, dass die maximalen Bewegungsausmalle
meist kurz nach dem Aktivierungsende der zugehorigen Muskelgruppen gefunden wer-
den, was nach der Theorie der gespeicherten Elastizitit den Erwartungen entspricht. Die
Ausnahme bildet hier lediglich der BF in seiner Funktion als Kniebeuger, zu der er zu-

mindest wahrend der Schwungphase nicht entscheidend beizutragen scheint.

Wie sieht nun die Variabilitdt der Messwerte bei den untersuchten Probanden, bzw. bei
den 10 Schritten der einzelnen Probanden aus? Vergangene Untersuchungen fanden
eine hohe Reproduzierbarkeit des EMG Musters innerhalb eines Probanden an ver-
schiedenen Messtagen und bei mehreren Wiederholungen (Arsenault et al. 1986 und
Winter und Yack 1987 im Gang, Guidetti 1996 im Lauf, s. auch Material und Metho-
den). Guidetti schreibt: “As already reported for walking gait the intra-individual data
obtained from a given muscle were observed to be extremely stable. This would indicate
that gait might be programmed, if programming is defined as a high repeatability in
neuromuscular output”. Die Frage nach einem individueniibergreifenden ,,Referenz-
muster der elektromyographischen Aktivierung wird von ihnen jedoch kritisch be-
trachtet. Guidetti bestétigt dabei im Laufen die Ergebnisse von Arsenault et al. im Gang,
dass im EMG-Muster einiger Muskeln grof8e Unterschiede zwischen verschiedenen

Probanden zu finden sind. Shiavi et al. (1998) untersuchten Kreuzbandpatienten und
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Gesunde im Gang und kamen zu folgendem Schluss: ,,There exists a typical or ,,nor-

mal® pattern for each muscle which most uninjured and some injured subjects exhibit”.

Die Standardabweichungen als globaler Parameter der Streubreite der erhobenen Mess-
werte liegen in der vorliegenden Untersuchung fiir alle Zeitmessgro3en zwischen 2,5 %
und 18 % der Schrittzyklusdauer (Abb. 40). Als stabilste MessgroB3e konnen dabei das
Maximum und das Ende der Aktivierung angesehen werden. Der Beginn der Aktivie-
rung hat nur im TA und im PL eine sehr hohe Variabilitit und ist sonst ebenfalls eine

sehr stabile Grofe.

8 — T ini ¢ T max
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16 — — 16 — ]

TA PL GL GM S VM RF VL BF G TA PL GL GM S VM RF VL BF G

Abb. 40: Standardabweichungen von Beginn, Maximum, Ende und Gesamtzeit der Aktivierung aller
10 Muskeln in % der Schrittzyklusdauer im Lauf bei 12 km/h im Gymnastikschldppchen.

Insgesamt kann man in diesen 3 MessgroBen - abgesehen von wenigen Ausreillern - von
Standardabweichungen zwischen 2 % und 6 % der Schrittzyklusdauer ausgehen. Bei
der Gesamtdauer der Aktivierung bestdtigte sich in dieser Darstellung die Annahme
einer hohen Divergenz in dieser Untersuchung und damit einer eingeschriankten
Aussagekraft. Diese Messgrof3e sollte demnach mit der verwendeten Auswerteroutine
nur mit Einschrinkungen und nach sorgfiltiger Priifung flir ganz bestimmte

Fragestellungen weiterverwand werden.
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Die Ergebnisse von Winter und Yack, dass weiter proximal gelegene Muskeln eine ho-
here biologische Variabilitdt zeigen als distale, konnen anhand der hier gefundenen Er-

gebnisse fiir ZeitmessgroBen nicht bestétigt werden.

Dennoch lassen sich die sichtbaren Ausreifler einzelner Muskeln in den 3 stabilen
MessgroBen funktionell gut erkldren. Fiir die hohe Variabilitdt des Endes der Aktivie-
rung des Rectus femoris ist vermutlich die Missinterpretation moglicher Doppelaktivie-
rungen bei einigen Probanden verantwortlich. Selbst bei intramuskulédrer Ableitung be-
richten Annaswamy et al. 1999 {iber hohe Schwankungen der Messwerte fiir diesen
Muskel. Der M. biceps femoris hat beziiglich Beginn und Maximum eine eher tiber-
durchschnittlich hohe Schwankungsbreite. Hier konnten ebenso wie beim RF doppel-
gipflige Kurven gezeigt werden (Abb. 38), was die Variabilitdt der Maximazeitpunkte
erkldren konnte, da einmal der erste und einmal der zweite Gipfel als Maximum erkannt
werden. Da der Muskel verschiedene wichtige konzentrische und exzentrische Funktio-
nen (s.0.) libernimmt, ist es wahrscheinlich, dass diese von den einzelnen Probanden
unterschiedlich stark gewichtet und so unterschiedliche Ansteuerungsmuster detektiert
werden. Diese Annahme bestétigen die Ergebnisse von Winter und Yack, die einen
weiteren Muskel der ischiokruralen Gruppe, den medial gelegenen Semitendinosus un-
tersuchten. Sie konnten nachweisen, dass der BF verglichen mit dem Semitendinosus
eine wesentlich hohere Streuung aufwies (CV 42 % zu 62 %). Die Autoren schlieBen
daher auf eine variablere Funktion dieses Muskels. Winter und Yack fanden auch &hnli-
che Phanomene fiir verschiedene Muskelgruppen. Die subjektspezifische Losungsstra-
tegien bestimmter Bewegungsaufgaben erkldren sie mit einem individuellen ,,trade-off
in function® : Ein Beispiel ist der ,,flexible trade-off between [synergistic muscles] hip
extensor and knee extensors during stance: one subject — weight bearing with a domi-
nant hip extensor moment of force, another shows a reverse pattern: high knee extensor

and low hip extensor activity” (Winter 1984, Winter und Yack 1987)

Die ebenfalls grofle Streubreite des Beginns des PL ist mdglicherweise als ein individu-
ell unterschiedlich ausgeprigtes Stabilisierungsbediirfnis zu interpretieren. Probanden
mit einem hohen neuromuskuldren Protektionsmechanismus werden hier die Muskula-
tur frither aktivieren, um die laterale Stabilitdt beim Bodenkontakt besser zu gewéhr-

leisten.
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Die folgenden Abbildungen verdeutlichen anhand der Einzelwerte des Beginns der Ak-
tivierung der 14 Probanden im Lauf exemplarisch an 4 Muskeln die Schwierigkeit der

Festlegung von Grenzwerten.
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Abb. 41: Einzelwerte des Aktivierungsbeginns der 14 gemessenen Probanden fiir die Mm. tibialis
anterior (TA), Peroneus longus (PL), Vastus medialis (VM) und Biceps femoris (BF).

Man erkennt, dass zwar die meisten Messwerte der Probanden in einem Schwankungs-
bereich von 10 % liegen, sich aber dennoch einzelne Probanden finden, die teils erhebli-

che Abweichungen im Vergleich zur Gesamtgruppe aufweisen.

All diese Aspekte fiihren zur eingangs aufgeworfenen Frage nach den Grenzen der De-
finition eines physiologischen EMG-Musters zuriick. Ist das angesprochene vermehrte
Stabilisierungsverhalten einzelner Personen positiv zu interpretieren? Ist eine maximale
neuromuskuldre Stabilisierung anzustreben im Sinne eines korpereigenen propriozepti-
ven Schutzmechanismus, oder mindert die frithere Muskelaktivierung die Leistungsfa-
higkeit und zeugt eher von unzureichenden koordinativen Fahigkeiten? Ist der Einsatz
des BF in allen seinen Funktionen forderlich oder sollte - im Sinne einer optimalen
Leistungsfahigkeit gedacht - nicht eine moglichst zielgerichtete, effiziente und somit
minimale Bewegungsausfiihrung angestrebt werden? Und schlie8lich besteht die Mog-
lichkeit, dass die mit den roten Pfeilen gekennzeichneten Personen aufgrund ihrer

Normabweichungen z.B. wenn sich diese summieren Beschwerden bekommen?
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Die exakten Grenzen der biologischen Variabilitidt konnen auf der Basis der vorliegen-
den Ergebnisse sicherlich nur unzureichend festgelegt werden, wobei offensichtlich ein
zentrales funktionelles Koordinationsmuster iiber eine Gruppe gesunder Probanden in
Grenzen reproduzierbar und beschreibbar ist. Die fiir einen funktionellen Prozess ak-
zeptablen Standardabweichungen der untersuchten Gruppe und die hohe Ubereinstim-
mung der gefundenen Werte mit anderen Studien, sprechen dafiir, in der Zeitdomine
von einem reproduzierbaren EMG-Muster iiber eine gesunde Gesamtgruppe auszuge-
hen. Pedotti (1977) fand eine hierfiir treffende Formulierung des Sachverhalts. Er
kommt zu dem Schluss, dass die Bewegung nach ,,general rules* beschreibbar ist, ,,in-

dividual traits* jedoch beachtet werden miissen.

