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In dieser Arbeit wurde aus Gründen der flüssigeren Lesbarkeit das generische Maskulin 

angewendet. Es wird ausdrücklich darauf hingewiesen, dass anderweitige Geschlech-

teridentitäten ausdrücklich eingeschlossen sind, vorausgesetzt die Aussage erfordert 
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1 Zusammenfassung 

1.1 Zusammenfassung  

 

Hintergrund: 

Die demografische Entwicklung in Deutschland zeichnet sich durch eine Alterung der Gesell-

schaft aus und wird bis zum Jahr 2050 voraussichtlich um etwa 16 Prozent (%) schrumpfen 

(BUNDESAMT, 2015). Dementsprechend wird ein Anstieg der mindestens 65-Jährigen um 

38% sowie der oberhalb 80-Jährigen um 156% prognostiziert (PETERS et al., 2010). Die Al-

terung von Menschen verringert deren physiologische Gleichgewichtsfähigkeit, führt zu 

Gangstörungen und erhöht somit das Sturzrisiko (EWAN et al., 2019). In diesem Zusammen-

hang ist die Analyse von Gangmustern mithilfe von Sensorschuheinlagen möglich (Baropedo-

graphie), um das Verhalten und die Aktivitäten von Menschen im täglichen Leben und von 

Patienten während der Rehabilitationsphase zu untersuchen. Trotz der Popularität der Baro-

pedographie sind die charakteristischen Auswirkungen anthropometrischer und anderer indi-

vidueller Parameter auf die Bodenreaktionskräfte des Gangzyklus bisher nicht bekannt. Ziel 

dieser Arbeit war es daher, den Zusammenhang Beziehungsweise (bzw.) die Auswirkung von 

Alter, Körpergewicht, Körpergröße, Handgriffkraftkraft, und der Steigung und Neigung eine 

Gangebene auf die Bodenreaktionskräfte bzw. den plantaren Druckverlauf während des phy-

siologischen Gangzyklus zu evaluieren.  

 

Methoden: 

Die Daten der vorliegenden Arbeit zur Belastungs- und Ganganalyse wurden im Sinne einer 

prospektiven-Interventionsstudie in einem Querschnittdesign erhoben. Gangdaten (n= 40)  

und anthropometrische Daten (Alter, Körpergröße, Körpergewicht, Body-Mass-Index [BMI]) 

sowie die maximale Handgriffkraft; n= 37) wurden von ganggesunden Probanden, welche 

Hilfsmittelfrei gehen konnten, erhoben. Die Gangdaten wurden mittels kalibrierter Sensor-

schuheinlage über 16 Drucksensoren pro Sohle und mit einer Aufzeichnungsfrequenz von 100 

Hertz (Hz) erhoben. Die Teilnehmer gingen hierzu auf einem Laufband mit 4 km/h jeweils eine 

Minute lang in den folgenden Steigungen: -20, -15, -10, -5, 0, 5, 10, 15 und 20 %. Die entstan-

denen Rohdaten wurden für die weitere Datenverarbeitung mit einem eigens entwickelten Al-

gorithmus zur Stufenerkennung auf Basis der typischen M-förmigen Gangzykluskurve mit 9 

verschiedenen, etablierten Parametern vgl. (LARSEN et al., 2008) verarbeitet und zusammen 

mit den anthropometrischen Daten der Probanden geprüft, formatiert und interpoliert. Die Da-

ten wurden mithilfe linearer Regression und Korrelationsanalysen statistisch ausgewertet. 
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Ergebnisse: 

Das mittlere Alter der Probanden betrug 43,65 ± 17,59 Jahre. Die mittlere Körpergröße der 

Probanden lag bei 173,70 ± 11,22 cm, das Körpergewicht lag im Mittel bei 79,81 ± 27,85 kg. 

Die maximale Handgriffkraft am dominanten Arm betrug im Mittel 35,41 ± 12,46 kg und die 

Probanden hatten einen BMI von 22,78 ± 7,04 kg/m2.  

Das Alter zeigte eine negative Korrelation mit der initialen Steigung der Gangzykluskurve (loa-

ding slope). Die Körpergröße korrelierte mit der Kraft zwischen dem Beginn der Belastungs-

phase und einem der Maxima-Punkte in der Gangzykluskurve (Fmeanload) und dem loading 

slope. Das Körpergewicht und der BMI korrelierten mit allen analysierten Parametern, mit Aus-

nahme des loading slope.  

Die Handgriffkraft korrelierte mit Veränderungen in der zweiten Hälfte der Standphase und 

hatte keinen Einfluss auf die erste Hälfte der Standphase, was wahrscheinlich auf einen stär-

keren Abstoß während des Gangzyklus zurückzuführen ist. Allerdings können nur bis zu 46 % 

der Variabilität durch Alter, Körpergewicht, Größe, BMI und Handgriffkraft erklärt werden. Es 

müssen also weitere Faktoren die Gangzykluskurve beeinflussen, als die in der vorliegenden 

Arbeit analysierten Parameter. 

Zusätzlich wurden durch die Steigung und Neigung der Gangebene signifikante Veränderun-

gen für die Belastungskräfte während der initialen Steigung und des Gefälles am Ende der 

Gangzykluskurve (loading und unloading slope) (je p <0,001) festgestellt. 

 

Schlussfolgerungen: 

In der vorliegenden Studie wurde nachgewiesen, dass Alter, Körpergröße, Körpergewicht, BMI 

und die Handgriffkraft die Gangzykluskurve auf charakteristische Weise beeinflussen, jedoch 

nur 46 Prozent der Variabilität eines Gangzyklus erklären. Es konnten zudem charakteristische 

Veränderungen in der plantaren Druckverteilung während der Gangzykluskurve identifiziert 

werden, die das Bergauf- und Bergabgehen erstmals konkret charakterisieren. Hierdurch kön-

nen Veränderungen der Gangzykluskurve systematisch erfasst und individualisiert werden. 

Dies könnte perspektivisch auch für die klinische Anwendung bei Patienten mit verändertem 

Gangbild zum Beispiel (z. B.) nach Verletzungen der unteren Extremität prospektiv genutzt 

werden. Hierzu sollten durch automatisierte Annotation und kontinuierliche Analyse von Gang-

daten künftig verbesserte Rehabilitations- und Feedbacksysteme zur Prävention und Behand-

lung von Patienten entwickelt werden. Eine Kombination aus bekannten Regressionsstatisti-

ken im Kontext der Heuristik gepaart mit Methoden der künstlichen Intelligenz sind hierzu not-

wendig, um das Potenzial dieser vielversprechenden Anwendungen weiter auszuschöpfen. 
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1.2 Abstract 

 

Background: 

The demographic trend in Germany is characterized by an ageing society and is expected to 

shrink by around 16% by 2050 (BUNDESAMT, 2015). Accordingly, an increase of 38% in the 

over-65s and 156% in the over-80s is forecast (PETERS et al., 2010). The ageing of people 

reduces their physiological ability to balance, leads to gait disorders and thus increases the 

risk of falling (EWAN et al., 2019). In this context, the analysis of gait patterns using sensor 

shoe insoles (baropedography) is possible to investigate the behavior and activities of people 

in daily life and of patients during the rehabilitation phase. Despite the popularity of baropedo-

graphy, the characteristic effects of anthropometric and other individual parameters on the 

ground reaction forces of the gait cycle are not yet known. The aim of this study was therefore 

to evaluate the relationship or effect of age, body weight, height, handgrip strength, and the 

slope and inclination of a gait plane on ground reaction forces or plantar pressure progression 

during the physiological gait cycle. 

 

Methods: 

The data of the present study on load and gait analysis were collected in the sense of a pros-

pective intervention study in a cross-sectional design. Gait data (n= 40) and anthropometric 

data (age, height, body weight, BMI) as well as maximum grip strength (n= 37) were collected 

from healthy subjects who were able to walk without assistance. The gait data were collected 

using calibrated sensor insoles with 16 pressure sensors per sole and a recording frequency 

of 100 Hz. The participants walked on a treadmill at 4 km/h for one minute at the following 

inclines: -20, -15, -10, -5, 0, 5, 10, 15 and 20 %. The resulting raw data was processed for 

further data processing using a specially developed algorithm for stance recognition based on 

the typical M-shaped gait cycle curve with 9 different established parameters compared to 

(LARSEN et al., 2008) and checked, formatted and interpolated together with the anthropo-

metric data of the test subjects. The data were statistically analyzed using linear regression 

and correlation analyses. 
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Results: 

The mean age of the test participants was 43.65 ± 17.59 years. The mean height of the parti-

cipants was 173.70 ± 11.22 cm, the mean body weight was 79.81 ± 27.85 kg. The maximum 

grip strength on the dominant arm was on average 35.41 ± 12.46 kg and the subjects had a 

BMI of 22.78 ± 7.04 kg/m².  

Age showed a negative correlation with the initial slope of the gait cycle curve (loading slope). 

Body height correlated with the force between the start of the loading phase and one of the 

maximum points in the gait cycle curve (Fmeanload) and the loading slope. Body weight and 

BMI correlated with all analyzed parameters, with the exception of loading slope.  

Handgrip strength correlated with changes in the second half of the stance phase and had no 

influence on the first half of the stance phase, which is probably due to a stronger push-off 

during the gait cycle. However, only up to 46 % of the variability can be explained by age, body 

weight, height, BMI and handgrip strength. There must therefore be other factors influencing 

the gait cycle curve than the parameters analyzed in this study.  

In addition, the slope and incline of the gait level were found to cause significant changes in 

the loading forces during the initial slope and the slope at the end of the gait cycle curve (loa-

ding and unloading slope) (each p <0.001). 

 

Conclusion: 

The present study demonstrated that age, height, body weight, BMI and handgrip strength 

influence the gait cycle curve in a characteristic way, but explain only 46 % of the variability of 

a gait cycle. In addition, characteristic changes in the plantar pressure distribution during the 

gait cycle curve were identified, which for the first time characterize uphill and downhill walking. 

This allows changes in the gait cycle curve to be systematically recorded and individualized. 

In the future, this could also be used prospectively for clinical application in patients with altered 

gait patterns, for example after lower limb injuries. To this end, automated annotation and 

continuous analysis of gait data should be used to develop improved rehabilitation and feed-

back systems for the prevention and treatment of patients in the future. A combination of known 

regression statistics in the context of heuristics paired with methods of artificial intelligence are 

necessary to further exploit the potential of these promising applications. 
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2 Einleitung 

 

Mehr als 30 Prozent der Weltbevölkerung im Alter ab 65 Jahren stürzen jährlich (BACHNER 

et al., 2009; DURWEN, 2009; RAO, 2005; SHERRINGTON et al., 2019). Dementsprechend 

werden die Häufigkeit von Erkrankungen wie zum Beispiel der Oberschenkelhalsfraktur im 

Jahre 2050 bei angenommener gleichbleibender Erkrankungswahrscheinlichkeiten stark zu-

nehmen (PETERS et al., 2010). Dadurch, dass bis zum Jahr 2050 die Weltbevölkerung zu-

nehmend altert, werden vermehrt Frakturen an Humerus, Hüfte und Handgelenk diagnostiziert 

werden (LOHMANN et al., 2007). 

Erhöhte Kosten, welche durch eine verringerte Produktivität von Menschen mit Knochenbrü-

chen, die länger als die Norm heilen müssen, erhöhen neben dem individuellen Leid auch 

gesellschaftlich die Gesamtkosten von Unfällen mit Frakturen. Deswegen sollte ein besonde-

res Augenmerk auf alle unterstützenden Maßnahmen, welche die Heilungszeit verkürzen, ge-

legt werden. Einen Genesungszustand zu erreichen, welcher eine zügige Wiederaufnahme 

von Arbeit möglich macht, trägt dazu bei, die finanzielle Belastung für den Arbeitgeber und 

Arbeitnehmer zu reduzieren (HAK et al., 2014).  

Vorstudien konnten zeigen, dass es weiterhin erheblich divergierende Protokolle zur Nachbe-

handlung von Frakturen gibt und keine Einigkeit zur progressiven Belastungssteigerung nach 

Frakturbehandlung besteht (SWART et al., 2015). Es ist notwendig, wissenschaftliche Mittel 

bzw. Werkzeuge zu entwickeln, um die optimale postoperative Belastung einer verletzten Ext-

remität prospektiv zu steuern. Es wurde festgestellt, dass die Einhaltung der empfohlenen Be-

lastungsgrenzwerte trotz physikalischem Therapietraining gering war (BRAUN et al., 2017). 