Bei der kritischen Interpretation der zusétzlich untersuchten Amplituden als MaB fiir das
Ausmal} der Muskelaktivierung muss bedacht werden, dass nicht normalisierte Ampli-
tuden weder zwischen verschiedenen Muskelgruppen eines Probanden, noch zwischen
unterschiedlichen Probanden und nur mit Einschrankungen an verschiedenen Messtagen
vergleichbar sind da sie direkt den aktuellen Ableitbedingungen unterliegen. Diese Tat-
sache wurde schon vor iiber 20 Jahren erkannt. Daher wurde auf unterschiedliche Weise
versucht, die Amplituden verschiedener Probanden untereinander vergleichbar zu ma-
chen. In der Literatur haben sich drei Normalisierungsverfahren durchgesetzt. Am gin-
gigsten ist die Normalisierung auf die Amplitude einer maximal ausgefiihrten muskel-
spezifischen Bewegung (im Gang: Dubo et al. 1976, Lyons et al. 1983, Ericson et al
1986, Onopuu und Winter 1989, Arendt-Nielsen et al 1991; im Lauf/Sprint: Jacobs
1993, De Vita 1994, Jonhagen et al. 1996). Diese ,,maximum voluntary contraction*
(MVC) wird zumeist unter isometrischen Bedingungen apparativ durchgefiihrt und ge-
messen. Dieses Verfahren bietet den Vorteil, dass unter Beriicksichtigung von Ein-
schrankungen parallel zur Elektromyographie die Muskelkraft dynamometrisch erfasst
werden kann (Hof et al. 1987, White und Winter 1993). Das Verfahren ist allerdings
auch mit erheblichen Nachteilen behaftet, die es aus wissenschaftlicher Sicht nachteilig
erscheinen lassen. Die Messwerte, die wihrend der Referenzbewegung erhoben werden,
sind trainingsabhingig und gelenkstellungsabhingig, was eine Standardisierung schwie-
rig macht. AuBlerdem erscheint es physiologisch nicht sinnvoll, die Amplitude eines

Bewegungszyklus auf eine in einer anderen Bewegung ermittelten Maximalkraft zu
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beziehen, insbesondere da die Maximalkraft fiir Gang- und Laufbewegungen keine ent-

scheidende Rolle spielt.

Eine andere Form der Normalisierung, wie sie beispielsweise von Knutsson und
Richards 1979, Andersson et al. 1997 und Guidetti et al. 1997 angewandt wird, setzt die
Amplitude zur maximalen Amplitude innerhalb des Gangzyklus ins Verhéltnis. Diese
Methode erscheint funktionell sinnvoller, ist aber sehr anfillig fiir einmalig auftretende

Storsignale (Marras 1992).

Verschieden Untersuchungen zur Wiederholbarkeit zeigten, dass das Problem aller
Amplitudenanalysen — auch nach Normalisierung — nach wie vor die Reliabilitdt ist.
Winter und Yack untersuchten unnormalisierte und auf die MVC normalisierte Ampli-
tuden und konnten durch den Normalisierungsprozess zwar eine Reduktion der Varia-
bilitdt um die Hélfte verzeichnen, die Variationskoeffizienten der normalisierten Amp-

lituden lagen aber immer noch bei durchschnittlich 48,5 %.

Auch die Validitdt der Aussagen, die mittels Amplitudenanalysen getroffen werden,
muss in Frage gestellt werden. Arsenault et al. finden in allen von ihm nach MVC-
Normalisierung untersuchten Muskeln trotz Normalisierung statistisch hochsignifikante
Unterschiede der Amplituden verschiedener Probanden. Ounpuu und Winter fanden
signifikante interindividuelle Unterschiede bei 9 von 10 Probanden in mindestens 3 der
7 getesteten Muskeln. Guidetti et al. kommen mit der Normalisierung auf die maximale
Amplitude im Lauf zu dhnlichen Ergebnissen. Sie berichten iiber interindividuelle Vari-

ationskoeffizienten zwischen 68 % (VM) und 90 % (GA) je nach Muskel.

Die in der vorliegenden Untersuchung verwendete Normalisierung der mittleren Amp-
litude eines Teils der Bewegung auf die mittlere Amplitude {iber den ganzen Zyklus
erscheint funktionell einleuchtend und messmethodisch stabil und valide. Einschrén-
kend ist allerdings anzumerken, dass ein direkter Vergleich der Amplituden verschiede-
ner Muskeln wéhrend der ganzen Bewegung nicht moglich ist. Aus den nachstehenden
Abbildungen der prozentualen Standardabweichungen ist abzulesen, dass diese in der
Regel zwischen 15 % und 30 % betragen, was mit Sicherheit nicht optimal ist, im Ver-
gleich zu den Variationskoeffizienten der anderen Untersuchungen aber durchaus iiber-

legen erscheint. Die Ergebnisse von Winter und Yack einer hoheren Variabilitdt der
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proximal gelegenen Muskeln, kann fiir die Amplituden wiederum nicht bestétigt wer-

den.
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Abb. 42: prozentuale Standardabweichungen (in % der Messwerte) der normalisierten Amplituden der
Unter- (oben) und Oberschenkelmuskeln (unten) aller 14 Probanden in den 4 Phasen des Gangzyklus.

Aus den Ergebnissen der Untersuchung kann zusammenfassend festgehalten werden,
dass die Amplitudenanalyse in den Phasen des Gangzyklus sehr gut die gefundenen
Ergebnisse der Zeitmessgrofen unterstiitzt. Die Amplitude der muskuldren Aktivierung
ist im Lauf in nahezu allen Muskeln in der Phase der Gewichtsaufnahme am hdchsten
(einzige Ausnahme: TA, der in der Voraktivierung beim Anheben des Fulles die grofite
Aktivierung zeigt). Dies belegt in Ubereinstimmung mit den anderen Unterschenkel-
ergebnissen, dass der muskuldre Stabilisierungs- und Dadmpfungsapparat beim initialen
Bodenkontakt die grofite Arbeit verrichten muss. Die Zeitpunkte der maximalen Akti-
vierung fallen in allen anderen Muskeln in die Phase, die auch die hochste Amplitude

hat.

Im Gang bringt die Amplitudenanalyse einen interessanten Erkenntnisgewinn zu den

Erfahrungen aus der Analyse der Zeitmessgrofen: Die Streckschlinge und der M. pero-
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neus werden in der Weight acceptance am stirksten aktiviert, wiahrend sie den Zeitpunkt
des Maximums in der Push off Phase gezeigt hatten. Das bedeutet, dass im Push off
wohl ein kurzer, sehr kriftiger Abdruck fiir die Propulsion erfolgt, die hdchste Gesamt-
aktivitdt aber direkt nach dem Bodenkontakt auftritt. Genau umgekehrt verhilt es sich
mit der Oberschenkelmuskulatur: diese Muskeln haben alle das maximale Aktivie-
rungsausmal} im Push off, der Zeitpunkt der maximalen Aktivierung dagegen findet
sich kurz vor (BF) oder nach (Q und G) dem Touch down, was bedeutet, dass die Mus-
keln zur Ddmpfung und Stabilisierung nur einige Millisekunden, dafiir aber sehr stark

eingesetzt werden.

Die plantare Druckverteilung kann zusdtzlich wichtige Informationen iiber Verdnderun-
gen im Abrollvorgang und den Effekt therapeutischer Interventionen liefern. Die Ana-
lyse erfolgt hdufig deskriptiv von einem erfahrenen Kliniker. Um zuverldssige Aussa-
gen iiber Verdnderungen treffen zu konnen, sollten auch hier objektive Referenzwerte

ermittelt werden.

Der Einsatz des EMED -Druckverteilungssystems ist seit lingerer Zeit in Wissenschaft
und klinischer Diagnostik gingig, wihrend das Pedar-Inschuh-System erst in den letz-
ten Jahren an Bedeutung gewonnen hat. So fehlen Referenzwerte fiir dieses System und
damit fiir die Lauftbewegung weitgehend. Beim Gehen iiber Druckmessplatten wie dem
Emed-System dagegen, wurden bereits in vorangegangenen Studien solche - von den
Autoren hiufig als ,,Normalwerte* bezeichnete — Referenzwerte verschiedener Mess-
grofen der Druckverteilung bestimmt. Besonders der Spitzendruck wurde ofter als
Messgrofle angegeben. Die im Kapitel 2 erwéhnten Nachteile dieser Messgrof3e sollen
an dieser Stelle unter Beriicksichtigung der gefundenen Ergebnisse kurz reevaluiert
werden: Cornwall und Mc Poil untersuchten 2000 die zeitliche Verteilung des Abroll-
vorgangs innerhalb der hier verwendeten 4 Masken im Gang: 22,4 % der Dauer der
Standphase entfielen dabei auf den RiickfuBBbereich (RF), 13,7 % auf den Mittelfull
(MF), 55,4 % auf den VorfuB3 (VF) und 8,5 % auf die Zehen. Dies entspricht bei der in
der vorliegenden Untersuchung ermittelten Kontaktzeit von 590 ms 132 ms im Riick-
ful}, 81 ms im Mittelfufl, 326 ms im Vorfull und 50 ms im Zehenbereich. Bei einer zeit-
lichen Auflosung der Systeme von 50Hz werden also im RF 7, im MF 4, im VF 16 und
in den Zehen 3 Bilder aufgenommen. Falls sich Cornwalls Daten auf die Laufbewegung

ibertragen lassen, wéren dies im Lauf bei einer Kontaktzeit von 207 ms 2 Bilder im RF,
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1 Bild im MF, 6 Bilder im VF und 1 Bild der Zehen. Die Zuordnung der Druckwerte zu
sowohl einer bestimmten raumlichen Lokalisation, als auch zu einem Zeitintervall ist im
Lauf also recht gut moglich, bezogen auf den Gang muss aber nach wie vor bedacht
werden, dass die etwa 16 Bilder im Vorfull beziiglich der genauen Lokalisation eine
Fehlerquelle darstellen. Es wére wiinschenswert, in Zukunft eine praktikable Methode
zu finden, die speziell fiir den VorfuBBbereich zusétzlich zur Gesamtdarstellung weitere
zeitliche und rdumliche Unterareale zur Darstellung bringt ohne die funktionale Be-

trachtung zu verlieren.

Da wie erwéhnt nicht viele Studien Referenzwerte flir das Pedar-System angeben, ist
der folgende Vergleich der Messwerte an den Ergebnissen beim Gehen tiber die Platte
orientiert. Alle 3 gefundenen, vergleichbaren Studien verwendeten allerdings nicht die-
selbe Regioneneinteilung und die gleichen Geschwindigkeiten wie hier, so dass die Ta-
belle nur als Anhaltspunkt der generellen Plausibilitidt der Messwerte dienen kann. Der
Vergleich mit Shorten et al., die ebenfalls bei standardisierten Geschwindigkeiten unter-
suchten, zeigt, dass der Einfluss der Geschwindigkeit auf den Spitzendruck auf der
Emed Platte hoch ist. Daraus kann gefolgert werden, dass die Vergleichbarkeit der an-

deren Studien, die eine freie Geschwindigkeit wihlten fragwiirdig ist.

Autor Jahr | Vin | Sys- PP RF PP MF PP VF PP Zehen
km/h| tem

Eigene 2004 | 5 SF 41,749,3 8,843.5 49,1£22.3 | | 27,6116,6

Shorten 1989 | 3,6 | SF 36,7£11,5 | | 13,649,4 | | 63,5+£21,1

Shorten 1989 | 5,4 | SF 51,7¢15,8 | | 11,0£5,8 | | 73,7422,6

Mc Poil 1999 | frei | SF 51,7179

Bryant 2000 | frei | SF 35,0+7.8 7,325

Eigene 2004| 5 | PD 27,2443 16,9+5,2 33,248,8 28,9£10,2

Kernozek | 1996 | 4,8 | PD 17,1

Tab. 11: Vergleich der Werte der Messgrofe Peak pressure verschiedener Studien im Gang.

Autor Jahr | Vin | Sys- MP RF MP MF MP VF MP Zehen
km/h| tem

Eigene 2004 | 5 SF 17,3£2,9 3,4+1,2 13,841,9 6,5+2,2

Bryant 2000 | frei | SF 16,7+2.4 3,9+42.5

Eigene 2004 | 5 | PD 12,1423 4,7£1,1 10,9433 9,1£3.8

Tab. 12: Vergleich der Werte der MessgroBe Maximum mean pressure verschiedener Studien im Gang.
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Dass die hochsten Drucke im Riick- und Vorfullbereich gefunden werden, stimmt mit
der Literatur iiberein. Shorten et al. fanden Spitzenwerte unter dem Vorfull analog zu
den hier vorliegenden Ergebnissen. Bryant et al. berichten die hchsten Werte des mitt-
leren Druckes unter dem Riickfull, den 2. und 3. Metatarsale und der GroB3zehe. Sie
bestdtigten zudem die oben geduBlerte Annahme der stabilsten Werte im Riickfull im
Gang. Fiir das funktionelle Verstdndnis des Gangbildes bedeutet dies, dass die Riickful3-
region trotz hochster Drucke die geringste Variabilitét zeigt. Dies wird vermutlich durch
die oben dargelegte hohe muskulédre Stabilisation wahrend des Touch downs gewihr-

leistet.

Bryant et al. machten auBlerdem die gleiche Feststellung was den Vergleich zwischen
dem mittlerem und dem Spitzendruck angeht. Sie berichten: ,,Values for mean pressure
followed trends similar to those of peak pressure. Mean pressures were understandably
lower and tended to show less variation [...] than did peak pressures. Bei genauerem
Hinsehen waren hierbei aber auch die prozentualen Werte der 2 Messgroflen vergleich-
bar. Fiir die Praktikabilitét in zukiinftigen Studien bedeutet dies, dass die Beschrankung

auf eine der beiden Messgrofien vertretbar erscheint.

Die Betrachtung des funktionellen Abrollvorgangs als gesamte Bewegung ist neu. Fiir
die geometrische Messgrofle G und die zeitliche Messgrofle Vmed existieren aullerhalb
unserer Arbeitgruppe bis jetzt keine Referenzwerte. Eine gute Reliabilitidt der Parameter
konnte jedoch gezeigt werden (fiir G: Béurle et al. 1999 und 2001: r=0,90 Test-Retest-
Variabilitat 8+7 %, Baur et al. 2001: r=0,92 Test-Retest-Variabilitdt 11.9+8.7 %; fiir
Vmed: Béurle et al. 2001: r=0,97 Test-Retest-Variabilitdt 14 %).

Der gefundene Wert fiir G kann somit als Referenzwert dienen. Die Laufgeschwindig-
keit scheint dabei keinen Einfluss auf den ortlichen Verlauf der Abrollbewegung zu

haben. G unterscheidet sich nicht zwischen Gang und Lauf.

Die Medialisierung nach dem lateralen Aufsetzen des Fulles in der Gewichtsaufnahme-
phase (Vmed WA) erfolgt im Lauf — auch proportional zur Laufgeschwindigkeit — al-
lerdings schneller als im Gang. Dies konnte ein Hinweis auf eine hohere Sehnenbelas-
tung der Achillessehne in der Laufbewegung und eine Assoziation mit entsprechenden

Beschwerden sein.
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Die Kontaktzeiten von im Gang 57 %, im Lauf 30 % der Standphase liegen etwas unter
den in der Literatur genannten Werten. Novacheck fand 39 % im Lauf, Mann und Hagy
31 % bei 19 km/h, de Vita 32,6 % . Im Gang werden 62 % (Mann und Hagy), 60-62 %
(Yang und Winter), 58-63 % (Winter) und 61,7 % (De Vita) berichtet. Fiir dieses Pha-
nomen gibt es offensichtlich 2 Erklédrungsansdtze. Es kdnnte einerseits durch eine unter-
schiedliche Detektion des Bodenkontaktes messmethodisch begriindet sein. Wahrend in
den meisten Studien entweder am Schuh befestigte Schalter verwendet werden oder die
Kontaktphase aus der parallelen Videoanalyse kalkuliert wurde, scheint die plantare
Druckverteilung fiir die Ermittelung der Kontaktzeit exaktere Werte zu liefern. Zwi-
schen dem Auftreffen des erste Teils des Schuhs auf dem Boden und der Belastung der
Sohle gibt es dabei vermutlich eine geringe Latenz. Die andere Moglichkeit ist, dass es
beim Vergleich der hier verwendeten Barfusskondition als Referenz und dem Laufen in
Schuhen Unterschiede im Sinne einer verlingerten Kontaktzeit gibt. Die Kontaktzeit
konnte durch das ,,zusétzliche Material*“ oder einen etwas anderen Bewegungsablauf
verlangert sein. Greift man auf die Ergebnisse des Kapitels Schuheinfluss vor so wird
dies deutlich. Im Schuh lieBen sich ldngere Kontaktzeiten von 61,3 % im Gang im

Schuh und 33,7 % im Lauf im Schuh nachweisen.

Der Zusammenhang zwischen steigender Geschwindigkeit und steigendem Druck
konnte bereits von anderen Autoren gezeigt werden: Shorten et al. fanden dieses Ergeb-
nis fiir den Riickful}, den Vorfull und die Zehen - wie bereits aus den Wertetabellen 11
und 12 ersichtlich war. Sie fanden ebenfalls die eine Ausnahme einer geringen Ab-
nahme des Drucks im Mittelfull. Simpson et al. 1993 berichten {iber steigende Spitzen-
drucke im RiickfuB und Kernozek et al. im RF und den Zehen: Bei Erhéhung der Ge-
schwindigkeit von 3,2 km/h auf 4,8 km/h stieg der peak pressure in ihrer Untersuchung
von 15,1 auf 17,1 N/ecm*

Funktionell bedeutsam ist dabei insbesondere, dass wéahrend unter allen anderen Regio-
nen des FuBles die Drucke im Lauf steigen sie unter dem Mittelful} sinken. Dies bestétigt
somit das in der Praxis hdufig beobachtete Phinomen einer Verdnderung der Fu3form
zwischen statischen und dynamischen Testungen. So haben Patienten mit einem stati-
schen Senkfull in der Dynamik héufig ein normal ausgebildetes Fulligewdlbe oder gar
eine HohlfuBtendenz. Diagnostische Maflnahmen bei FuBfehlstellungen sollten dem-

nach in der Praxis mdglichst auch im Bewegungsablauf erfolgen und nicht nur im Stand
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wie es mit dem Podometer oder so genannten Trittschaumabdriicken immer noch gin-
gig ist.
4.2. Einflussfaktoren auf den Abrollvorgang der unteren Extremitit

Seit nunmehr 100 Jahren werden Laufbénder regelméBig in Wissenschaft und Praxis
eingesetzt. Die Mdglichkeit, hoch standardisierte und reliable Bedingungen zu schaften,
wird flir wissenschaftliche Untersuchungen, aber auch in Trainings- und Rehabilita-

tionsprozessen geschitzt.

Untersuchungen auf dem Laufband unterstiitzen in der téglichen Klinikroutine Diagno-
sestellung und Festlegung der Behandlungsstrategie: Die Kliarung kardiovaskulérer,
pneumologischer und metabolischer Fragestellungen, die Evaluation und Rehabilitation
neurologischer Stérungen sowie Analysen eines verletzten Laufers sind einige Beispiele
fiir den sinnvollen Einsatz der Laufbandanalyse in der Klinik (Brunner et al. 1983, Hei-
dinger et al. 1987, Cavanagh et al. 1993, Fowler et al. 1993, Hughes et al. 1993, Stolze
et al. 1997, Sutherland 1997, Dingwell et al. 1999, Field-Fote 2001, Hesse 2001, Hesse
et al 2001, Miller et al. 2002, Riebe et al. 2001, Savage et al. 2001, Ulrich et al. 2001,
Pohl et al. 2002, Sullivan et al. 2002, Suteerawattananon et al. 2002).

Lange Zeit diente das Laufband jedoch in erster Linie der Untersuchung wissenschaft-
licher Fragestellungen. So wurden eine Vielzahl biomechanischer Studien iiber die
Gang- und Laufmechanik unter standardisierten Bedingungen auf dem Laufband durch-
geflihrt. Die Grundannahme fiir die meisten dieser Einsatzgebiete ist dabei die Transfe-
rierbarkeit der Ergebnisse auf das normale Gehen und Laufen auf dem Boden. Ver-
schiedene biomechanische Artikel beschiftigten sich mit der Validierung dieser Uber-
tragbarkeit der Ergebnisse. Aufgrund theoretischer Uberlegungen wurde zunéchst ange-
nommen, dass keine fundamentalen mechanischen Unterschiede zwischen dem Laufen
auf dem Laufband und im Feld bestehen sollten, gesetzt den Fall, das Laufband ist in
der Lage, eine konstante Geschwindigkeit zu produzieren und keine Unebenheiten auf-
zuweisen (Van Ingen Schenau 1980, Nelson et al. 1972). Dennoch kam eine Vielzahl
von Studien zu dem Schluss, dass signifikante Unterschiede in Biomechanik und Meta-
bolismus zwischen den beiden Testsituationen bestehen (Nelson et al. 1972, Frishberg
1983, Pearce et al. 1983, Reinisch et al. 1991, Wank et al. 1998). Allerdings beschéf-

tigten sich diese Studien wiederum in erster Linie mit den Unterschieden in Kinematik
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(Gelenkwinkel) und globalen biomechanischen Messgroflen wie Schrittlinge, -frequenz
und -variabilitit, sowie einige wenige mit der Kinetik (Bodenreaktionskrafte und plan-

tare Druckverteilung). Innerhalb der Studien differieren die Ergebnisse erheblich:

Unterschiede in Gelenkwinkeln konnten Strathy et al. 1983 und Vogt et al. 2002 zeigen,
wihrend Matsas et al. 2002 nach sechsminiitiger Gewohnung eine hoch reliable Knieki-
nematik auf dem Laufband fanden. Auch Lemke et al. 1995 fanden keine statistisch
signifikanten Unterschiede in RiickfuBbewegungen unter den verschiedenen Testsituati-

onen.