Die Aussagekraft von Empfehlungen, welche nicht ausreichend seitens der Patienten einge-

halten und medizinisch nur eingeschränkt kontrolliert werden können, ermöglichen somit keine 

angemessene Beurteilung der Gewichtsbelastung und ihr Nutzen ist daher in Frage zu stellen 

(BRAUN et al., 2015).  

In diesem Zusammenhang hat sich die Analyse von Druckverteilungen unter den Füßen und 

Gangmustern mithilfe von Sensorschuheinlagen (Pedobarographie) erste interessante Ergeb-

nisse geliefert und als mögliches, neues Instrument zur Kontrolle des Genesungsstand nach 

Operationen von Frakturen der unteren Extremitäten und zur Überwachung von Training und 

dem Gesundheitszustand gezeigt (BRAUN et al., 2015; SUBRAMANIAM et al., 2022b). 

Mithilfe von Sensorschuheinlagen, welche in den letzten Jahren durch stetige Weiterentwick-

lung und durch Verbesserungen der: Haltbarkeit, Benutzerfreundlichkeit, Kalibrierbarkeit, Bat-

teriekapazität und der Datenspeicher, deutlich an Effizienz gewonnen haben und somit deut-

lich attraktiver sind, ist es mittlerweile möglich, größere Stichproben zu realisieren ohne große 
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Fehlerraten zu provozieren (ELSTUB et al., 2022; NORTH et al., 2012; SUBRAMANIAM et al., 

2022b). 

Derzeit ist die Nutzbarkeit von Sensorschuheinlagen aufgrund der Komplexität der Datenana-

lyse und die damit notwendigen Algorithmen und Werkzeugen jedoch noch stark einge-

schränkt (ANDERSON et al., 2022; CHATZAKI et al., 2022). Daher ist es wichtig, Parameter 

des Gangzyklus zu identifizieren, welche eine Auswirkung auf die Standphasenkurve haben 

und analysierbar sind.  

2.1 Gangzyklus und Bodenreaktionskraft 

 

Der Gangzyklus ist definiert als „der Zeitraum welcher zwischen zwei aufeinander folgenden 

initialen Bodenkontakten desselben Fußes liegt“ (NEUMANN, 2006). Der aufrechte Gang des 

Menschen und die damit verbundene Anthropogenese ist ein evolutionärer Prozess. Die Auf-

richtung des Oberkörpers und die damit verbundene Möglichkeit die Hände für diverse andere 

Prozesse nutzen zu können, erforderte ganz neue Anforderungen an die Balance- und Gleich-

gewichtsfähigkeit der unteren Extremitäten, der Beginn des bipedalen Ganges (MITTLMEIER, 

ROSENBAUM, 2005; NEUMANN, 2006). 

Gehen ist definiert als aufeinander folgende periodische Signale, welche sich in gleichen Mus-

tern wiederholen. Jeder Mensch hat einen einzigartigen Gangzyklus und kann anhand seines 

Gangmusters eindeutig identifiziert werden (AL KORK et al., 2017). Dennoch gibt es wieder-

kehrende, allgemeingültige Charakteristika eines Gangzyklus des Menschen, die eine interin-

dividuelle Vergleichbarkeit und Analyse erlauben (AL KORK et al., 2017) (s. Kapitel 3.5.2).  

Die Bodenreaktionskräfte, welche im engen Zusammenhang mit dem allgemeinen Gangbild 

stehen, zu messen, wird zwischen standortgebundenen und mobilen Geräten unterschieden 

(OERBEKKE et al., 2017; SHARMA et al., 2021; STÖGGL, MARTINER, 2017). 

Das dritte Newtonsche Gesetz, („actio = reactio“), beschreibt in Bezug auf das Gehen Kräfte, 

welche während des Gangvorgangs auf einen Untergrund einwirken, sodass Bodenreaktions-

kräfte ermittelt werden können (HENZ, JAGUSCH, 2016; MITTLMEIER, ROSENBAUM, 

2005). Konkret stellt die Bodenreaktionskraft also jene Kraft dar, welche beim Kontakt von 

einem Körper mit dem Untergrund von diesem appliziert wird (WINTER, 1984). Diese Kräfte 

können während des menschlichen Gangzyklus mittels Sensorschuheinlagen erhoben werden 

und sind in Kapitel 3.5.2 genauer beschrieben. 
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2.2 Notwendigkeit und Chancen der modernen Ganganalyse 

 

Schwendimann definiert einen Sturz als das unkontrollierte und unfreiwillige Fallen und sinken 

in Richtung des Bodens (SCHWENDIMANN, 1998). 

Gangstörungen resultieren aus einer Pathologie des Gangbildes, einer Verminderung der Ge-

schwindigkeit beim Gehen, einer reduzierten Schrittlänge und einer Erhöhung der Schrittfre-

quenz und korrelieren stark mit einem erhöhten Lebensalter  (DURWEN, 2009; KWON et al., 

2018). 

Die individuellen Merkmale der Bodenreaktionskräfte, welche beim menschlichen Gang ent-

stehen, können als ein Prädiktor zum Erkennen pathologischer Gangmuster genutzt werden 

(PERRY, BURNFIELD, 1992; WINTER, 1991). Um diese beschriebenen Pathologien sichtbar 

zu machen, findet die Ermittlung der Bodenreaktionskräfte in der Regel mithilfe unterschiedli-

cher Sensortechnologien statt. Konkret werden die applizierten Kräfte des Fußes mithilfe ver-

schiedener Sensoren, welche jede Druckänderung des Fußes elektrisch erfassen und als 

Spannungsänderung aufzeichnen als auswertbare Daten gespeichert (MITTLMEIER, 

ROSENBAUM, 2005). 

Die Anpassung der Laufkinematik wird nur geringfügig durch das bloße Alter eines Menschen 

beeinflusst, vielmehr sind es die altersbedingten Veränderungen, welche die Menschen im 

Laufe ihres Lebens durchlaufen. Die signifikanten Anpassungen der Laufkinematik finden ih-

ren Ursprung in der Veränderung der physiologischen Begebenheiten. Die Muskelmasse im 

Alter reduziert sich, das die maximale Sauerstoffaufnahme (VO2max) sinkt, ebenso werden die 

Gelenkbewegungen eingeschränkt (DAHL et al., 2019; DAHL et al., 2020). Im Alter sinkt zu-

dem die maximale Ganggeschwindigkeit, während die normale Ganggeschwindigkeit, welche 

der ältere Mensch als angenehm wahrnimmt, deutlich länger auf diesem Niveau bleibt 

(BOHANNON, 1997; MURRAY et al., 1964). Zudem gehört zu den bekannten altersbedingten 

Gangveränderungen eine Verringerung der Trittfrequenz, Schrittlänge und -breite sowie die 

Geschwindigkeitszunahme, die Kadenz und die Variabilität der Ganggeschwindigkeit 

(HERSSENS et al., 2018; NIEDERER et al., 2021). 

In der Altersgruppe, der über 65-Jährigen ist zu erkennen, dass Stürze, welche aus Gangstö-

rungen heraus entstehen, die schwerwiegendste Ursache für den Tod nach einem Unfall de-

skribieren (DURWEN, 2009). 

Stürze von über 65-jährigen Menschen sind gravierend, viele ältere sterben an den Verletzun-

gen eines Sturzes, über 80 Prozent der gestürzten Menschen müssen aufgrund dieser Verlet-

zungen in einem Krankenhaus stationär behandelt werden, da aus dem Sturz eine Operation-

sindikation erfolgen kann (BERGEN et al., 2016; KANNUS et al., 2005). Mehr als 90 Prozent 
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der Oberschenkelfrakturen werden durch einen Sturz verursacht (HAYES et al., 1993). Ebenso 

sind die intraoperativen Komplikationen durch Stürze mitunter die häufigste Todesursache 

(BACHNER et al., 2009).  

In den kommenden Jahrzehnten wird die Weltbevölkerung weiter zunehmen, der Anteil von 

über 60-Jährigen wird dann voraussichtlich 22 % der Gesamtbevölkerung betragen und abso-

lut von circa 800 Millionen auf etwa 2 Milliarden Menschen ansteigen. Diese Steigerungen 

stellen ein bis dato ungelöstes weltweites Problem für die Gesundheitssysteme dar (BLOOM 

et al., 2015). 

Die medizinischen Kosten der Morbidität von Stürzen im Jahre 2015 werden auf 46 Milliarden 

Euro, alleine in den USA geschätzt (FLORENCE et al., 2018). Vor dem Hintergrund dieser 

Zahlen ist es notwendig, wissenschaftliche Mittel bzw. Werkzeuge zu entwickeln, um das 

Sturzrisiko präventiv einzuschätzen und die optimale postoperative Belastung im Sinne einer 

Sekundärprävention zu steuern.  

Dabke et al. untersuchten die Genauigkeit der eingehaltenen Teilbelastung im Vergleich zur 

verordneten Belastungsgrenze. Insgesamt wurden hierbei sechs ganggesunde Probanden 

und 23 Probanden mit Fraktur der unteren Extremität untersucht. Sowohl in der Gruppe der 

gesunden als auch in der Gruppe der Probanden mit Fraktur zeigte sich nur ein geringer Zu-

sammenhang zwischen der vorgeschriebenen und der tatsächlichen Belastung. Keiner der 

Probanden konnte die geforderte Teilbelastung, welche ihnen verordnet worden war, adäquat 

einhalten (DABKE et al., 2004). 

Physiotherapeuten verwenden häufig eine klinische, taktile Feedback-Trainingsmethode, bei 

der das Gewicht auf der Extremität des Patienten geschätzt wird, indem die Hand oder der 

Fuß des Physiotherapeuten unter den Fuß des Patienten gelegt wird. Bei dieser Technik han-

delt es sich bestenfalls um eine subjektive Vermutung (GRAY et al., 1998), sodass auch dieses 

Verfahren nicht als objektive Messmethode von Bodenreaktionskräften bzw. Belastungsgrenz-

werten empfohlen werden kann. 

Zusammenfassend sind die verordnete Belastung durch den Arzt, die persönliche Wahrneh-

mung der Belastungsintensität des Patienten und Einhaltung der verordneter Therapiebelas-

tung, sowie individuelle subjektive Einschätzung von Physiotherapeuten keine geeigneten 

Messparameter zur objektiven, präzisen Gang- und Belastungsanalyse darstellen.  

Darüber hinaus kann vom behandelnden Arzt nicht zuverlässig zwischen radiologischer Bild-

gebung auf den biologischen Heilungsverlauf geschlossen werden (BLOKHUIS et al., 2001). 

Daraus resultiert, dass die alleinige radiologische Bildgebung keine ausreichende Basis für die 

Überwachung der Frakturheilungsprozesse bildet (BLOKHUIS et al., 2001). Es besteht dem-

entsprechend auch kein Konsens darüber, welche radiologischen Kriterien zur Beurteilung der 

Knochenheilung am besten geeignet sind (FIROOZABADI et al., 2008). 
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Im Gegensatz dazu ist eine Korrelation zwischen dem Heilungsverlauf einer Fraktur und dem 

Gangbild des betroffenen Menschen beschrieben (JOSLIN et al., 2008). Zudem besteht in 

diesem Ansatz zur Analyse der Knochenheilung die Möglichkeit einer individuellen Nachsorge 

(BRAUN et al., 2016). Während die Ganganalyse bis vor einigen Jahren technisch äußerst 

aufwändig war (BAUMGARTNER, 2007), ist es mithilfe moderner Rechenleistung und stan-

dardisierter Untersuchungstechniken möglich, im Rahmen der klinischen Ganganalyse diag-

nostisch Informationen über die Pathophysiologie und Pathobiomechanik von Menschen zu 

erhalten. Hierdurch kann die Therapieauswahl teils maßgeschneidert, d.h. individualisiert, er-

folgen (BAKKER et al., 2014; CLAES, CUNNINGHAM, 2009; JOSLIN et al., 2008; MACRI et 

al., 2012). Des Weiteren kann durch die klinische Ganganalyse der Rehabilitation Therapieer-

folg regelmäßig überprüft werden und somit ein Einblick über den Status der Frakturheilung 

ermöglicht werden (BRAUN et al., 2016; KLÖPFER-KRÄMER, AUGAT, 2015; MITTLMEIER, 

ROSENBAUM, 2005; OERBEKKE et al., 2017; STROBL et al., 2021).  