Was Schrittzykluscharakteristika anbetrifft, berichten Strathy et al. und Vogt et al. eben-
falls von unterschiedlichen Ergebnissen auf Lauftband und Gangsteg, ebenso Greig et al.
1993 und Stolze et al. 1997. Matsas et al. hingegen fanden auch hier nach Gewdhnung

keine Differenzen mehr.

In Druck- und Kraftuntersuchungen differieren die Ergebnisse ebenfalls: White et al.
finden insgesamt dhnliche Bodenreaktionskriafte auf Lautband und Walkway, obwohl
sie kleine, statistisch signifikante Unterschied in der Krafthohe wéhrend der mittleren
und spéten Standphase messen konnten. Van Gheluwe et al. 1994 wiesen Unterschiede

in nahezu allen ihren mittels Elektrodynogramm erhobenen Messgroflen nach.

Zuséatzlich konnten Dingwell et al. ihre 1999 aufgestellte Hypothese, dass das Gehen
auf dem Laufband eine deutlich geringere Variabilitit des Gangbildes aufweist als das
Gehen auf dem Boden, 2001 experimentell belegen. Sie zeigten Verdnderungen in Vari-
abilitdt und lokaler Stabilitdt und folgerten daraus, dass Laufbiander irrefiihrende oder
falsche Ergebnisse produzieren konnen.

Zusammenfassend kann gefolgert werden, dass die bisherigen Untersuchungen sehr auf
das isolierte mechanische Korrelat der Verdnderungen beim Gehen auf dem Laufband
fixiert waren. Die neuromuskuldren Verdnderungen mittels der Elektromyographie
wurden dagegen nahezu nicht untersucht — mit Ausnahme der Studie von Wank et al. im
Lauf. Diese fanden auf dem Laufband eine lingere und stirkere Aktivierung des M.
biceps femoris in der Standphase und zu Beginn der Schwungphase. Gleiches galt fiir
den M. rectus femoris wihrend der Hiiftbeugung wobei die Amplitude des M. vastus
lateralis in der Kontaktphase abnahm. Sie bezeichnen diese Verdnderungen jedoch

selbst als ,,gering und unsystematisch®.
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Im hier untersuchten Ansatz wurden simultan neuromuskulidre und mechanische Para-
meter in Form von Anderungen in der elektromyographischen Aktivierung und der
plantaren Druckverteilung erfasst. Die Musculi TA, PL und die gesamte Oberschenkel-
muskulatur beginnen die Aktivierung frither auf dem Laufband. Aulerdem werden die
Knie- und Hiiftstrecker in der Voraktivierung stirker aktiviert. Zu Beginn des Boden-
kontaktes finden sich auf dem Laufband geringere Drucke unter der Ferse in Kombina-
tion mit einer hoheren Muskelaktivierung der gesamten Unterschenkelmuskulatur und

einem fritheren Zeitpunkt der maximalen Aktivierung von VL, BF und G.

Abgesehen von rein mechanischen Griinden, auf die spéter noch kurz eingegangen wer-
den soll, konnen eine Vielzahl externer Einflussfaktoren in unterschiedlichen Anteilen
zu diesen Verdnderungen beitragen, die sich im Rahmen dieser Untersuchung sicher
nicht abschlieBend differenzieren lassen. Eine Anpassung des Laufverhaltens auf dem
Laufband konnte neben der durch den mobilen Untergrund verdnderten Aufprallsitua-
tion des FuBles zum Beispiel durch verdnderte visuelle, vestibuldre und sensorische
Reize hervorgerufen werden sowie durch psychomotorische Einfliisse auf das Bewe-
gungsmuster (Angst etc.) oder durch eine wirkliche Modulation eines zentralen Mus-
ters. Einige konkrete Beispiele seien hier genannt: Es kdnnen kleine, aber spiirbare Un-
terschiede in der Bodenbeschaffenheit, der Bandgeschwindigkeit, sowie in der rdumli-
chen Wahrnehmung existieren. Buchner et al. konnten in diesem Zusammenhang 1994
zeigen, dass sich die Geschwindigkeit des Laufbands beim Aufprall kurzfristig verlang-
samt. Aullerdem stellt die aufgezwungene konstante Geschwindigkeit moglicherweise
bereits einen Reiz dar. Prokop et al. konnten 1997 durch die Darbietung variierter opti-
scher Reize eine unwillkiirliche Veridnderung des Laufmusters ihrer Probanden hervor-
rufen. Die Vermutung, dass der visuelle Eindruck einen Einfluss auf die Bewegungs-
kontrolle haben konnte, duBlerten bereits Van Ingen Schenau 1980, Arsenault 1986 und
andere. Im Labor sollten diese Einfliisse minimiert sein. Es ist jedoch gut vorstellbar,
dass auch bereits die Fixation der Messplatte bzw. des ganzen Steges im Boden einen
Unterschied hervorruft. Im Vergleich dazu fiihlen sich die Probanden auf dem Laufband
eventuell durch die Stangen, die das Laufband seitlich begrenzen, in ihrem Bewegungs-
spielraum eingeschrankt oder sind durch visuelle Ablenkung in ihrer Konzentration be-

eintrichtigt.
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Die zunéchst paradox erscheinende Reduktion des Druckes im Riickful in Verbindung
mit hoherer Muskelaktivitdt ist moglicherweise Ausdruck einiger dieser Einfliisse. Nigg
et al. (1995) konnten beim Laufen auf dem Band einen flacheren FuBaufsatz nachwei-
sen und begriinden dies mit einem auf diese Weise erhohten Stabilitatsgefiihl des Lau-
fers, der dadurch zustande kommt, dass der Laufer so weniger Zeit bendtigt, um den
vollen Bodenkontakt des Fules zu erreichen. Stolze et al. fanden eine grofere Schritt-
breite sowie ein mehr nach auflen rotiertes Aufsetzen des FuBles. All diese Verdnderun-
gen gehen in eine dhnliche Richtung: die Druckreduktion unter dem Riickfuf3 ist Aus-
druck eines vorsichtigeren FuBaufsatzes, der durch eine groBere Aktivierung des
muskuliren Didmpfungs- und Stabilisierungsapparat gewihrleistet werden kann. Uber-
haupt zeigten sich wihrend der gesamten Bewegung sowohl eine geringere rdumliche
Schwankung der Ganglinie um die FuBlidngsachse als auch im Ausmal} reduzierte
Druckschwankungen wéhrend des Abrollens auf dem Laufband. Die Streckschlinge
scheint also durch eine hohere Aktivitit die Abrollbewegung zu kontrollieren, und so-

mit den Druck unter der Ful3sohle nahezu konstant zu halten.

Einige mechanische Uberlegungen sollen erginzend zur Erklirung der Ergebnisse bei-
tragen. Die gefundene Verldngerung der Voraktivierung verschiedener Muskeln konnte
mit einer Zyklusphasenverschiebung zusammenhingen. Auch Stolze et al. und Wank et
al. fanden kiirzere Kontaktzeiten auf dem Laufband. Die voraktivierten Muskeln (alle
auller der Streckschlinge) wiirden dann im Rahmen der konsekutiv langeren Schwung-
phase frither benotigt als auf dem Laufsteg bei ldngerer Kontaktzeit. Das ebenfalls frii-
here Maximum und das héhere Ausmal} der Muskelaktivierung sprechen jedoch fiir eine
stirkere Beanspruchung der Muskulatur im Sinne der oben erlduterten besseren Vorbe-
reitung auf den Aufprall auf wackeligem, mobilen Untergrund und die groferen Stabili-
sierungsaufgaben beim Bodenkontakt. Reinisch et al. beschreiben fiir die Laufbewe-
gung, dass das Knie auf dem Laufband gestreckter aufgesetzt wird und eine um 13 %
hohere Streckgeschwindigkeit aufweist, und folgern, dass die Adaptation an das Lauf-
band hauptsichlich im Kniegelenk stattfindet. In der Phase der Bodenkontaktvorberei-
tung unterstiitzen die vorliegenden Ergebnisse diese These, da hier vor allem die Ober-
schenkelmuskulatur — die ja iiberwiegend fiir die Kniemechanik verantwortlich ist -

Verianderungen zeigt, und ihr somit wohl ein groBerer Anteil zuzuschreiben ist.
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Die Reduktion der Aktivierung des M. TA in der Mid stance Phase konnte als Folge
der Bandbewegung interpretiert werden, die ein passives Mitnehmen des Fulles bewirkt
und so dem TA die Aufgabe abnimmt, den Korperschwerpunkt iiber den Ful3 zu verla-
gern. Falls der Befund von Nigg et al. des flacheren Aufsatzes des Fules auf den Gang
tibertragbar ist, kime hinzu, dass die exzentrische Funktion des TA beim Absenken der

FuBspitze dann in geringerem Ausmal erforderlich wére.

Die Ergebnisse des Abrollverhaltens bei 5° Steigung und 5° Gefille zeigen auflerdem,
dass sich das Bewegungsmuster bei nicht ebenem Untergrund an die verdnderten Be-
dingungen adaptiert. Dies wurde teilweise deutlich in einer verdnderten neuromuskula-
ren Steuerung, und nahezu immer in verdndertem Output in Form von unterschiedlichen

Druckwerten an der Fuf3sohle.

Beim bergauf Gehen findet sich ein fritherer Beginn der Aktivierung, ein fritherer Zeit-
punkt der maximalen Aktivierung und eine ldngere Gesamtdauer des M. tibialis anterior
im Vergleich zum Gehen auf der Ebene oder bergab. Das Anheben der FuB3spitze, das in
ansteigendem Geldnde mit hoher Wahrscheinlichkeit friiher und ausgeprégter erfolgt,
konnte erkldren, dass das aktive Anheben der FuBlspitze - mit Hilfe des TA - eingesetzt
wird, um ein iiber den Boden ,,schleifen” der Zehen zu vermeiden. Die lingere Gesamt-
dauer der Aktivierung stimmt mit den Ergebnisse von Tokuhiro et al. 1985 (die nur
diese MessgroBBe untersuchten) iiberein. Sie fanden bergauf eine langere Aktivierung

des TA und des Glutaeus maximus.

Die Muskeln der Streckschlinge zeigen kein verdndertes Aktivierungsmuster bergauf.
Hierbei kénnte angenommen werden, dass die Uberwindung der Steigung durch das
Abdriicken des Vorfulles zu einem veridnderten Koordinationsmuster der Plantarflexo-
ren fithrt. Eine vermutete Mehrarbeit scheint aber nicht mit einer ldngeren Aktivierung
verbunden zu sein. Auch Tokuhiro et al. fanden keine Unterschiede in der Gesamterre-
gungsdauer des M. gastrognemius. Zu diskutieren wére dann, ob in Realitit keine
Mehrarbeit mit der Streckmuskulatur des Unterschenkels bergauf verrichtet werden
muss, oder ob sich diese Mehrarbeit in einer verstirkten Aktivierung widerspiegelt. Die
wiirde bedeuten, dass sich diese in der Amplitude mehr als in den Zeitmessgroflen dar-
stellen lieBe. Vorstellbar wire aber auch, dass auf dem Laufband die aktive Streckung

im Sprunggelenk dadurch erleichtert wird, dass sich das Band bewegt und den FuB3 so
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passiv mit nach hinten zieht. Die Ergebnisse der Amplitudenauswertung und der
Druckverteilung geben dariiber Aufschluss. Auf dem Laufband scheint in der Mitte der
Standphase fiir die Plantarflexion eine stirkere Aktivierung der Streckmuskulatur von
Noten zu sein (Amplitude in der Mid stance hoher). Das mechanische Korrelat spiegelt
sich am Druck unter der FuBBsohle wieder: dieser ist unter dem Vorfu3 erhoht. Der letzte
Abdruck im Zehenbereich in der Push off Phase scheint jedoch vom Laufband unter-
stiitzt zu werden: man findet weder erh6hte Druckwerte unter den Zehen, noch eine ho-

here EMG-Amplitude in dieser Phase.

In der Amplitudenauswertung zeigt sich, dass die Amplitude in der Steigung in der 1.
Phase ab dem Bodenkontakt (Weight acceptance) in allen Muskeln abnimmt. Dies
konnte als Hinweis auf eine verminderte Bodenreaktionskraftbelastung beim Auftreffen
und eine konsekutive Reduktion des erforderlichen MaBles der muskuldren Ddmpfungs-
und Stabilisierungsaufgaben verstanden werden. Die kiirzere Gesamtzeit des Sprung-
gelenksstabilisators Peroneus unterstiitzt diese Hypothese. Ein verminderter Spitzen-
druck in der plantaren Druckverteilung unter dem Riickfull konnte jedoch nicht nach-
gewiesen werden. Grampp et al. untersuchten 2000 die Druckverteilung bei je zwei ver-
schiedenen Neigungen und fanden analog zu den geschilderten Ergebnissen bei einer
Steigung von 8,5 % keine Verdnderung des Peak pressure im Riickful3, bei 15 % Stei-
gung wurde der Druck aber um 6 % reduziert. Ein neuromuskuldrer Diskussionsansatz
hierfiir konnte sein, dass das Belastungsausmall des Riickfules — wahrgenommen als
afferenter Input des sensomotorischen Systems — nicht als storend empfunden und die
muskuldre Aktivitdt reduziert ist, um den Impact und damit das Feedback konstant zu
halten. Bei steileren Anstiegen wird moglicherweise das Korpergewicht so weit nach
vorn verlagert, dass der Auftrittspunkt der Fulsohle weiter Richtung MittelfuB liegt und
der RiickfuBBdruck damit erniedrigt ist.

In der Mid stance ist die Amplitude des M. Peroneus und der Streckschlinge erhoht,
wobei der Druck im VorfuBlbereich um 16 % ansteigt. Grampp erkldrt: “Increased plan-
tar loading may be due to greater normal forces required to raise one’s body weight

during walking on positive gradients”.

Beziiglich der Stride time und der Kontaktzeit konnten keine Unterschiede in der Stei-

gung nachgewiesen werden. Wall und Charteris 1981 beschreiben damit {ibereinstim-
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mend, dass die Phasen des Gangzyklus durch 10 oder 20 % Steigung nicht beeinflusst
werden. Finley und Cady (1970) fanden ebenfalls keine Effekte aut Gangparameter von
1,25 bis 3,25° Steigung.

Im Lauf finden sich interessanterweise keine Unterschiede im Koordinationsmuster in
der Steigung. Swanson und Caldwell untersuchten 2000 die EMG Muster bei 16,2 km/h
(Sprint) und 30 % Steigung. Im Gastrocnemius fanden sie analog zu der vorgestellten
Studie identische Muster bergauf und auf der Ebene. Fiir den TA berichten sie jedoch
iiber einen spiteren Beginn bergauf und begriinden dies mit einer Zunahme der
Schwungphase. Diese Zunahme ist bei 12 km/h jedoch offensichtlich noch nicht so
deutlich ausgepriagt und so scheint diese Verdnderung doch eher eine Folge der hoheren

Geschwindigkeit und des groBeren Neigungswinkels zu sein.

Roy et al. maflen 1991 intramuskuldr das EMG des TA und des Gastrognemius bei
Ratten und stellten keine verdnderte Aktivierungsstirke beim bergauf laufen fest. Auch
bei den kinematischen Untersuchungen gibt es Studien, die keine verédnderte Biomecha-

nik beim bergauf Laufen zeigen konnten (Klein et al. 1997).

In der plantaren Druckverteilung ist — anders als im Gang — die erwartete Reduktion des
Drucks im Riick- und Mittelful bereits bei 5° Steigung zu erkennen. Dieses Ergebnis
erhielten auch Milani und Hennig mit Einzelsensoren. Das Korpergewicht scheint also

im Lauf stirker nach vorn verlagert zu werden.

Bergab konnten deutlich erhohte Drucke unter der Ferse beim Auftreffen des Fulles
nachgewiesen werden. Dieses Ergebnis — analog zu Milani und Hennig - unterstiitzt die
Annahme der Vergroflerung extern einwirkender Krifte im Gefille. Auch die friihere
und hohere Muskelaktivierung des Sprunggelenksstabilisators und der beim Touch
down exzentrisch belasteten Plantarflexoren im Bergablaufen in der Interpretation als

,Vorbereitung® auf hohere Impactkrifte sprechen hierfiir.

In kinematischen Studien konnten weitere Unterschiede des Laufstils auf der Ebene und
bergab nachgewiesen werden: Einige Autoren weisen darauf hin, dass das Knie beim
Fersenaufsatz im Gefille gestreckter ist als beim ebenen Laufen. Nach dem Aufsatz
wird aber das Bewegungsausmal}, d.h. die Flexion groBer, was die Autoren als Zu-
nahme der ,,range of cushioning flexion* bezeichnen. Hierdurch werden moglicherweise

die biologischen Dampfungseigenschaften optimiert (Eston et al. 1995, Buczek und
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Cavanagh 1990, Mizrahi et al. 2001). Mizrahi et al. (2000) fanden eine verstirkte Fort-
leitung des Aufprallkréifte von der Tibia zum Sacrum und begriinden dies ebenfalls mit
der exzentrischen Belastung. Auch die Kraftabsorption des Sprunggelenks nimmt zu,
wohingegen die Beugungsgeschwindigkeit und das Extensionsmoment an Knie- und

Sprunggelenk unverindert bleiben.

Das muskuldre Koordinationsmuster der Unterschenkelmuskulatur bei variierenden
Neigungen war bislang weniger Gegenstand wissenschaftlicher Untersuchungen. Einige
Autoren, die die Aktivitit der Oberschenkelmuskulatur untersuchten, interpretieren je-
doch eine von ihnen gemessene hohere Aktivitdt mit der hoheren Belastung der Mus-
keln beim Bergablaufen (Dick und Cavanagh 1987, Swanson und Caldwell 2000, Miz-
rahi et al. 2000 und 2001).

Winter bezeichnet das Aufsetzten des Fulles als “one of the key subtasks of gait®. Das
frithere ,,Anschalten* der Muskulatur scheint somit nétig zu sein, um ein konstantes

Aufsetzen des Fulles zu gewéhrleisten.