Es konnte mittlerweile wiederholt durch Studien belegt werden, dass die auf einen Frakturspalt 

wirkende Kräfte, einen signifikanten Einfluss auf die Heilung eine Fraktur ausüben (CLAES, 

CUNNINGHAM, 2009). Schlussfolgernd, können durch Messungen der Bodenreaktionskräfte, 

welche durch die unteren Extremitäten auf den Boden appliziert werden, korrelierende Kräfte, 

welche auf Frakturspalten wirken, abgebildet werden (JOSLIN et al., 2008). Somit können mit-

hilfe der Gangart und der individuellen Belastung, Rückschlüsse des Heilungsverlaufes nach 

einer Fraktur gezogen werden (BAKKER et al., 2014; MACRI et al., 2012). Bis dato werden 

diese Werkzeuge im klinischen Alltag allerdings nicht ausreichend berücksichtigt.  

Die Langzeitbeobachtung von Gangmustern und der plantaren Druckverteilungen im Fußsoh-

lenbereich mithilfe von Sensorschuheinlagen stellt eine neuartige Methode dar, um das Gang-

verhalten und die Aktivität im Alltag von Menschen und Patienten zu untersuchen, einschließ-

lich Heilung, personalisierte Prävention und Behandlung oder Krankheitsverlauf (BRAUN et 

al., 2015; BRAUN et al., 2017; RAMIREZ-BAUTISTA et al., 2017; SUBRAMANIAM et al., 

2022b). Bei der Analyse und Entwicklung intelligenter Gesundheitsinnovationen ist eine auto-

matisierte Datenannotation notwendig um die von einer Person ausgeführten Aktivitäten zu 

bestimmen und schlussendlich zu quantifizieren. Optimalerweise wird die Aktivitätsart allein 

aus den Plantardruckdaten algorithmisch bestimmt (CHIASSON-POIRIER et al., 2022; 

ZHANG et al., 2022). 

Adipöse Menschen unterschieden sich durch die raumzeitlichen Gangparameter, Parameter 

der Pedographie und der Gelenkkinematik im Vergleich zu normalgewichtigen Kontrollgruppen 

(CHOI et al., 2021; PAU et al., 2021). Bei dieser Probandengruppe wurden während des Ge-

hens signifikant höhere Spitzendruckwerte für Vorder- und Hinterfuß bei Normalgewichtigen 

im Vergleich zu übergewichtigen Menschen berichtet (CHOI et al., 2021). Zudem hatten adi-

pöse Menschen eine geringere Ganggeschwindigkeit, geringere Schrittlänge, kürzere Stand- 
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und Schwungphasen sowie längere Doppelstützphasen (PAU et al., 2021). Die Bewegungs-

bereiche von Knöchel, Knie und Hüfte waren bei Fettleibigen kleiner als bei nicht Fettleibigen 

(PAU et al., 2021). Im Vergleich zu fettleibigen Menschen gingen Menschen, die sowohl fett-

leibig als auch alt waren, mit einer höheren Druckzentrumsgeschwindigkeit (CoP), kürzeren 

Schritten und verbrachten mehr Zeit in der Unterstützungsphase (MAKTOUF et al., 2020). 

Bekannte Gangveränderungen im Zusammenhang mit der Körpergröße umfassen negative 

Korrelationen der Körpergröße und der Trittfrequenz (jede 10-cm-Zunahme der Körpergröße 

verringerte die Trittfrequenz um 5,6 Schritte/min), Knöchelgeschwindigkeit, Schrittzeit und 

Schrittlänge (jede 10-cm-Zunahme der Körpergröße verlängerte sich um die Schrittlänge um 

5 cm) (MIKOS et al., 2018). In einer Studie mit insgesamt 120 gesunden Probanden von 

(SENDEN et al., 2012) konnten durch die Körpergröße, Alter und Geschlecht zusammen 51 

% der Variabilität der Schrittlänge, 41 % der Variabilität der Kadenz und 34 % der Variabilität 

des Alters erklärt werden. Darüber hinaus machten Alter und Geschlecht 34 % der Variabilität 

der Gehgeschwindigkeit aus. 

Die Muskelkraft beeinflusst die Standphasenkurve aufgrund der kräftigeren Bewegungen und 

einem stärkeren oder schwächeren Abstoßen (KIM et al., 2022). Maximale willkürliche Kon-

traktionsmessungen der Beine sind aufgrund des Risikos einer erneuten Verletzung und Ver-

schlechterung bei Patienten mit Verletzungen oder degenerativen Erkrankungen der unteren 

Extremitäten problematisch. In klinischen Umgebungen sind Handgriffkraftmessungen bereits 

weit verbreitet, auch weil sie viel einfacher durchzuführen und weitaus weniger zeitaufwändig 

sind als Beinkraftmessungen. Die Griffstärke variiert stark mit Geschlecht, Alter und Körper-

größe und korreliert mit den verbleibenden Lebensjahren (SCHERBOV et al., 2022). Eine ge-

ringe Handgriffkraft und Ganggeschwindigkeit sind mit kardiovaskulärer Sterblichkeit und Mar-

kern für Neurodegeneration assoziiert (CHAINANI et al., 2016; JACOB et al., 2022). Es ist 

bekannt, dass die Schrittlänge bei bevorzugter Gehgeschwindigkeit positiv mit der Muskel-

masse korreliert und die Varianz in der Doppelstützphase mit der Muskelkraft korreliert (KIM 

et al., 2022). Abgesehen von diesen bekannten charakteristischen Gangänderungen ist der-

zeit nicht bekannt, wie sich diese Faktoren auf den Verlauf der Standphasenkurve aus planta-

ren Druckdaten auswirken.  
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2.2.1 Gangverhalten bei Steigung und Neigung  

 

Beim Gehen mit Steigungen wurde über charakteristische Gangveränderungen berichtet, wie 

z. B. Änderungen des Anteils des Sprunggelenks an der Beinarbeit (MONTGOMERY, 

GRABOWSKI, 2018). Darüber hinaus erhöht sich beim Bergaufgehen auf einem Laufband der 

Hüft- und Kniebeugewinkel während der Standphase, sowie die Vorwärtsneigung des Brust-

korbs (STRUTZENBERGER et al., 2022). Beim Bergabgehen wurde eine Abnahme der Dor-

salflexion beim ersten Kontakt, in der Mitte beim Stehen und während der zweiten Hälfte der 

Schwungphase beobachtet (STRUTZENBERGER et al., 2022). Beim Bergaufgehen wurde mit 

zunehmender Steigung eine größere positive Gelenkarbeit für das Sprung- und Hüftgelenk 

festgestellt, während beim Bergabgehen die negative Gelenkarbeit zunahm (ALEXANDER et 

al., 2017). Es zeigte sich, dass bei älteren Personen bei steileren Steigungen eine überpro-

portionale Rekrutierung der Hüftmuskulatur und eine geringere Aktivitätszunahme des Muscu-

lus gastrocnemius als bei jüngeren erwachsenen Menschen festzustellen war, was zu Schwie-

rigkeiten beim Gehen älterer Menschen an steilen Hängen führt (FRANZ, KRAM, 2013). 

Bei kontinuierlicher Ganganalyse mithilfe von Sensorschuheinlagen könnte folglich erforscht 

werden wie das Bergauf- oder Bergabgehen die Gangzykluskurve in charakteristischer Weise 

beeinflusst. Wenn diese Einflüsse bekannt wären, könnte man solche Effekte bei der Analyse 

von Daten aus Sensorschuheinlagen berücksichtigen. 

 

2.3 Zielsetzung 

 

Diese Arbeit dient der Erforschung charakteristischer und anthropometrisch bedingter Verän-

derungen  des Gangbildes. Ziel der Arbeit war es, den Einfluss von Alter, Körpergröße, Kör-

pergewicht, BMI, die Handgriffkraft, und die Steigung bzw. Neigung einer Gangebene auf den 

Gangzyklus zu untersuchen. Die durch diese Faktoren bedingten Gangveränderungen bzw. 

deren Auswirkungen auf die Bodenreaktionskräfte im Gangzyklus sollten durch Plantatdruck-

daten aus Sensorschuheinlagen unter Berücksichtigung bisheriger wissenschaftlicher Er-

kenntnisse der Ganganalyse erstmals erhoben werden und sind zum Zeitpunkt der durchge-

führten Untersuchungen noch unbekannt.  
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2.4 Fragestellung 

 

Aus der Zielsetzung der vorliegenden Arbeit ergibt sich die Frage, ob der Gangzyklus gang-

gesunder Probanden jeweils charakteristische Unterschiede in Abhängigkeit  

1. des Alters 

2. der Körpergröße 

3. dem Körpergewicht 

4. dem BMI 

5. der Handgriffkraft 

6. der Steigung und Neigung in einer Gangebene 

zeigt. 

 

Die Nullhypothese H0 lautet folglich: 

Der Gangzyklus ganggesunder Probanden korreliert jeweils nicht mit dem Faktor Alter / Kör-

pergröße / Körpergewicht / BMI / Handgriffkraft / Steigung oder Neigung in einer Gangebene 

und zeigt unter Einfluss des jeweiligen Faktors keine charakteristischen Unterschiede. 

 

Die Alternativhypothese H1 lautet: 

Der Gangzyklus ganggesunder Probanden korreliert jeweils mit dem Faktor Alter / Körper-

größe / Körpergewicht / BMI / Handgriffkraft / Steigung oder Neigung und zeigt unter Einfluss 

des jeweiligen Faktors charakteristische Unterschiede.  
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3 Material und Methoden 

3.1 Design der Studie 

 

Die in dieser Studie vorliegenden Daten zur Belastungs- und Ganganalyse wurden mithilfe 

einer prospektiven Interventionsstudie in einem Querschnittdesign erhoben. Der Zeitraum der 

Datenerhebung startete am 26.05.2021 und wurde am 19.12.2021 abgeschlossen. Es erfolgte 

kein finanzieller Ausgleich. Anthropometrische Daten wurden zu Beginn der Untersuchungen 

einmalig erhoben. Das Gangbild ganggesunder Probanden wurde mithilfe einer dynamischen 

und kontinuierlichen Pedobarographie (Moticon ReGo AG, München, Deutschland) mithilfe 

von standardisierten Laufbandmessungen erhoben. Die Messungen auf dem Laufband (mer-

cury 150/50, h/p cosmos, Nussdorf-Traunstein, Deutschland) wurden bei verschiedenen Nei-

gungswinkeln erhoben. Zusätzlich wurden drei Messungen der Handgriffkraft am dominanten 

Arm des Probanden durchgeführt. Der Test wurde vor Absolvieren der Laufbandmessungen 

durchgeführt. Alle Untersuchungen und Datenerhebungen fanden am Klinischen Studienzent-

rum der Klinik für Unfall-, Hand- und Wiederherstellungschirurgie des Universitätsklinikums 

des Saarlandes statt. 

 

3.2 Ethik 

 

Die Studie wurde unter Einhaltung der Prinzipien der „Declaration of Helsinki“ (WMA-

GENERALVERSAMMLUNG WORLD MEDICAL ASSOCIATION, 2013), durchgeführt und 

wurde durch die Ethik-Kommission der Ärztekammer des Saarlandes genehmigt (Antrag Nr. 

249/14, 232/19 und 30/21). Alle erhobenen Daten wurden ausschließlich pseudonymisiert ge-

speichert und erfüllen die aktuellen Anforderungen der Datenschutzverordnung (HECKMANN, 

GOLA, 2022; VOIGT, VON DEM BUSSCHE, 2018). Alle Studienteilnehmer wurden vor der 

Teilnahme an der Studie ausführlich über den Inhalt und den genauen Ablauf der Studie ärzt-

lich aufgeklärt. Des Weiteren wurden die Studienteilnehmer darüber informiert, dass sie jeder-

zeit das Recht haben eine Teilnahme an der Studie ohne Folgen zu jedem Zeitpunkt beenden 

zu können. Die Belehrung fand mündlich und schriftlich statt und wurde jeweils mit einer Un-

terschrift untere der Einwilligungserklärung durch jeden Probanden und dem Arzt dokumentiert 

(ABBILDUNG 1) .  



Material und Methoden 14 

Chirurgisches Zentrum   

   

Klinik für Unfall-, Hand- und Wiederherstellungschirurgie   

   

Direktor: Prof. Dr. Tim Pohlemann  Universitätsklinikum des Saarlandes 

   
 

Einwilligungserklärung 

Smart Implants 2.0 – Weight-bearing and Gait Observation for Early 
Monitoring of Fracture Healing and Individualized Therapy after Trauma  
 

Smart Implants 2.0 – Belastungs- und Ganganalyse zur Überwachung der 
Knochenheilung und individualisierten Behandlung nach Trauma  
 
 
Hauptprüfer:  Prof. Dr. T. Pohlemann 
Krankenhaus: Klinik für Unfall-, Hand- und Wiederherstellungschirurgie; 
Universitätsklinikum des 
  Saarlandes 
 
WICHTIG: Sie erhalten ein unterzeichnetes und datiertes Exemplar dieser 
Einwilligungserklärung, sowie eine Kopie des Informationsschreibens 
(Probandeninformation). 
 