Im Lauf konnten in den vorgestellten Ergebnissen (Kap. 3.3.1) keine wesentlichen Ver-
anderungen der Hohe der muskuldren Aktivierung gefunden werden. Dafiir erscheinen
zwei Erklarungen plausibel. Aus vergangenen Studien ist bekannt, dass exzentrische
Belastungen mit einer Zunahme der Kraft, jedoch nicht mit einer Zunahme der musku-
liren Aktivierung einhergehen. Die Kraftzunahme erfolgt durch die Freisetzung der bei
der Dehnung des Muskels gespeicherten Elastizitétskréfte (s. auch Kap. 4.1). Die zweite
Erkliarung resultiert aus der Tatsache, dass beziiglich der Oberschenkelmuskulatur {iber
eine Zunahme der elektromyographischen Aktivitit berichtet wird. Man kénnte daher
annehmen, das sich die meisten Verdnderungen der muskuldren Aktivitdt an der Ober-
schenkelmuskulatur abspielen, wihrend die Unterschenkelmuskulatur eher koordinative
Feinabstimmungsaufgaben {ibernimmt, um den Aufsatz des Fulles konstant zu halten.
Weiter konnte man demnach schlieen, dass in der Lautbewegung die Oberschenkel-
muskulatur eine grofere Rolle in der Kompensation der Beanspruchung des Bergablau-
fens spielt. Die zitierten biomechanischen Studien unterstiitzen diese Hypothese, da
wesentlich weniger kinematische Verdanderungen am Sprunggelenk im Vergleich zum
Kniegelenk gefunden wurden. So bleibt beispielsweise das Ausmall der Dorsalflexion

konstant.
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Der hohe Druck im Zehenbereich scheint zundchst den Erwartungen zu widersprechen.
Da dieses Phianomen jedoch nur im Lauf und nur im Gymnastikschldppchen erkennbar
ist, ist es am ehesten einem ,,nach vorn rutschen* des FuBBes im Schldppchen bei hoherer
Geschwindigkeit und einem geringerem Halt des Schuhs zuzuschreiben. Denkbar wére
auch, dass sich die Zehen - zur Erhdhung der Stabilitit in die Sohle zu krallen versu-
chen. Die unverdnderte Muskelaktivitdt spricht allerdings eher gegen diesen Kompen-

sationsmechanismus.

Im Gang waren beim Bergablaufen im Wesentlichen dhnliche Verénderungen zu erken-
nen wie im Lauf. Ein fritherer Beginn des PL und der Streckschlinge diirfte sich wohl
ebenfalls im Sinne erhdhter Anforderungen an Fersenaufsatzkontrolle und Dampfungs-
funktion erkldren. Interessant ist, dass im Gang auch eine Erhdhung der Aktivierung das
TA und des PL in der Phase der Gewichtsaufnahme nachweisbar ist. Es scheint also
moglicherweise im Gang bei der langsameren Geschwindigkeit eine vermehrte aktive
Stabilisierung erforderlich zu sein. Die Gesamtdauer der Aktivierung der Streckschlinge
ist sowohl im Vergleich zum Lauf als auch im Vergleich zum ebenen Gehen deutlich
verlangert. Der TA zeigt keine Verdnderung. Diese Ergebnisse stimmen mit Tokuhiro et
al. 1985 iiberein, die eine verldngerte Aktivitit fiir den Gastrognemius und den Rectus
femoris, nicht jedoch fiir den TA zeigen konnten. Dies spricht dafiir, dass im Gang die
aktive Propulsion der Plantarflexoren beibehalten wird, wahrend im Lauf die Muskeln
zur Stabilisierung zwar frither innerviert sind, dafiir aber auch kiirzer bendtigt werden
und die Propulsion eher passiv durch Gewichtsverlagerung nach vorn und die wirken-

den Gravitationskréfte erfolgt.

Fasst man die Ergebnisse zusammen, kann festgehalten werden, dass die Messungen der
muskuldren Aktivierung in Kombination mit der plantaren Druckverteilung ein hdchst
wertvolles Werkzeug zum Verstindnis der Verdnderungen des Bewegungsablaufes bei

verschiedenen Neigungen darstellen.
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4.3. Einfluss des Tragens von Schuhen und der Adaptation an das Barfussgehen

auf den Abrollvorgang der unteren Extremitiit

Derzeit wird von der Sportartikelindustrie eine Vielzahl unterschiedlicher Sportschuhe
angeboten. Diese Schuhe bieten Schutz, Komfort und Stabilitét, jedoch moglicherweise
mit dem Nachteil, dass sie in den individuellen Bewegungsablauf eingreifen und so

moglicherweise zu Beschwerden flihren konnen.

In den vergangenen Jahren wurde dem Schuh ein grofer Einfluss auf das Bewegungs-
muster und auf Verletzungen beigemessen. Frederick schrieb 1986: “Many effects are
the indirect result of shoe-induced adjustment of movement, i.e. a particular shoe
characteristic elicits a kinematic adaptation which in turn has secondary consequences

on kinetics and on injury and performance.”

Es ist somit von essentieller Bedeutung, dass Schuhtests nicht nur in den Laboratorien
der Schuhfirmen mit Hilfe statischer Testgerdte durchgefiihrt werden, sondern auch
dynamisch in vivo erfolgen, da Individuen ihren Bewegungsablauf komplex zu modifi-

zieren in der Lage sind und sich so an Veridnderungen der Umgebung adaptieren.

Die Tabelle am Ende des Kapitels (vgl. S. 99f.) vermittelt einen Uberblick iiber die
Messmethoden und Ergebnisse der Forschung der letzten Jahre. Die meisten Artikel
beschiftigen sich dabei mit kinematischen Verdnderungen durch das Tragen von
Schuhwerk oder unterschiedlich konstruierter Schuhe. Elektromyographische Untersu-

chungen zum Thema konnten nicht gefunden werden.

Mehrere Autoren fanden Verdnderungen beim Tragen eines Schuhs im Vergleich zu
barfuss (Frederick 1986, McNair und Marshall 1994, Cole et al. 1995, Jerosch et al.
1995, Nyska et al. 1996, Kerrigan et al. 1998 und 2001, Kersting und Briiggemann
1999, Xu et al. 1999, De Wit et al. 2000, Henning und Milani 2000, Van Schie et al.
2000). Stacoff et al. 2000 setzten intrakorticale Pins in die Tibia und den Calcaneus und
konnten mit dieser Technik zeigen, dass die Kinematik durch das Tragen eines Schuhs,
durch orthopiddische Einlagen und durch Modifikation des Sohlenmaterials verschiede-

ner Schuhe nicht zu beeinflussen war.

Unterschiede zwischen verschiedenen Schuhen wurden in wenigen Studien nachgewie-

sen. Mc Nair und Marshall (1994) erkldren dies damit, dass die Unterschiede zwischen
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den Schuhen nicht grof3 genug sind, um kinematische Unterschiede hervorzurufen. Die

Laufer reagieren somit auf die Schuhe innerhalb einer ,,kinetischen Bandbreite®.

In der vorliegenden Studie konnte gezeigt werden, dass bei gesunden Personen der Ein-
fluss eines Schuhs auf das Bewegungsmuster sowohl aus sensomotorischer als auch aus
funktionell-mechanischer Sicht iiberschitzt wurde. Gesunde Menschen verfiigen tliber
ein sehr variables Adaptationssystem, das zu Anpassung an Verdnderungen und so zu
extrem stabilen Gangmustern fiihrt: Im elektromyographischen Innervations- und Koor-
dinationsmuster konnten auf der Ebene keine statistisch signifikanten Verdnderungen
durch das Tragen eines Schuhs hervorgerufen werden. Auch der Abrollvorgang des Fu-
Bes (repriasentiert durch die MessgroBBen G, V.med WA und T Vmed WA) bleibt
weitgehend stabil. Es zeichnet sich insgesamt eine leichte Reduktion des Bewegungs-
ausmafles durch das Tragen eines Schuhs ab. Der Aktivierungsbeginn der Muskulatur
liegt spdter, und man erkennt eine schwéchere Abweichung der Ganglinie von der Ful3-
lingsachse sowie ein fritheres Auftreten des latero-medialen Ubergangs. Der Druck
iiber den gesamten Abrollvorgang ist barfuss deutlich hoher als im Schuh. Dies alles
konnte ein Hinweis darauf sein, dass ein ,,muskulidres Ddmpfungssystem® barfuss einen
Teil der Funktion des Dampfungselements des Schuhs {ibernimmt, und somit eine stér-
kere Voraktivierung sowie ein grofleres Bewegungsausmall zur Absorption des Auf-
pralls benétigt wird. Der Schuh nimmt durch Ddmpfungs- und Stabilisierungseigen-

schaften daher offensichtlich etwas von diesem ,,Input*™ weg.

Cole et al. (1995) zeigten, dass das Ausmal} und die Rate der Gelenkbelastung wéhrend
der Impact Phase barfuss grofler ist. Mc Nair und Marshall (1994) wiesen mit einem
Accelerometer an der Tibia nach, dass die Spitzenbeschleunigung der Tibia barfuss gro-
Ber ist als im Schuh, wihrend sie sich in unterschiedlichen Schuhen nicht unterscheidet.
De Wit et al. (2000) fanden, dass das Laufen barfuss durch eine signifikant hohere ex-
terne Belastung, eine hohere Beinsteitheit und einen flacheren Aufsatz des Fulles, der in

der Flugphase vorbereitet wird charakterisiert ist.

Dass eine hohe Stiffness zum Zeitpunkt des initialen Bodenkontakt durch eine musku-
lare Voraktivierung vorbereitet wird, ist bereits fiir das normale Gehen und Laufen be-
kannt (vgl. Kap. 4.1.). Es liegt nahe anzunehmen, dass die Muskulatur barfuss noch

etwas frither aktiviert wird, um die von De Wit angesprochene groflere Stiffness zu
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gewihrleisten. Besonders interessant ist hierbei, dass diese Ergebnisse der vorliegenden
Untersuchung im Gefille statistisch signifikant werden. Da die Mehrzahl der Probanden
offenbar nicht an das Bergablaufen gewdhnt ist und dabei hohere Kréfte wirken, stellt es
hohere Anforderungen an Stabilisierung und Dampfung und fiihrt so zu einer noch

stirkeren Aktivierung der ,,muskuldren Ddmpfungsmechanismen‘ im Barfusslaufen.

Es stellt sich nun die Frage, welche praktischen Konsequenzen die gefundenen

Ergebnisse nach sich ziehen konnten.