 
Mit meiner untenstehenden Unterschrift bestätige ich Folgendes: 

• Ich habe die komplette Probandeninformation und Einwilligungserklärung gelesen 

(bzw. sie wurde mir vorgelesen). Alle meine Fragen wurden zu meiner Zufriedenheit 

beantwortet. 

• Mir wurden der Zweck, die Verfahren und der mögliche Nutzen der Studie sowie die 

damit verbundenen Risiken erklärt. 

• Ich bin damit einverstanden, dass das Studienteam meine Gesundheitsdaten sowie 

andere im Rahmen dieser Studie erhobenen Daten verwendet und wie dargelegt 

weitergibt. 

• Ich willige freiwillig in die Teilnahme an dieser Forschungsstudie ein. Ich erkläre mich 

bereit, die Anweisungen zu den Studienverfahren zu befolgen. Ich wurde darüber 

aufgeklärt, dass ich meine Studienteilnahme jederzeit beenden kann. 

• Eine Kopie des Informationsschreibens (Probandeninformation), sowie der 

Einwilligung wurde mir ausgehändigt. 

 
 

   

Name des Probanden Bitte in 
Druckbuchstaben 

Unterschrift des Proband Datum 
(eigenhändig durch 
den Patienten) 

 

   

 

Abbildung 1: Einwilligungserklärung, die von Proband und Arzt nach der Aufklärung  
  unterschrieben wurde. 
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3.3 Probanden 

3.3.1 Einschlusskriterien und Ausschlusskriterien 

 

Es wurde keine geschlechterspezifische Auswahl getroffen. Die erhobenen Daten (siehe Ka-

pitel 3.5) wurden pseudonymisiert und jeder Proband wurde standardisiert gemessen. 

 

Einschlusskriterien für die Teilnahme waren: 

 

- Bereitschaft an der Studie teilzunehmen.  

- Volljährige, einwilligungsfähige Person ohne Gangstörung mit visuell normalem, hilfs-

mittelfreiem Gangbild  

- Die Fähigkeit auf einem Laufband zu gehen 

- Schuhgröße der Probanden im Bereich von 32-49, damit die Sensorschuheinlage ge-

nutzt werden konnte 

- Schriftliche Einwilligung zur Teilnahme an der Studie, sowie ausführliche Aufklärung 

über die Studienteilnahme vor der Teilnahme 

 

Ausschlusskriterien für die Probanden waren:  

 

- Minderjährigkeit 

- Keine unterschriebene Einwilligungserklärung 

- Schuhgröße kleiner 32 bzw. größer 49  

- Keine Ganggesundheit  

- Frühere Frakturen des Beckens oder der Unterschenkel 

- Gehhilfen 

- Schwangerschaft 

 

Der Bildungsgrad, sowie ethnische Hintergründe wurden bewusst nicht berücksichtigt. 

Die eingeschlossenen Probanden durchliefen das in Abbildung 2 abgebildete Flussdiagramm.   
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Abbildung 2: Flow-Chart eingeschlossener Probanden und Studienablauf 

     

Einschluss ganggesunde  

Probanden 

Laufband-    

messung (n=40) 

 

Statistische Analyse    

annotierter Daten 

Zusammenführen der Daten 

Handgriffkraft-     

messung (n=37) 

 

Erfassung anth-

ropometrischer 

Daten (n=37) 
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3.3.2 Anthropometrische Daten 

 

Die erhobenen anthropometrischen Daten wurden einmalig zu Beginn der Untersuchung er-

hoben. Das Alter wurde mithilfe des Geburtsdatums berechnet. Das Körpergewicht wurde mit-

hilfe einer mechanischen Personenwaage (MS 50, Beurer, Ulm, Deutschland) gemessen. Die 

Körpergröße wurde mit einem Rollmessband (Seca 206, Seca, Hamburg, Deutschland) ge-

messen. Die Handgriffkraft wurde mit einem Handdynamometer (KernMap DHD-1 Hand Dy-

namometer, KERN & SOHN GmbH, Balingen-Frommern, Deutschland) erfasst. 

Es wurden folgende Daten von jedem Probanden erhoben: 

- Geschlecht [M/W/D]  

- Geburtsdatum 

- Zeitpunkt der Messung [Datum] 

- Körpergröße [cm] 

- Körpergewicht [kg] 

- Handgriffkraft [kg] 

 

3.3.3 Gangdaten 

 

Die personenbezogenen Daten wurden mithilfe des Computerprogramms Microsoft Excel 

(Microsoft Office-Suite, Redmond, USA) gespeichert. 

Die Datenerhebung zur Darstellung der Bodenreaktionskräfte wurde mithilfe kommerzieller 

Sensorschuheinlagen, welche über Druckmesssensoren verfügen, durchgeführt (Moticon In-

sole 3™, Moticon ReGo AG).  

 

Erhoben wurden folgende Probandendaten: 

- Gesamtanzahl der Schritte ab 80 % des Gesamtkörpergewichtes  

- Druckmittelpunkt des Fußes 

- Plantare Druckverteilung 

- Zeitwerte der menschlichen Ganganalyse (Standzeiten, aktive Gangzeit, Schwungzeit, 

Doppelstandzeit, Gangzykluszeit, Kadenz). 

Die Daten der Laufanalyse wurden mithilfe der Moticon Software (Moticon Science, Moticon 

ReGo AG) digital übertragen und zur weiteren Prozessierung digital gespeichert.  
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3.4 Sensorschuheinlangen Moticon OpenGo 

 

Mithilfe der Sensorschuheinlage Insole 3™ der Moticon-OpenGo AG sind flexible Messungen 

sowohl im Außen- und Innenbereich möglich (VILZMANN, 2020). Die Messtechnik wird für 

Screenings und  Kontrollen der zeitlichen Gangparameter im klinischen Kontext genutzt 

(OERBEKKE et al., 2017). Die Moticon-OpenGo Sensorschuheinlagen sind als Diagnose- und 

Rehabilitationshilfe nutzbar (BRAUN et al., 2018). Ihre Eigenschaften entsprechen einer her-

kömmlichen Sporteinlegesohle, welche in fast jedem Schuh getragen werden kann und in ver-

gangenen Studien mit einer hohen Akzeptanz von den Probanden bewertet wurden 

(CANCELA et al., 2014; MARCANTE et al., 2021). Weder durch den Parcours noch durch die 

Sensorschuheinlagen resultierte ein erhöhtes Unfallrisiko (ABBILDUNG 3). 

 

 

Abbildung 3: Größen der verwendeten Sensorschuheinlagen (Moticon Insole 3™) 
    Quelle: Moticon OpenGo (MOTICON REGO AG, 2022b) 

 

Mithilfe der Sensorschuheinlage kann das Gangmuster von Probanden aufgezeichnet werden. 

Jede linke und rechte Sensorschuheinlage enthält 16 Drucksensoren pro Seite und einen 6-

Achsen-Gyroskopsensor. Alle Daten werden App-basiert aufgezeichnet (MOTICON REGO 

AG, 2022b). Die Abtastrate zur Aufzeichnung des Laufverhaltens, kann in 10, 25, 50 und 100 

Hz  aufgezeichnet werden. Die Sohle kann Druck, Beschleunigung und Dreharten in Echtzeit 

scannen und speichern (MOTICON REGO AG, 2022b). Alle Messungen in der vorliegenden 
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Studie wurden mit 100 Hz aufgezeichnet. Die Daten werden direkt auf der Sohle gespeichert. 

Auf einem Smartphone oder Tablet wird in Echtzeit die Fußdynamik verfolgt. Die auf den Sen-

sorschuheinlagen erfassten Daten werden mithilfe einer eigenen App (Moticon Science App, 

Moticon) via Bluetooth dargestellt und die Einstellungen der Sensorschuheinlagen können 

hierdurch auch vorgenommen werden. Es können zusätzlich visuelle, taktile und akustische 

Informationen hinzugefügt werden. Insgesamt gibt es folgende drei Betriebsmodi: 

- Live Capture: dient dazu die Daten auf das Smartphone/Tablet zu spiegeln ohne Auf-

zeichnung. 

- Recording: hierbei werden die erhobenen Daten auf der Sensorsohle gespeichert und 

sind in Echtzeit auf dem Smartphone/Tablet sichtbar. 

- Smart Recording: Die Auszeichnung startet hierbei automatisch bei registrierter Bewe-

gung (MOTICON REGO AG, 2022c). 

Für die Studie wurde für die Messungen der Recording-Modus genutzt. Nachdem die Messung 

mittels Sensorschuheinlagen erhoben und die gewonnenen Daten von den eingebauten Da-

tenverarbeitungseinheiten aggregiert und auf den PC exportiert wurden, konnten die Daten 

mittels der obengenannten Software (Moticon Science, Moticon ReGo AG) dargestellt werden 

(BRAUN et al., 2015; MOTICON REGO AG, 2022d; STÖGGL, MARTINER, 2017). Im Detail 

ergeben die Druckmesswerte der einzelnen Fußsensoren in der Einlegesohle eine gewichtete 

Summe als Gesamtmesswert der vertikalen Bodenreaktionskraft. Jeder Summand wird mit 

seiner Sensorfläche und einem entsprechenden Skalierungsfaktor gewichtet, der die Umge-

bungsfläche des Sensors sowie die Lücken zwischen den Sensoren berücksichtigt, die auch 

von der Größe der Einlegesohle abhängen. Dieses Verfahren wird von der (Moticon-Software, 

Moticon ReGo AG) als automatischer Verarbeitungsschritt durchgeführt, bevor der Dateiexport 

erfolgt. Die von den Geräten erfassten Rohdaten wurden auf Desktop-Computer übertragen 

und in csv-formatierte ASCII-Dateien umgewandelt. Die resultierenden Dateien wurden dann 

zur weiteren Verarbeitung und Parameterberechnung in eine eigens entwickelte Datenplatt-

form geladen. 

 

3.5 Datenerhebung  

 

Nach Einschluss der Probanden in die vorliegende Studie wurde den Probanden die Funkti-

onsweise der Sohlen erklärt und die beschriebenen Tests in der Gegenwart eines Mitarbeiters 

des Klinischen Studienzentrums der Klinik für Unfall-, Hand- und Wiederherstellungschirurgie 

des Universitätsklinikums des Saarlandes absolviert. 
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3.5.1 Messung der Handgriffkraft 

 

Die Gültigkeit von Messungen der Handgriffkraft ist international für Erwachsene und Kinder 

anerkannt. Der Handgriffkraft-Tests weisen eine hohe Validität, Objektivität und Reliabilität auf 

(BÖS, 2017). Die  Messungen wurden mit dem Messgerät KernMap DHD-1 Hand Dynamo-

meter (SAUTER, 2022) (ABBILDUNG 4) durchgeführt. Der Test wurde vor Absolvieren der 

Laufbandmessungen durchgeführt. 

 

  

Abbildung 4: Handgriffkraftmesser (KernMap DHD-1 Hand Dynamometer, KERN & SOHN
  GmbH) Quelle: Eigene Abbildung (SAUTER, 2022) 

 

 

 



Material und Methoden 21 

Der Proband stand zum Zeitpunkt der Untersuchung aufrecht. Die beiden Schultergelenke 

waren in Neutralposition. Der Proband erhielt das Hand Dynamometer (KERN & SOHN 

GmbH) in die dominante Hand. Das Ellenbogengelenk des entsprechenden Arms war ge-

streckt, nicht angewinkelt, das Handgelenk befand sich in einer Dorsalextension von etwa 20-

30 Grad. Der Unterarm befand sich in der Neutralposition (CHEN et al., 2023; IRELAND et al., 

2014; XU et al., 2021). Hierbei ist zu beachten, dass die im Stehen bei vollständig gestrecktem 

Ellbogen gemessene Handgriffkraft größer ist als die im Sitzen gemessene (XU et al., 2021). 

Nachdem der Testleiter die korrekte Haltung überprüft hatte, drückte der Proband das Hand 

Dynamometer mit voller Kraft zusammen. Die Kraft sollte innerhalb von drei Sekunden aufge-

baut, dann eine Sekunde maximal gedrückt werden. Die Atmung dabei sollte gleichmäßig blei-

ben. Zwischen jeder Durchführung wurde eine Pause von einer Minute eingehalten. Das Pro-

cedere wurde dreimal durchgeführt, alle drei Werte wurden erfasst [kg]. Der höchste Wert 

wurde für die Auswertung verwendet.  

 

3.5.2 Messung der Bodenreaktionskräfte 

 

Die in Abbildung 5 genannten Parameter der Gangzykluskurve wurden im Rahmen der vorlie-

genden Arbeit für jeden einzelnen Schritt nach Anwendung eines zuvor beschriebenen Vor-

verarbeitungsverfahrens (LARSEN et al., 2008; STÖGGL, MARTINER, 2017) berechnet.  

Im Detail wurden die zugrundeliegenden Kurven für die Parameterextraktion nicht gefiltert, 

sondern sind ein Produkt des in Kapitel 3.6 beschriebenen Normalisierungsprozesses. Da die 

Zeitnormierung in den meisten Fällen mehr interpolierte Datenpunkte erzeugt, als die Rohda-

ten liefern, kann dies einen Glättungseffekt ähnlich wie bei der Filterung bewirken. Alle Kurven 

wurden daher zeitnormiert, um 100 Kraftdatenpunkte zu erhalten. Der Durchschnitt wurde 

durch den Mittelwert jedes Datenpunktes zum gleichen Zeitindex (0-99) berechnet. Hierdurch  

ergibt sich wiederum eine Kurve mit 100 gemittelten Kraftdatenpunkten. Alle Standphasenkur-

ven wurden für jeden Teilnehmer über die gesamte Minute des Gehens extrahiert. 
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Abbildung 5: Typische Form eines Gangzyklus während der Standphase inkl. der  
     Gangparameter welche anhand der Gangzykluskurve erhoben werden.  
  Quelle: Modifizierte Darstellung in Anlehnung an Larsen et al. (2008) 

 

 

Die M-förmige Kurve der Bodenreaktionskräfte bzw. des Plantardrucks während der Stand-

phase wird hauptsächlich durch den initialen Anstieg und das Gefälle am Ende des Gangzyk-

lus (loading und unloading slope), zwei Maxima, ein Minimum sowie den Kraftverlauf dazwi-

schen während eines Gangzyklus definiert (LARSEN et al., 2008). Die mittleren Kräfte wurden 

anhand des arithmetischen Mittels aller Kraftwerte in einem definierten Abschnitt, der als Anteil 

des Körpergewichts angegeben wurde, ermittelt. 

F_Mean_Stance beinhaltet die mittlere Kraft der gesamte Standphase beginnend beim 

Krafteinsatz bis zum Abheben des Fußes. F_Mean_Load impliziert den Kraftbeginn, vom mitt-

leren Teil der Standphase bis FZ2. F_Mean_Mid enthält die mittlere Kraft von FZ2 – FZ4. 

F_Mean_Unload, involviert die mittlere Kraft also FZ4 und dem Ende der Entlastungsphase. 

FZ2 impliziert die erste Spitzenkraft in der Gewichtsübernahmephase,. FZ3 impliziert die mi-

nimale Kraft der mittleren Standphase inkl. der Kraftentladung. FZ4 stellt die zweite Spitzen-

kraft dar, welche vor dem Start in der Abstoßphase vorhanden ist. Der Loading_Slope dient 

als linearer Gradient zur Berechnung der Anfangskraft bis zu 80 Prozent von FZ2. Der Unloa-

ding_Slope impliziert die Entladungsphase als negativer linearer Gradient von 80 Prozent von 

FZ4 (LARSEN et al., 2008; STACOFF et al., 2005; STÜSSI, DEBRUNNER, 1980).  
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3.5.3 Laufband 

 

In der vorliegenden Arbeit wurde das Horizontale-, Bergauf- und Bergabgehen durch ver-

schiede Neigungswinkeln mithilfe des Laufbandes (mercury 150/50, h/p cosmos) (ABBIL-

DUNG 6) imitiert. Vorstudien konnten hierzu zeigen, dass im Vergleich zu realem Bergsteigen 

zwar Unterschiede in Knie-, Sprung- und Hüftgelenkwinkel erkennbar waren, jedoch keine sig-

nifikanten Unterschiede der Bodenreaktionskräfte beim Gehen festgestellt wurden 

(LEUTGEB, 2020; MALATESTA et al., 2017). Mithilfe des Laufbandes wurden Messungen bei 

Folgenden Neigungswinkeln erhoben: 0° (horizontal), 5° bergauf, 10° bergauf, 15° bergauf, 

20° bergauf, Laufband 5° bergab, 10° bergab, 15° bergab, 20° bergab. Je Neigungswinkel 

wurde der Gang über eine Minute gemessen. Hierzu wurde das Laufband gestartet bevor die 

eigentliche Messung startete. Dadurch wurden Verzerrungen vermieden, welche durch geän-

derte Schrittfrequenzen bei der Ganginitiierung entstehen könnten. Der Proband lief während 

der Messung 4 km/h.  

 

Abbildung 6: Laufband zur Ganganalyse mit unterschiedlichen Neigungswinkeln einer  
  Gangebene 

    Quelle: Eigene Abbildung 
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Nach Messung wurden die Sensorschuheinlagen vom Probanden abgegeben, desinfiziert 

und die erfassten Daten mithilfe der Moticon Software (BRAUN et al., 2015; MOTICON 

REGO AG, 2022a; STÖGGL, MARTINER, 2017) auf den PC übertragen, die Probandenda-

ten wurden unmittelbar pseudonymisiert. Die Daten, welche auf den Sensorschuheinlagen 

noch gespeichert waren, wurden nach dem Transfer auf den PC unmittelbar gelöscht, 

(MOTICON REGO AG, 2022a), die Batterie aus den Sensorschuheinlagen wurde entfernt 

und wieder vollständig geladen. 

 

3.6 Rohdatenaufbereitung 

 

Nachdem die pseudonymisierten Sensorschuheinlagendaten auf einen Computer exportiert 

waren (BRAUN et al., 2015; STÖGGL, MARTINER, 2017), wurde  zur weiteren Verarbeitung 

und Parameterberechnung eine im Rahmen eines Großforschungsprojekts separat entwi-

ckelte Datenplattform des Deutschen Forschungszentrums für Künstliche Intelligenz (DFKI) 

als Konsortialpartner verwendet. Die Standphasen der Gangzyklen wurden identifiziert und 

aus den Zeitreihendaten extrahiert, indem alle Aktivitäten mit aufeinanderfolgenden Kraft-

messwerten über 30 N berücksichtigt wurden. Eine Toleranz von bis zu drei fehlenden Werten 

wurde implementiert, um mögliche Aufzeichnungsprobleme zu berücksichtigen. Jede Aktivität 

mit einer Dauer von weniger als 300 Millisekunden (ms) oder mehr als 2000 ms wurde verwor-

fen. Sowohl die Kraft- als auch die Zeitachse wurden normalisiert. Die Kraftmesswerte wurden 

von Newton in das Verhältnis zum Körpergewicht des jeweiligen Probanden umgerechnet. Da 

der Fußsohlendruck anstelle des Gewichts gemessen wurde, überstiegen die Werte aufgrund 

der Beschleunigung regelmäßig das Körpergewicht bei Spitzenbelastungen. Die Normalisie-

rung der Zeitachse war komplexer, da das Fehlen einer festen Trittfrequenz zu unterschiedli-

chen Schrittlängen und damit zu einer unterschiedlichen Anzahl von realen Messpunkten für 

jeden Schritt führte. Daher wurden die ursprünglichen Rohdaten durch eine kubische Spline-

Interpolation dargestellt. Basierend auf der resultierenden Kurve für jede Standphase wurden 

100 äquidistante Stichproben genommen, was einen interpolierten Kraftmesspunkt für jeweils 

1 % der gesamten Standphase ergab. Dieser Ansatz erklärt die niedrigere Aufzeichnungsfre-

quenz und das höhere Sensorrauschen der Sensorschuheinlagen im Vergleich zu anderen 

Gangmessgeräten, wie z. B. Laufbändern oder Kraftmessplatten mit integrierten Sensoren. 

Parameter, die den Verlauf der Gangzykluskurve beschreiben, basieren auf den charakteristi-

schen lokalen Extrema, also der ersten und zweiten Kraftspitze und dem lokalen Minimum 

zwischen den Kraftspitzen, oder werden von diesen abgeleitet. Diese Maxima und das Mini-

mum werden selbst als Parameter zur Beschreibung des Kurvenverlaufs verwendet (LARSEN 
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et al., 2008). Sensorschwankungen können die Ursache für mehrdeutige Ergebnisse bei den 

Probanden sein. Die Lösung für dieses Problem ist die Integration des Gauß‘schen Filter. Die-

ser wurde in einer Wiederholung des Normalisierungsprozesses bei den ursprünglichen Roh-

daten angewendet. Um den Verlust hochfrequenter Details zu vermeiden, wurde die gefilterte 

und normalisierte Kurve nicht zur Parameteranalyse verwendet, sondern nur zur Bestimmung 

eindeutiger Zeitachsenpositionen (Indizes). Diese Indizes wurden dann erneut auf die ungefil-

terten, normalisierten Daten angewandt, um die entsprechende Plantardruckmessung zu er-

halten, die den ursprünglichen Rohdaten am nächsten kam. Für den Fall, dass die Verwen-

dung der gefilterten Daten immer noch keine eindeutigen Ergebnisse ergab, wurden die fol-

genden zusätzlichen Erkennungsstrategien in der genannten Reihenfolge angewendet: 

1. Zeitliche Plausibilität: Extreme Werte, die innerhalb der ersten oder letzten 10 Indizes 

(erste/letzte 10 % der Gesamtzeit) auftraten, wurden entfernt. 

2. Max/Min-Pool-Filterung: Treten innerhalb einer Poolgröße von 5 Indizes (entspricht 5 % der 

Gesamtzeitspanne) mehrere extreme Werte auf, wurden die höchsten/niedrigsten Force-

Werte ausgewählt.  

3. Monotonie-Check: Bei mehreren verbleibenden Extremwerten wurden jene eliminiert, bei 

denen die Kurve innerhalb von jeweils 5 Indizes keinen streng monotonen Abfall oder Anstieg 

in beiden Richtungen aufwies.  

4. Monotonie-Crace: Falls der Monotonie-Check zu viele Ergebnisse ausgeschlossen hatte 

(weniger als 2 Maximalkandidaten oder weniger als 1 Minimalkandidat übrig), wurden die aus-

geschiedenen Daten in absteigender Reihenfolge ihrer höchsten erreichten Monotonie Distanz 

wieder eingesetzt. 

Nach Anwendung dieser Strategien wurde jede Standaktivität, die mit einer unregelmäßigen 

Anzahl eindeutiger Messdaten verblieb, aus dem Datensatz entfernt. Insgesamt wurden 25 

Schritte und durchschnittlich 14,86 Daten pro Teilnehmer ausgeschlossen. 
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3.7 Statistische Analyse  

 

Die statistische Analyse wurde mit der Software SPSS (IBM SPSS Statistics 29.0, Armonk, 

USA) durchgeführt. Es wurde mittels Kolmogorov-Smirnov Test und Shapiro-Wilk Test auf 

Normalverteilung getestet. Das Signifikanzniveau wurde bei p<0,05 angesetzt. In der multiplen 

linearen Regressionsanalyse wurden als abhängige Variable einzeln nacheinander alle neun 

Parameter aus der Ganganalyse gewählt und der Zusammenhang mit den unabhängigen Va-

riablen, Alter, Körpergröße, Körpergewicht, BMI, und der Handgriffkraft berechnet. Dies wurde 

mithilfe der forced entry durchgeführt, da die Anzahl der unabhängigen Variablen  gering ist 

und alle Variablen einen erklärbaren Einfluss haben (KUCUK et al., 2016). Die Beziehungen 

zwischen jedem dieser Parameter und dem Alter, der Körpergröße, dem Körpergewicht, dem 

BMI und der Handgriffkraft als unabhängige Variablen wurden untersucht. Da Körpergröße, 

Körpergewicht und BMI interkorrelieren, konnten sie nicht in dasselbe Modell eingegeben wer-

den. Stattdessen wurden zwei separate Modelle durchgeführt: Das Hauptmodell mit Körper-

größe und Körpergewicht und ein zweites Modell mit BMI anstelle von Körpergröße und Kör-

pergewicht ohne sonstige Unterschiede zum Hauptmodell. Bezüglich der Steigungen und Nei-

gungen, wurde eine lineare Regressionsanalyse der Varianz (ANOVA) für jeden Gangpara-

meter als abhängige Variable und der Steigung (-20 bis 20 %) als unabhängige Variable be-

rechnet. Mittelwerte und Standardabweichungen (SD) werden angegeben. Lineare Regressi-

onssteigungen wurden zur Vergleichbarkeit und zur Korrektur angegeben, obwohl für einige 

der Parameter andere, aber unterschiedliche Regressionstypen höhere R2 -Werte ergaben. 