Aus der Knochenbruchheilung und der Osteoporoseforschung ist bereits bekannt, dass
ein gewisses Mall an Belastung notwendig ist, um Osteoblasten zu stimulieren und
damit die kontinuierlichen Umbauprozesse gesunder Knochen sowie den
Heilungsprozess geschéddigter Knochen zu aktivieren. Es konnte gezeigt werden, dass
bei vermehrter axialer Belastung die Knochendichte zunimmt, was wiederum mit einer
verminderten Frakturneigung einher geht. Kersting und Briiggemann 1999 untersuchten
den Einfluss unterschiedlich hoher Impactkréfte auf kernpintomographisch gemessene
Verdnderungen der Knochendichte des Calcaneus longitudinal iiber 20 Wochen.
Wihrend die akuten biomechanischen Tests keinen Zusammenhang zwischen der Harte
der Zwischensohle und @ufleren oder In-Schuh Impacts ergab, konnten nach den 20
Wochen Verdnderungen der Knochenqualitidt nachweisen. ,,Diese scheinen durch die
Hohe des Impacts bewirkt worden zu sein, und konnen nicht als negativ charakterisiert

werden®, erkléren sie.

Fiir den Schuhbau bedeutet dies, dass die Bedeutung eines hohen Mafes an Dampfung
in den letzten Jahren iiberschitzt wurde, und ein Mittelweg zwischen einem - besonders
fiir Komfort - bendtigten Mafl an Dampfung und dem Erhalt des Impacts gefunden
werden sollte. Auch die Muskulatur und die FuB3sohle bendtigen addquate Stimuli, um
die Reaktionen tiber propriozeptive Riickkoppelungsmechanismen zu schulen. Robbins
und Waked schreiben 1998: ,,A sense of foot position in humans is precise when

barefoot, but is distorted by athletic footwear*

Schuhwerk sollte also auf der Barfussbewegung aufgebaut sein. Es sollte geniigend
Impact erlauben und die Sensibilitdt der FuBlsohle erhalten oder sogar stimulieren, um

so die neuromuskulare Kontrolle verbessern.
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Autor

Jahr

Unterschiede

Keine Unterschiede

1. Biomechanische Untersuchungen

Frederick

1986

—>shoe-induced adjustment of
movement

—>cushioning system has been
shown to alter
electromyographic patterns

McNair

1994

—>s greater peak acceleration and
time to peak acceleration in the
bf condition

(method: accelerometer)

—>no ss differences in peak
acceleration and time to peak
acceleration during running in
shoes

Cole

1995

—>magnitude and rate of joint
loading during impact phase
greater in bf

—>no ss differences in the
magnitude and rate of joint loading
or changing midsole hardness

Jerosch

1995

—reduction of maximal
intracompartimental pressure in
a special shoe compared to
,;normal‘ shoes

Kerrigan

1998

—Increased force in the
patellofemoral joint and a greater
compressive force on the medial
compartment of the knee during
walking in high heels than bf.

Kersting

1999

—>biomechanical testing revealed
no relationship between midsole
hardness and external or in-shoe
impacts

De Wit

2000

—>barefoot running is
characterized by a significantly
larger external loading rate than
shod condition. The flatter foot
placement at touch down is
prepared in free flight, implying
an actively induced adaptation
strategy.

—higher leg stiffness for bf
condition

Stacoff

2000a

—>differences in bone movements
between bf and shod running small
and unsystematic.
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Stacoff 2000b —>shoe sole modifications did not
change tibiocalcaneal rotations
substantially

Kerrigan 2001 | >Walking with wide-heeled and

narrow-heeled shoes increased
peak knee varus torque by 26 %
and 22 %, respectively
[compared to walking barefoot]

2. Druckverteilungsuntersuchungen

Nyska

1996

—high-heeled shoes increased
the load in the forefoot and
relieved it on the hindfoot
—especially at the medial side of
the forefoot

Xu

1999

—>s relationship between the
shape of the shoe’s heel and the
distribution of plantar pressure
—>with Thomas heel, the
switching time when the larger
pressure under the lateral part
shifted to the medial part was
delayed during stance phase

Hennig

2000

—>substantial differences can be
found in the peak pressure and
relative load patterns due to
different shoe constructions
—>PPM can be employed to
identify changes of footwear
with use.

Van Schie

2000

—>peak pressures were reduced
at most forefoot locations by
rocker shoes but increased in the
midfoot and heel

Tab. 13: Ergebnisse vorausgegangener Studien beziiglich messbarer Schuhunterschiede
bf = barefoot
PPM = plantar pressure measurement

Legende:

ss = statistical significant
s = significant
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Die Abrollbewegung des Fulles stellt also ein individuelles Charakteristikum dar, das
durch externe Faktoren wie Schuhwerk, Untergrund oder Training unerschiedlich stark
beeinflussbar ist (DeWit et al. 2000, Van Woensel und Cavanagh 1992, Frederick
1986). Wie bereits erwdhnt wird diese Adaptation an unterschiedliche Interventionen
hiufig mit der Entstehung laufspezifischer Beschwerden assoziiert (Fredericson 1996).
Verschiedene Hinweise deuten in diesem Zusammenhang darauf hin, dass die
Barfussbewegung als Referenzgrofle einer natiirlichen, funktionellen Abrollbewegung
angesehen werden kann, die sowohl der Entstehung von Beschwerden vorbeugt als auch
zum Heilungsprozess beitragen kann: In der klinischen Praxis zeigt sich, dass Patienten
ohne Schuh oder nach entsprechendem barfiissigen Training eine Reduktion der
Beschwerdesymptomatik ~ beschreiben. In  verschiedenen  wissenschaftlichen
Untersuchungen wird vermutet, dass Barfusslaufen zu einer geringeren Fuf3deformitits-
und Verletzungsrate im Vergleich zu Laufbelastungen in Schuhen fiihrt (Hoffmann
1905, Engle und Morton 1931, James 1939, Sim-Fook und Hodgson 1958, Robbins et
al. 1989, Robbins et al. 1993, Waked et al. 1997). Weiterhin ist bekannt, dass fiir Kinder
das Barfusslaufen auf Naturboden die beste Vorraussetzung fiir die gesunde
Entwicklung des KinderfuBBes darstellt (Staheli 1991, Rao und Joseph 1992) und
dariiber hinaus als Priavention fiir Verletzungen gesehen werden kann (Baker und Bell
1991). Zudem kann durch orthopéddische Schuheinlagen, basierend auf der plantaren
Druckverteilung und der Barfussabrollbewegung, vielfach eine Schmerzminderung
erreicht werden. Als mdgliche Begriindung dieses Barfusskonzeptes wird der Fuss in
seiner Funktion als ,sensorisches Organ“ angefiihrt (Cavanagh 1999), dessen
sensomotorischer Input an einer Verbesserung der neuromuskuldren Kontrolle beteiligt

ist (Robbins et al. 1993, Zehr et al. 1997).

Erste Ergebnisse wissenschaftlicher Untersuchungen an Patienten zeigten auBerdem,
dass sich der Aktivierungsbeginn  barfuss laufender = Probanden  mit
Achillessehnenbeschwerden an das Muster gesunder Personen angleicht, wiahrend sich
im Schuh ein statistisch signifikant spéterer Aktivierungsbeginn abzeichnet (Mayer,
2001b). Dies kann als weiterer Hinweis dafiir gewertet werden, dass Schuhwerk
moglicherweise die Ansprache sensomotorisch wirksamer Mechanismen reduziert und
dass das Barfusslaufen viel eher dem natiirlichen, nicht zu Beschwerden fithrenden

Gangmuster entspricht.
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Sowohl in vielen wissenschaftlichen Untersuchungen, die sich mit der unteren
Extremitit beschéftigen, als auch in der tdglichen klinischen Routine wird daher das
Laufen barfuss als Referenzbewegung zu Grunde gelegt, um die physiologische
Entwicklung zu analysieren, pathologische Gegebenheiten abzugrenzen und die
Bewegung mit Interventionen wie Orthesen, Schuhen, Verbdnden etc. zu vergleichen
(z.B. White et al. 2002, Romkes und Brunner 2002, Russo und Chipcase 2001, Kellis
2001, Ogon 2001, Oeffinger et al. 1999 u.v.a.). Die dynamische Barfussbewegung als
Referenz der Einlagenanpassung heranzuziehen, ist heute als unabdingbar anzusehen

(Brunner et al. 1983, Heidinger et al. 1987, Hughes e al. 1993).

Untersucht wurde allerdings zuvor nicht, ob das individuelle Barfussmuster trotz der
heutigen nahezu dauernd Schuhe tragenden Zivilisation tatsdchlich gespeichert und
somit unmittelbar abrufbereit ist, oder ob nicht vielmehr ein an das Tragen von Schuhen
adaptiertes Laufmuster generiert wurde, das erst nach einiger Zeit wieder abgerufen

werden kann.

Die Ergebnisse zeigten, dass in den fiinf Adaptationstagen weder im Gehen bei 5 km/h
noch im Laufen bei 12 km/h eine Verdnderung des Barfussmusters erfolgte. In keiner
der analysierten EMG-Messgroflen (d.h. weder in der Zeitdomine noch im Ausmal} der
Aktivierung) konnten dabei Unterschiede festgestellt werden, ebenso wenig wie anhand
der plantaren Druckverteilung. Dies galt auch fiir alle untersuchten Konditionen wie

dem Bergauf- und Bergablaufen und den unterschiedlichen Untergriinden.

Eine Adaptationsphase an das Barfusslaufen scheint im Gegensatz zu hiufigen
geduBerten Annahmen also keinen Einfluss zu haben. Das unmittelbar nach dem
Entfernen des Schuhwerk gemessene, individuelle Barfussmuster kann demnach als ein
gespeichertes, tatsdchliches Muster angesehen werden. Somit ist von validen
Messungen direkt nach dem Ausziehen eines Schuhs auszugehen. Fiir
wissenschaftliche, diagnostische und therapeutische  Analysen kann die
Barfussbewegung direkt nach dem Ausziehen der Schuhe auch weiterhin als

Referenzbewegung herangezogen werden.