Die Datenvisualisierung wurde mit Matplotlib in Python durchgeführt. Aufgrund des Mangels 

an vergleichbaren Daten in der Literatur konnte keine Berechnung des Stichprobenumfangs 

durchgeführt werden. Die Stichprobengröße von 37 bzw. 40 Probanden war eine Schätzung 

auf der Grundlage der in diesem Bereich üblichen Werte und unter Berücksichtigung des Ziels, 

eine sehr unterschiedliche Gruppe von Probanden zu messen. Mittels Microsoft Excel (Micro-

soft Office-Suite) wurden Abbildungen und Grafiken erstellt. Die anthropometrischen und bio-

metrischen Probandendaten wurden deskriptiv erhoben und mit den Gangdaten korreliert. Die 

Inferenzstatistik ist notwendig, da nur eine Stichprobe aus der gesamten Population getestet 

werden kann (NACHTIGALL, WIRTZ, 2006). Zur Beurteilung von Zusammenhängen zweier 

Variablen wurde folgende Klassifizierung verwendet (SEDLMEIER, RENKEWITZ, 2018): 

- geringer Zusammenhang r <= 0,1 

- normaler Zusammenhang r <= 0,3 

- hoher Zusammenhang r <= 0,5  
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4 Ergebnisse  

4.1 Anthropometrische Probandendaten 

Für diese Studie wurden insgesamt 37 Probanden zur Datenerhebung von Alter, Körpergröße, 

Körpergewicht, BMI und Handgriffkraft  getestet. Von den insgesamt 37 Probanden waren 18 

Probanden weiblich und 19 Probanden männlich.  

 

Das Alter der Probanden in der Studie betrug im Durchschnitt (Ø) 43,65 ± 17,59 Jahre (18 - 

86 Jahre).  

 

Abbildung 7:  Alter Probanden in Jahren 
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Die Körpergröße der Probanden betrug durchschnittlich 173,70 ± 11,22 cm (157 - 203cm)  

 

Abbildung 8: Körpergröße Probanden in cm 

 

 

Das Körpergewicht der Probanden betrug Ø 79,81 ± 27,85 kg. Korrespondierend hierzu war 

der BMI. Der BMI der Probanden betrug Ø 22,78 ± 7,04 Kg/m2. 

 

Abbildung 9: BMI-Probanden in kg/m² 
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Die Handgriffkraft der Probanden betrug Ø 35,41 ± 12,46 kg. 

 

Abbildung 10: Maximale Handgriffkraft Probanden [kg] 

 

 

4.2 Korrelationsanalyse Gangdaten mit Alter, Körpergröße, 
Körpergewicht, Body-Mass-Index, Handgriffkraft 

 

Tabelle 1 zeigt die bereinigten R2-Werte sowie die nicht standardisierten und standardisierten 

(Beta) Regressionskoeffizienten für alle Parameter. Die angepassten R Werte des Hauptmo-

dells, welches Körpergewicht und Körpergröße einschließt und des Modells, das stattdessen 

den BMI einschließt. Zusätzlich werden nicht standardisierte und standardisierte (Beta) Koef-

fizienten der berechneten Parameter - sofern signifikant - unterstrichen dargestellt. Die für den 

BMI angegebenen Werte stammen aus dem BMI-Modell, die anderen aus dem Hauptmodell. 

Die Einheiten sind entweder kg, cm oder Jahre pro Prozent Körpergewicht, oder im Falle der 

Steigung kg, cm oder Jahre pro Prozent Körpergewicht pro Prozent Standphasendauer. Die 

nicht standardisierten Koeffizienten können bei der Analyse zur Korrektur von Alter, Größe, 

Gewicht, BMI und Handgriffkraft verwendet werden. 
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 Berei-

nigtes R² 

(Primär) 

Berei-

nigtes 

R² 

(BMI) 

Alter 

(Jah

ren) 

Körper-

größe 

(cm) 

Körper-

ge-

wicht 

(kg) 

BMI 

(kg/m

2) 

Hand-

griff-

kraft 

(kg) 

Fmeanstance (% 

Körpergewicht) 

,400 ,365   -,007 / -

,882 

-,022 / 

-,761 

,120 / 

696 

Fmeanload (% 

Körpergewicht) 

,460 ,391  -,008 / 

,413 

-,005 / -

,715 

-,018 / 

-,595  

 

Fmeanmid (% 

Körpergewicht) 

,285 ,267   -,007 / -

,818 

-,026 / 

-,716 

,130 / 

,652 

Fmeanunload (% 

Körpergewicht) 

,335 ,338   -,006 / -

,946 

-,019 / 

-,831 

,010 / 

,764 

FZ2 (% Körper-

gewicht) 

,376 ,350   -,008 / -

0,748 

-,028 / 

-,646 

 

FZ3 (% Körper-

gewicht) 

,199 ,182   -,006 / -

,734 

-,020 / 

-,646 

,012 / 

,672  

FZ4 (% Körper-

gewicht) 

,282 ,278   -,010 / -

,899 

-,035 / 

-,790 

,019 / 

,763 

Loading slope 

(% Körperge-

wicht / % Dauer 

der Standphase) 

,292 ,177 -,067 

/ 

,394 

-,145 / 

,543 

   

Unloading slope 

(% Körperge-

wicht / % Dauer 

der Standphase) 

,264 ,255   ,083 / 

,835 

,283 / 

,723 

-,150 / -

,677 

Tabelle 1: Zusammenfassende Darstellung der linearen Korrelationsanalyse der Gangzyklusparameter 
und der anthropometrischen Daten (WOLFF et al., 2023).  

 

4.2.1 Alter 

Der einzige Parameter der Standphasenkurve, der eine signifikante negative Korrelation mit 

dem Alter zeigte war der Loading slope (p = 0,014). Jüngere Teilnehmer hatten höhere Werte 
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beim Loading slope, was auf einen steileren Anstieg hinweist. Alle anderen analysierten Para-

meter waren unabhängig vom Alter. 

4.2.2 Körpergröße 

Die Körpergröße korrelierte negativ mit Fmeanload (p = ,046) und mit dem Loading slope (p = 

,023). Alle anderen analysierten Parameter waren unabhängig von der Körpergröße. 

 

4.2.3 Körpergewicht und BMI 

Das Körpergewicht korrelierte mit allen analysierten Parametern der Standphase, mit Aus-

nahme des Loading slope (Fmeanstance (p < ,001), Fmeanload (p = ,002), Fmeanmid (p = 

,002) ,Fmeanunload (p < ,001), Fz2 (p = ,002), Fz3 (p = ,007), Fz4 (p < ,001) Unloading slope 

(p = ,002).  

Wie das Körpergewicht korrelierte auch der BMI (separates Modell) mit allen Parametern, mit 

Ausnahme des Loading slope (Fmeanstance (p < ,001), Fmeanload (p = ,005), Fmeanmid (p 

= ,002), Fmeanunload (p = ,002), Fz2 (p = ,003), Fz3 (p = ,008), Fz4 (p < ,001), Unloading 

slope (p = ,002). 

 

4.2.4 Handgriffkraft 

Die Handgriffkraft korrelierte positiv mit den mittleren Parametern und der Entladephase des 

Gangzyklus, Fmeanstance (p = ,015), Fmeanmid (p = ,036), Fmeanunload (p = ,012), Fz3 (p 

= ,041), Fz4 (p =,015) und der Unloading slope (p = ,032). Es gab keine Korrelation mit Fme-

anload, Fz2 und dem Loading slope als Parameter der frühen Standphase. 

 

4.2.5 Variabilität 

Die bereinigten R2 Werte in Tabelle 1 zeigen, dass nur bis zu 46% der Variabilität der analy-

sierten Parameter durch Alter, Körpergewicht, Körpergröße, BMI und Handgriffkraft erklärt 

werden können. Es müssen also weitere Faktoren den Verlauf der Gangzykluskurve beein-

flussen, die in der vorliegenden Analyse nicht berücksichtigt werden konnten. 
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Abbildung 11 veranschaulicht die Unterschiede der Gangzyklusparameter in der von der Sen-

sorschuheinlage abgeleiteten Standphasenkurve bei jüngeren und älteren (ABBILDUNG 11A), 

größeren und kleineren (ABBILDUNG 11B), schwereren und leichteren Personen (ABBIL-

DUNG 11C) sowie bei Personen mit niedriger und höherer Handgriffkraft (ABBILDUNG 11D). 

Diese Abbildung ist unabhängig von der multiplen Regressionsanalyse und dient lediglich der 

Veranschaulichung. Dargestellt sind die gepoolten Daten von 18 der 37 Teilnehmer jeder 

Gruppe, wobei die 18 ältesten und 19 jüngsten Teilnehmer (A), 18 größten und 19 kleinsten 

Teilnehmer (B), 18 Probanden mit der höchsten und 19 mit der niedrigsten Körpermasse (C) 

und die 18 Teilnehmer mit der höchsten und 19 Probanden mit der niedrigsten Handgriffkraft 

verglichen werden. Die durchgezogenen Linien geben den Mittelwert an. Die 95%-Konfiden-

zintervalle sind in orange und blau dargestellt, während die Überlappung in braun angezeigt 

wird. Höhere normalisierte Kraftwerte (in % des Körpergewichts) lassen sich bei den jüngeren 

und kleineren Teilnehmern mit geringerer Körpermasse und Handgriffkraft beobachten. 

 

 

Abbildung 11: Charakteristische Unterschiede in der Standphasenkurve (WOLFF et al., 2023). 
Zur Unterscheidung der Subgruppen wurden jeweils die 18 Probanden mit dem höchsten Alter (A), 
der größten Körpergröße (B), dem höchsten BMI (C) bzw. der höchsten Handgriffkraft (D) von den 
restlichen 19 Probanden getrennt 
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4.3 Korrelationsanalyse Gangdaten mit Steigung und Neigung einer 
Gangebene 

 

Die Messungen der Steigung und Neigung wurden bei insgesamt 40 ganggesunden Proban-

den (W=19 und M=21) mit einem Durchschnittsalter von 43,90 ± 17,30 Jahren (18-87) durch-

geführt. Die Merkmale der Teilnehmer sind in Tabelle 2 zusammengefasst.  

 

 
Zusammen Frauen Männer 

Probandenanzahl (n) 40 19 21 

Mittelwert Alter (Jahren) ± SD 43.90 ± 17.30 39.05 ± 14.65 48.29 ± 18.64 

Mittelwert Körpergröße (cm) ± SD 174.43 ± 11.24 165.79 ± 6.05 182.24 ± 8.85 

Mittelwert Körpergewicht (kg) ± SD 80.40 ± 26.85 66.22 ± 16.15 93.24 ± 28.4 

Mittelwert BMI (kg/m2) ± SD 23.04 ±   6.83 20.15 ± 5.06 25.65 ± 7.28 

Tabelle 2: Probandendaten Steigung und Neigung 

 

Die Daten wurden für alle Teilnehmer und Neigungsstufen erfolgreich erfasst, so dass ein voll-

ständiger Datensatz entstand (Tabelle 3 und 4). Die Probandendaten waren normalverteilt. 

Die Korrelationsanalyse ergab signifikante Veränderungen mit der Steigung für Fmeanload, 

Fmeanunload, Fz2, Fz3, Fz4 Loading und Unloading slope (alle P<,001). Es gab keine signi-

fikante Korrelation der Steigung mit Fmeanstance (P=,980) und Fmeanmid (P=,125). Im Ge-

gensatz zu den anderen Parametern mit signifikanten Veränderungen in Abhängigkeit von der 

Steigung hatte Fz3 seinen Höhepunkt beim horizontalen Gehen und die Werte sanken sowohl 

beim Bergauf- als auch beim Bergabgehen. Ein gleichzeitiger und kurzfristiger Anstieg des 

loading slope und von Fmeanload in Verbindung mit einer Abnahme von Fmeanunload, Fz2, 

Fz4 und des unloading slope deutet also auf ein Bergabgehen hin, während das Gegenteil auf 

ein Bergaufgehen hindeutet. Fz3 ist kein geeigneter Parameter, um zwischen bergauf- und 

bergabgehen zu unterscheiden, da sein Wert sowohl beim Bergauf- als auch beim Bergabge-

hen abnimmt. Die Mittelwerte und die SD der analysierten Parameter für jede Steigungsstufe 

des Laufbands in absoluten Werten sind in (Tabelle 3) dargestellt.  
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 Neigungs- und 

Steigungswerte 

-20% -15% -10% -5% 0% 5% 10% 15% 20% 

Fmeanstance (% 

Körpergewicht) 

0,88 ± 

0,21 

0,90 ± 

0,21 

0,90 

± 

0,21 

0,91 

± 

0,21 

0,90 

± 

0,21 

0,90 

± 

0,21 

0,90 

± 

0,21 

0,89 

± 

0,20 

0,89 

± 

0,20 

Fmeanload (% 

Körpergewicht) 

1,06 ± 

0,30 

1,04 ± 

0,28 

0,98 

± 

0,26 

0,91 

± 

0,23 

0,86 

± 

0,21 

0,81 

± 

0,20 

0,80 

± 

0,20 

0,78 

± 

0,19 

0,77 

± 

0,18 

Fmeanmid (% 

Körpergewicht) 

0,97 ± 

0,24 

0,99 ± 

0,23 

0,99 

± 

0,23 

1,01 

± 

0,23 

1,03 

± 

0,25 

1,04 

± 

0,25 

1,03 

± 

0,25 

1,02 

± 

0,25 

1,01 

± 

0,24 

Fmeanunload (% 

Körpergewicht) 

0,55 ± 

0,14 

0,61 ± 

0,14 

0,65 

± 

0,16 

0,71 

± 

0,16 

0,72 

± 

0,17 

0,76 

± 

0,18 

0,77 

± 

0,18 

0,78 

± 

0,18 

0,79 

± 

0,18 

FZ2 (% Körper-

gewicht) 

1,50 ± 

0,39 

1,48 ± 

0,38 

1,39 

± 

0,36 

1,29 

± 

0,33 

1,20 

± 

0,30 

1,14 

± 

0,29 

1,12 

± 

0,29 

1,12 

± 

0,29 

1,11 

± 

0,29 

FZ3 (% Körper-

gewicht) 

0,70 ± 

0,20 

0,74 ± 

0,19 

0,77 

± 

0,18 

0,83 

± 

0,19 

0,88 

± 

0,22 

0,88 

± 

0,21 

0,86 

± 

0,21 

0,84 

± 

0,22 

0,81 

± 

0,19 

FZ4 (% Körper-

gewicht) 

0,88 

± 

0,24 

0,96 

± 

0,24 

1,02 

± 

0,26 

1,11 

± 

0,28 

1,16 

± 

0,32 

1,22 

± 

0,33 

1,25 

± 

0,33 

1,26 

± 

0,34 

1,29 

± 

0,35 

Loading slope 

(% Körperge-

wicht / % Dauer 

der Standphase) 

11,00 

± 

4,58 

10,35 

± 

4,01 

9,23 

± 

3,58 

7,79 

± 

2,99 

7,10 

± 

2,91 

5,92 

± 

2,11 

5,63 

± 

2,07 

5,43 

± 

1,85 

5,71 

± 

2,07 

Unloading slope 

(% Körperge-

wicht / % Dauer 

der Standphase) 

-5,30 

± 

1,66 

-5,89 

± 

1,87 

-6,26 

± 

2,10 

-6,91 

± 

2,34 

-7,31 

± 

2,71 

-7,41 

± 

2,64 

-7,65 

± 

2,79 

-

7,75 

± 

2,92 

-

8,02 

± 

3,02 

Tabelle 3: Mittelwerte und SD der analysierten Parameter für jede Neigungsstufe (absolute Werte) 
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Abbildung 12 veranschaulicht die Unterschiede zwischen den analysierten Neigungs-/Stei-

gungswerten auf die Standphasenkurve. Abbildung 12A zeigt die mittleren Kurvenverläufe der 

Standphasenkurve für jede der untersuchten Neigungs-/Steigungsstufen, während Abbildung 

12B die mittleren Kurvenverläufe und das 95 %-Konfidenzintervall für -20, 0 und 20 % Nei-

gung/Steigung abbildet. 

 

Abbildung 12:  Charakteristische Unterschiede in der Standphasenkurve je nach Änderung der  
Neigung/Steigung der Gangebene. A: zeigt die mittleren Kurvenverläufe der Standphasenkurve für 
jede der untersuchten Neigungs-/Steigungsstufen. B: zeigt die mittleren Kurvenverläufe und das 95 
%-Konfidenzintervall für -20, 0 und 20 % Neigung/Steigung. 
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In Abbildung 13 werden die normalisierten Veränderungen der jeweils analysierten Parame-
ter der Gangzykluskurve mit der Neigung/Steigung des Laufbandes dargestellt. 

 

 

 

Abbildung 13: Für jede Neigungs-/Steigungsstufe wird der Mittelwert jedes Parameters in Pro-
zent des horizontalen Gehens angegeben (alle Werte sind über alle Teilnehmer gemittelt) 

 

 

Tabelle 4 zeigt die linearen Regressionssteigungen und R2-Werte für jede der in Abbildung 13 

dargestellten Kurven. 

 

 

Linearer Regressionsslope 
[%] R2 

Fmeanstance (% Körpergewicht) -0.002 0.001 

Fmeanload (% Körpergewicht) 0.930 0.943 

Fmeanmid (% Körpergewicht) 0.116 0.527 

Fmeanunload (% Körpergewicht) 0.807 0.909 

FZ2 (% Körpergewicht) -0.926 0.907 

FZ3 (% Körpergewicht) 0.367 0.483 

FZ4 (% Körpergewicht) 0.894 0.952 

Loading slope (% Körpergewicht / % Dauer 
der Standphase) -2.109 0.910 

Unloading slope (% Körpergewicht / % Dauer 
der Standphase) 0.900 0.935 

Tabelle 4: Lineare Regressionssteigungen und R2-Werte für die in Abbildung 13 dargestellten Kurven. 
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5 Diskussion 

5.1 Diskussion der Methodik 

 

Auf der Grundlage basierend, dass kein Tier einen ähnlichen Gang wie der Mensch aufweist, 

musste der Gangzyklus zwingend am Menschen untersucht werden. Der aufrechte Rumpf und 

die Kräfte, welche sich beim Gehen zweispitzig darstellen, sind nur beim Menschen so ausge-

prägt (ALEXANDER, 2004). Die Schrittlänge, sowie Knöchel-, Hüft- und Kniebeugewinkel, wel-

che einen Einfluss auf den Gangzyklus haben, unterscheiden sich bei den beiden Geschlech-

tern (DAHL et al., 2019; KO et al., 2011). Um geschlechterspezifische Verzerrungen auszu-

schließen, wurden beide Geschlechter in möglichst gleicher Anzahl in die Studie eingeschlos-

sen. In dieser Studie sollten die Bodenreaktionskräfte von Menschen ohne Pathologien erho-

ben werden. Es sollte der Einfluss von Alter, Körpergröße, Körpergewicht, BMI, Handgriffkraft 

und die Steigung bzw. Neigung der Gangebene auf die Bodenreaktionskräfte im Gangzyklus 

erforscht werden. Es ist bekannt, dass Pathologien das Gangmuster bzw. den Gangzyklus 

beeinflussen (BRAUN et al., 2018; DURWEN, 2009; KWON et al., 2018; PERRY, 

BURNFIELD, 1992; WINTER, 1991). Aus diesen Gründen wurden ausschließlich gangge-

sunde Probanden eingeschlossen. Die in dieser Studie eingeschlossenen Probanden wurden 

bewusst mit großem Spektrum in den jeweiligen anthropometrischen Parametern rekrutiert, 

da die Ergebnisse der Ganganalyse möglichst die Gesamtpopulation referenziert wiederspie-

geln sollten (COHEN, 1988; JANCZYK, PFISTER, 2013). Alle Probanden trugen zum Zeit-

punkt der Analyse bereits von ihnen getragene und somit bekannte Sportschuhe. Es wurden 

bewusst keine Schuhe gestellt, um zu verhindern, dass aufgrund der unbekannten Schuhe 

das Laufverhalten beeinflusst wird (AL KORK et al., 2017). Die Untersuchungen fanden unter 

Laborbedingungen auf einem Laufband statt. Diesbezüglich ist bekannt, dass Laborergeb-

nisse auf dem Laufband vergleichbar mit Lauftrainingsergebnissen im Freien sind und zugleich 

diverse Vorteile hinsichtlich Vergleichbarkeit und Standardisierung und Vermeidung von Stör-

faktoren bieten (JESCHKE, 1998). Alle Laufbandmessungen wurden mit 4 km/h durchgeführt. 

Es war ein Unterschied zwischen dem Anpassungsverhalten von jungen und älteren Men-

schen bezüglich dem Laufverhalten auf dem Laufband zu erkennen. Ein ähnliches Verhalten 

der Probanden ist aus anderen Studien bekannt (ESSER, 2021). Um genauere Aussagen hin-

sichtlich des Laufverhaltens der Probanden tätigen zu können, sind weitere Tests unter Labor-

bedingungen zwingend notwendig (JESCHKE, 1998). Zur Messung der Bodenreaktionskräfte 

wurden ausschließlich Sensorschuheinlagen verwendet, da durch die Kontinuität der Auf-

zeichnung eine möglichst reale Druckverteilung dargestellt werden konnte. Weitere Vorteile 

sind die Größen der Sensorschuheinlagen, welche bei Sohlengröße 32 „Size 1“ beginnt und 

bei 49 „Size 9“ endet (MOTICON REGO AG, 2022b). Die Sohle ist leicht anzuwenden, hat ein 
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Gewicht von unter 80 Gramm, wird mit Batterien betrieben und ist somit flexibel einsetzbar 

ohne das Gangverhalten relevant zu beeinflussen (BRAUN et al., 2015; OERBEKKE et al., 

2017).    

Im Vergleich der Sensorschuheinlagen von Moticon zu PedarX- Sensorschuheinlagen - und 

AMTI-Kraftmessplattensystemen, welche den Goldstandard darstellt (SHARMA et al., 2021), 

wurde eine gleichrangige Validität und Reliabilität zwischen den Moticon OpenGo Sensor-

schuheinlagen, Analysewerkzeug PedarX Sensoreinlagen- und den AMTI-Kraftmessplatten-

systemen, beim Laufen, Gehen und Springen, beschrieben (OERBEKKE et al., 2017; 

STÖGGL, MARTINER, 2017). Ein weiterer Vorteil der Sensorschuheinlagen ist die Möglichkeit 

der Echtzeit Darstellung und Aufzeichnungen der Messdaten (BRAUN et al., 2016). Zusam-

menfassend erachten wir daher die in der vorliegenden Arbeit angewandte Methodik als prak-

tikabel und reproduzierbar. Hinsichtlich einer Translation der Untersuchungsmodalitäten in 

eine klinische Anwendbarkeit sind jedoch weitere Untersuchungen aus unserer Sicht zwingend 

erforderlich.  

 

5.2 Diskussion der Ergebnisse 

 

Zusammenfassend zeigte die vorliegende Studie den Einfluss von Alter, Körpergröße, Körper-

gewicht, BMI und Handgriffkraft auf den Verlauf der Gangzykluskurve bzw. den hiervon abge-

leiteten und analysierten Parametern bei ganggesunden Teilnehmern. Die Ergebnisse zeigen 

zudem, dass 46 % der Variabilität der Gangzykluskurve durch die analysierten Parameter Al-

ter, Körpergröße, Körpergewicht, BMI und Handgriffkraft erklärt werden können. Das Spektrum 

von Faktoren, die den Gangzyklus beeinflussen, kann somit erstmals konkretisiert und cha-

rakterisiert werden. Es zeigt jedoch auch, dass weitere Faktoren den Verlauf der Gangzyklus-

kurve, maßgeblich beeinflussen müssen.  