Weitere mogliche Erklarungen fiir die dargestellten Ergebnisse diirfen allerdings nicht
ganz auller Acht gelassen werden: Es muss kritisch diskutiert werden, ob eine

Adaptationszeit von 5 Tagen als ausreichend angesehen werden kann. Aus der Literatur
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sind keine Angaben iiber die erforderliche Lénge einer Adaptationsphase bekannt, um
eventuell messbare Effekte hervorzurufen. Robbins et al. (1993) berichten bezogen auf
die Widerstandsfahigkeit der FuBBsohle gegeniiber den Belastungen des Barfusslaufens
iiber Anekdoten von Barfussldufern, dass — eine halbe Stunde tégliches Barfusslaufen
vorausgesetzt - 3 bis 4 Wochen fiir die Adaptation bendtigt wiirden. Vermutlich ist hier
aber was die Adaptation an das Barfussgehen betrifft eher von einer unmittelbaren

Adaptation — vergleichbar mit der Hell-Dunkel-Adaptation des Auges - auszugehen.

Ein weiterer interessanter Einflussfaktor ist die individuelle Sensibilitdt auf &uBere
Veranderungen. Im Sinne von Adaptiereren und Non-Adaptierern weill man
beispielsweise aus Trainings- und Therapiestudien, dass Individuen unterschiedlich
schnell und in einem unterschiedlichen AusmaBl externe Situationswechsel
kompensieren (Schaff 1996). Es muss also bedacht werden, dass die 8§ Probanden

moglicherweise kein reprasentatives Spektrum von Adaptierern repriasentiert.

Ein groBeres Probandengut, das auch Patienten umfasst, und eventuell eine langere
Adaptationsphase bleibt folglich in weiteren, zukiinftigen Untersuchungen zu

iberpriifen.
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5. Zusammenfassung

Mit der Zunahme der Laufbegeisterung in der Bevolkerung, war in der Vergangenheit
auch ein Anstieg der Zahl laufspezifischer Beschwerden zu verzeichnen. Dies weckte in
den letzten 20 Jahren das Interesse an der Erforschung individueller Unterschiede in
Laufstil und Verletzungsdisposition. Weder epidemiologische noch kinematische
Studien konnten aber bisher zufriedenstellende Ergebnisse beziiglich der Atiologie
solcher Beschwerden finden. Dem mechanischen Ansatz der mehr oder weniger
isolierten Betrachtung einzelner Bewegungsaspekte - beispielsweise definierter
Gelenkwinkel — und deren Beeinflussung durch mechanisch wirkende Stiitzen,
Dampfungsmaterialien etc. trat in zunehmendem Maf3e der Versuch einer funktionellen
Betrachtung der komplexen Bewegung entgegen. Die Beriicksichtigung der
Individualitit menschlicher Bewegungen und deren Steuerung durch {ibergeordnete
Zentren stellen nun vielmehr das biologisch-funktionelle Verstindnis des

Bewegungsablaufes in den Mittelpunkt.

So war das Ziel der vorliegenden Arbeit, anhand neuromuskuldrer und biomechanischer
Bewegungsanalysen zu einem komplexeren Bewegungsverstindnis beizutragen und in
einem weiteren Schritt Adaptationsprozesse des Systems auf variierende externe Stimuli
zu untersuchen. Die menschliche Gang- und Laufbewegung wurde auf der Ebene, bei
5 % Gefille und 5 % Steigung, sowie beim Tragen unterschiedlicher Schuhe analysiert.
Zusétzlich wurde der Einfluss des Laufbandes untersucht, indem das Gangbild auf dem

Laufband mit dem auf einem Gangsteg verglichen wurde.

Die Barfusssituation als Grundlage dieser Analysen heranzuziehen, liegt in vielerlei
Hinsicht nahe: Das Barfussgehen gilt nicht nur als Basis einer natiirlichen, funktionellen
Entwicklung, sondern hat sich auch aus praventiver und rehabilitativer Sicht bewihrt.
Die propriozeptiven Fiahigkeiten des FufBles sind in dieser Situation am wenigsten
beeintrachtigt  und  ermodglichen  einen  reibungslosen  sensomotorischen
Feedbackmechanismus, der schnell und wirkungsvoll auf wechselnden Bedingungen zu

reagieren in der Lage ist.

In einem zweiten Untersuchungsabschnitt wurde versucht, die Validitit dieser Referenz
direkt nach dem Entfernen des Schuhwerks zu iiberpriifen. Es sollte gezeigt werden,

dass das zentral gespeicherte Barfussmuster trotz jahrelanger Gewdhnung an
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Schuhwerk unmittelbar abrufbereit ist und nicht erst durch eine Adaptationsphase

generiert werden muss.

Bei 15 beschwerdefreien Probanden wurden bei 5 wund 12km/h die
elektromyographische Aktivitét (bipolares Oberflichen-EMG, 10 Muskeln der unteren
Extremitdt) und die plantare Druckverteilung (Druckmessplatte und In-Schuh-
Druckmesssystem) registriert. Als Messgroflen dienten der Beginn, das Maximum und
das Ende der Aktivierung und die normalisierten Amplituden in einzelnen Phasen des
Gangzyklus sowie der Verlauf der Ganglinie zur FuBllingsachse (Messgroflie G) und
dessen Geschwindigkeit, Kontaktzeit, Schrittzyklusldnge und der regionale Druck in 4

FuBarealen (0=0.05). Es wurden keine Drop-outs verzeichnet.

Die Ergebnisse zeigen, dass die verwendeten Methoden in der Lage sind zwischen den
verschiedenen Belastungsarten zu differenzieren. So kompensieren die Probanden die
Instabilitit auf dem Laufband mit einem frilheren Beginn der Aktivierung der
Oberschenkelmuskulatur und des M. peroneus longus und einem groferen Ausmal} der
Aktivierung in verschiedenen Phasen des Gangzyklus. Die Amplitude auf dem
Laufband war im Vergleich zur Situation auf dem Steg fiir die meisten
Oberschenkelmuskeln in der Phase der Voraktivierung und fiir die Plantarflexoren des
Unterschenkels in der gesamten Standphase erhoht. Beziiglich der plantaren
Druckverteilung zeigte sich das groflere Stabilisierungsbediirfnis durch ein geringeres
medio-laterales Bewegungsausmal3 und einen gleichmifBigeren Spitzendruck wihrend

des Abrollvorgangs.

Auch bei Verdnderungen der Neigung passen sich die Individuen den wvariierten
Situationen an. Bergab fanden sich in Gang und Lauf in Erwartung groBerer
Aufprallkrifte und groBeren Stabilisierungsanforderungen wieder eine friihere
Aktivierung und eine frithere maximale Aktivierung des M. peroneus longus und der
Streckschlinge des Unterschenkels. Der Druck im RiickfuB ist erwartungsgemal erhoht
und im Gang fiihrt dies zu einer hoheren Amplitude des M. tibialis anterior und des M.
peroneus longus in der ersten Phase des Bodenkontakts. Bergauf kehren sich die
Verhiltnisse nahezu um. Dies wird besonders beim Gehen deutlich. Der Fu3 muss
vermehrt angehoben werden, der M. tibialis anterior wird also friiher, die Streckschlinge

spater aktiviert. Der Druck unter dem Riickfull ist niedriger und die Amplitude des
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Peroneus longus und der Plantarflexoren in der Gewichtsaufnahmephase entsprechend
geringer. Die Probanden sind demnach in der Lage, durch gezielte Modifikation des

Bewegungsablaufs an die verdnderte Situation zu adaptieren.

Beim Vergleich des Abrollvorgangs barfuss und in einem Schuh zeigten sich nur
wenige statistisch signifikante Unterschiede. Auf der Ebene konnte ein hoherer Druck
unter der FuBlsohle beim Barfussgehen nachgewiesen werden. Die Tendenzen in den
anderen MessgroBBen gehen jedoch in die gleiche Richtung, so dass sie ebenfalls
relevant erscheinen. Geringere Schwankungen der Ganglinie um die FuBBldngsachse und
eine spitere Muskelaktivierung des Sprunggelenksstabilisators und der Streckschlinge
lassen vermuten, dass der Schuh einen dimpfenden Einfluss auf das Bewegungsmuster
hat. In der extremeren Situation des Bergablaufens werden einige dieser Ergebnisse
statistisch signifikant. Insgesamt spricht dies dafiir, dass die Individuen durch
neuromuskuldre Anpassungsvorgidnge versuchen, das sensomotorische Feedback

aufrechtzuerhalten.

Besonders interessant ist in diesem Zusammenhang, dass in den flinf Adaptationstagen
weder im Gehen noch im Laufen eine Verdnderung des Barfussmusters erfolgte. Eine
Adaptationsphase an das Barfusslaufen scheint im Gegensatz zu hiufig geduBerten
Annahmen also keinen Einfluss zu haben. Das unmittelbar nach dem Entfernen des
Schuhwerks gemessene, individuelle Barfussmuster kann daher als ein gespeichertes,
tatsdchliches Muster angesehen werden. Die Barfussbewegung direkt nach dem
Ausziehen der Schuhe darf somit als valide gelten und kann auch weiterhin in
wissenschaftlichen, diagnostischen und therapeutischen Analysen als

Referenzbewegung herangezogen werden.
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Erasmusstipendium an der Université de Montpellier
Medizinstudium an der Eberhard-Karls-Universitéit Tiibingen
Zweiter Abschnitt der Arztlichen Priifung

Praktisches Jahr am Universitédtsklinikum Freiburg

Dritter Abschnitt der Arztlichen Priifung

Wissenschaftliche Hilfskraft am Institut fiir Sportmedizin der
Eberhard-Karls-Universitit Tiibingen

Wissenschaftliche Hilfskraft am Institut fiir Rehabilitative und

Praventive Sportmedizin, Albert-Ludwigs-Universitit Freiburg

Famulaturen und Praktisches Jahr

03/00 - 04/00
02/01 - 04/01
08/01 - 09/01
04/03 - 03/04

Sportmedizin (Universititsklinikum Tiibingen)

Orthopédie (Université de Montpellier, Frankreich)

Pédiatrie (Praxis Drs. Fritz, Weingarten)

Innere Medizin, Chirurgie, Wahlfach Orthopédie (Universitits-
klinikum Freiburg)
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