Bei der Analyse von Einlegesohlendaten kann es nützlich sein, die identifizierten Faktoren als 

Grundlage für maschinelle Lernalgorithmen zu verwenden. Sensorschuheinlagen zur Pedoba-

rographie werden zunehmend für die Untersuchung des Gangs bei Patienten sowie zur Über-

wachung des Lebensstils und der Gesundheit verwendet (BRAUN et al., 2017; 

SUBRAMANIAM et al., 2022b). Neben kontinuierlichen Messungen mit Sensorschuheinlagen 

bei traumatologischen Patienten werden Einlagen auch bei neurologischen Patienten zur 

häuslichen Behandlungsüberwachung und als Hilfsmittel zur Rehabilitation bei neurologisch 

eingeschränktem Gang eingesetzt (SICA et al., 2021). Eine solche Langzeitüberwachung, ins-

besondere in Kombination mit weiteren Sensoren, kann große Datenmengen erzeugen, die 

automatisierte Analysen erfordern. Zu den  Möglichkeiten gehört der Einsatz von maschinellen 



Diskussion 39 

Lernalgorithmen, die mit annotierten Daten gespeist werden müssen, um  Muster zu erkennen, 

welche Aktivitäten eine Person ausführt oder ausführen könnte (HARRIS et al., 2022). Solche 

Algorithmen könnten spezifisch programmiert werden, um nicht nur waagerechtes Gehen und 

Laufen zu erkennen, sondern auch Aktivitäten wie Treppensteigen, Radfahren, Autofahren, 

Bahn- oder Busfahren und um Stürze und Ereignisse mit Überbelastung anzuzeigen. Außer-

dem könnten Stürze und Krankheiten durch Auswertung der Daten, vorhergesagt werden.  Es 

wäre auch von Interesse, riskantes Verhalten zu erkennen, das möglicherweise zu übermäßi-

gen Kräften führt, und den Patienten zu warnen, beispielsweise durch ein akustisches Warn-

signal oder durch Vibration. Algorithmen, welche maschinell Lernen, werden bereits für viele 

Anwendungen in der Ganganalyse angewendet, einschließlich der räumlich-zeitlichen 

menschlichen Gangerkennung (HARRIS et al., 2022; KONZ et al., 2022). Solche Analysen in 

Echtzeit eröffnen die Möglichkeit, Patienten Feedback zu geben, oder erinnern Patienten da-

ran, sich zu bewegen und Sport zu treiben (ZHENG, CHEN, 2017). Die inhärenten Beschrän-

kungen der Rechenleistung kleiner tragbarer Geräte werden zunehmend sowohl von algorith-

mischen Optimierungstechniken im maschinellen Lernen wie Reservoir Computing, Netzwerk 

pruning, Dimensionsreduktion, als auch von Hardwareinnovationen ins Visier genommen. Zu-

sammengenommen werden diese Fortschritte letztendlich ein Echtzeit-Feedback basierend 

auf Daten aus verschiedenen kombinierten Quellen in naher Zukunft ermöglichen 

(CHIASSON-POIRIER et al., 2022; ZHANG et al., 2022).  

Wie in der vorliegenden Studie gezeigt, sollten individuelle Merkmale des Gangs berücksichtigt 

werden, wenn kontinuierliche Gangdaten in der Praxis und im täglichen Leben analysiert wer-

den, insbesondere bei der Ableitung von Informationen und Warnungen aus diesen Daten. Die 

vorliegende Studie zeigt, dass der loading slope mit zunehmendem Alter abnahm. Dieser Be-

fund ist neu, steht aber im Einklang mit früheren Studien, die einen vorsichtigeren Gang (stär-

kerer Fokus auf Gang kombiniert mit einer langsameren Gehgeschwindigkeit) sowie altersbe-

dingte Verringerungen der bevorzugten Gehgeschwindigkeit und Trittfrequenz zeigten 

(HERSSENS et al., 2018; NIEDERER et al., 2021). Der vorsichtigere Gang in der vorliegenden 

Studie spiegelt sich in der langsameren Belastung des Fußes wider, während sich die Kraft-

maxima mit dem Alter nicht veränderten. Larsen et al. (2008) zeigten, dass ältere Personen 

zu vergleichsweisen jungen Personen eine erhöhte muskuläre Koaktivierung zusammen mit 

einer stärkeren elektromyographischen Aktivierung beim Treppensteigen aufwiesen. Hier-

durch wird die fehlende Stabilität und Kraft, welche normalerweise durch genügend Muskulatur 

gewährleistet wird, kompensiert (HORTOBÁGYI et al., 2003). 

Interessanterweise wurde in einer anderen Studie bei Teilnehmern ab 70 Jahren gezeigt, dass 

die Abstoßkraft des Massenschwerpunkts signifikant verringert war (SLOOT et al., 2021). Die-

ser Effekt zeigte sich in der vorliegenden Studie nicht, wahrscheinlich weil das durchschnittli-

che Alter der Teilnehmer relativ niedrig war. Der Befund entspricht jedoch dem zunehmenden 
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Rückgang der Leistung mit zunehmendem Alter, der sich ab einem Alter von etwa 70 Jahren 

beschleunigt (GANSE et al., 2021; GANSE et al., 2020).  

Die Körpergröße beeinflusste Fmeanload und den loading slope und lieferte dadurch eine cha-

rakteristische Änderung des Kurvenverlaufs. Dieser Befund ist nicht überraschend, da Mess-

geräte normalerweise auf das Körpergewicht, nicht aber auf die Körpergröße kalibriert werden. 

Zu den bekannten Veränderungen der Gangeigenschaften bei größeren Teilnehmern gehören  

eine geringere Trittfrequenz aufgrund längerer Schritte, eine geringere Knöchelgeschwindig-

keit aufgrund weniger Schritte sowie eine längere Schrittzeit und Schrittlänge (MIKOS et al., 

2018). Größere Menschen mit längeren Beinen bevorzugen oft höhere Gehgeschwindigkeiten 

als kleinere Menschen. Es hat sich gezeigt, dass die Gehgeschwindigkeit die räumlich-zeitli-

chen Gangparameter beeinflusst, und die Wahrnehmung dessen, was die bequemste Gehge-

schwindigkeit ist, variiert von Mensch zu Mensch (ANDRIACCHI et al., 1977; KIRTLEY et al., 

1985). Die Gehgeschwindigkeit von 4 km/h, die in der vorliegenden Studie verwendet wurde, 

liegt im Bereich dessen, was gesunde Teilnehmer als angenehm empfinden. Bei Patienten mit 

Gehbehinderung könnten 4 km/h jedoch zu schnell sein, und beim Gangstudium sollten lang-

samere Geschwindigkeiten gewählt werden (LINDER et al., 2022; ZHU et al., 2022). 

In zukünftigen Studien sollten auch weitere Parameter erhoben werden, die die Gangzyklus-

kurve beeinflussen können, um weiterführende Analysen im Alltag zu ermöglichen. Dazu kön-

nen der Schuh- und Untergrundtyp sowie verschiedene charakteristische Aktivitäten gehören. 

Darüber hinaus sollten Kinder und Erwachsene im Alter von 70 Jahren und älter untersucht 

werden. Wie sich unterschiedliche Verletzungsarten und degenerative Erkrankungen des Be-

wegungsapparates auf die Gangkurve auswirken, wie beispielsweise Knochenbrüche, Bän-

derverletzungen oder Arthrose der Beine, ist derzeit noch nicht bekannt,. Falls charakteristi-

sche Unterschiede zwischen den Verletzungsarten festgestellt werden könnten, können Ana-

lysen der Gangzykluskurve sogar einen diagnostischen und potenziell sogar prädiktiven Wert 

haben. 

Sowohl das Körpergewicht als auch der BMI hatten einen Einfluss auf alle analysierten Para-

meter der Standphasenkurve mit Ausnahme des loading slope. Letzteres ist ein interessantes 

Detail, da das Alter nur den loading slope beeinflusste, wodurch der Einfluss von Körperge-

wicht und BMI unabhängig vom Alterseffekt bestimmt werden kann. 

Die Handgriffkraft beeinflusste die durchschnittlichen Kraftwerte der späteren Standphasen-

kurve, das Minimum und die Abstoßkraft (zweites Maximum), sowie den unloading slope. Es 

gab jedoch keinen Einfluss auf die durchschnittliche Kraft der Anfangsphase, das erste Maxi-

mum und den loading slope. Dieses sehr klare Bild zeigt, dass die Handgriffkraft nur mit der 

zweiten Hälfte der Standphasenkurve korreliert, während sie die erste Hälfte unbeeinflusst 

lässt. Die zugrunde liegende Ursache ist wahrscheinlich die für das Abstoßen verfügbare 
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Muskelkraft, die normalerweise bei Menschen ausgeprägt ist, die eine größere Handgriffkraft 

haben. 

Die Hüftabduktoren und -adduktoren tragen die meiste Muskelkraft zum normalen Gehen bei 

Erwachsenen bei und sind daher jene Muskeln, die in zukünftigen Studien zur Korrelationen 

von Muskelkraft und Gang genauer untersucht werden sollten (BOGEY, BARNES, 2017). 

Die Haupteinschränkung der Studie bestand darin, dass der Einfluss der Gehgeschwindigkeit 

nicht berücksichtigt wurde, da nur eine vordefinierte Gehgeschwindigkeit für die Messungen 

verwendet wurde. Eine weitere Einschränkung bestand darin, dass die Daten auf einem Lauf-

band aufgezeichnet wurden, das sich bekanntermaßen vom Gehen auf einer Rampe oder auf 

normalem Untergrund unterscheidet (STRUTZENBERGER et al., 2022). Der Aufbau und die 

Gehgeschwindigkeit wurden so gewählt, dass die bestmögliche Standardisierung erreicht wer-

den konnte. Darüber hinaus wurden Unterschiede in der Druckverteilung über die 16 Sensoren 

in der vorliegenden Studie nicht pro Sensor analysiert. Anzumerken ist, dass die in der vorlie-

genden Studie analysierten Parameter nur dann verwendet werden können, wenn eine regel-

mäßige Gangkurve vorhanden ist. Wenn dies nicht der Fall ist, müssen andere Methoden an-

gewendet werden, wie z. B. maschinelles Lernen oder die Analyse anderer Parameter (bei-

spielsweise Durchschnittswerte). 

Bezüglich der Steigung und Neigung, konnte festgestellt werden, dass die stärksten Änderun-

gen mit Laufbandsteigung in der Kurve des loading slope gefunden wurden. Es wurde eine 

typische Kombination von Änderungen in mehreren Parametern gezeigt, die das Bergauf- und 

Bergabgehen definiert und für Besonderheiten und Korrekturen bei der Analyse solcher Daten 

verwendet werden kann. Während patientenbezogene Faktoren die individuellen Kurvencha-

rakteristika in Bezug auf Körpergröße, Muskelkraft, degenerative Erkrankungen während einer 

Einlagenmessung konstant bleiben lassen, würden ermüdungsbedingte Veränderungen wahr-

scheinlich zunehmend auftreten und dann zu späteren Stadien einer Aufzeichnung bei Stei-

gung und Neigung zu vorübergehenden und charakteristischen Veränderungen der Gangzyk-

luskurve führen. Änderungen im Laufe der Zeit in den identifizierten Parametern sollten daher 

berücksichtigt und vor diesem Hintergrund richtig interpretiert werden, wenn langfristige Gang-

daten untersucht werden, die über Einlagen akquiriert wurden. Zur Analyse des Heilungsver-

laufs, also nach einer Verletzung, wären langsame Veränderungen der Parameter und eine 

Tendenz zum Normalzustand über mehrere Wochen zu erwarten. Kurzfristige Veränderungen 

über Minuten oder Stunden wären somit nicht durch den Heilungsverlauf erklärbar und müss-

ten eine andere Ursache haben. Außerdem sollte die Asymmetrie zwischen den Beinen wäh-

rend der Heilung langsam abnehmen. Auch beim Gehen bei Steigung und Neigung kann die 

Asymmetrie betroffen sein, wenn die Verletzung zunehmende Beschwerden wie Schmerzen 

beim Bergauf- oder Bergabgehen verursacht. Empfehlenswert ist es daher auch, die Merkmale 
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des Gehens mit Gehhilfen, wie z. B. Krücken, zu identifizieren, um die Art der beobachteten 

Veränderungen und das Behandlungsstadium besser einordnen zu können. 

Die Auswirkungen der Gehgeschwindigkeit wurden wie bereits erwähnt, in der vorliegenden 

Studie nicht analysiert, obwohl bekannt ist, dass die Gelenkbelastung der unteren Extremitäten 

durch unterschiedliche Schrittlänge und Trittfrequenz beim schrittweisen Auf- und Absteigen 

beeinflusst wird (SCHWAMEDER et al., 2005). Diese Parameter scheinen jedoch nicht not-

wendig zu sein, um durch Einlagen erhaltene Gangdaten erfolgreich zu annotieren. Für die 

Bequemlichkeit der Teilnehmer oder Patienten wäre es wünschenswert, wenn Einlagen nicht 

mit weiteren Geräten oder Wearables kombiniert werden müssten.  

Wearables wie Sensorschuheinlagen und andere werden neben der Untersuchung von Gang 

und Bewegung zunehmend auch klinisch und zur Lebensstil- und Gesundheitsüberwachung 

eingesetzt (BRAUN et al., 2017; CATES et al., 2018; KRAUS et al., 2022; SUBRAMANIAM et 

al., 2022a; SUBRAMANIAM et al., 2022b). Abgesehen von Sensorschuheinlagen könnten 

sehr ähnliche Daten von Sensoren gesammelt werden, die in Orthesen (MOREIRA et al., 

2022) oder Implantaten (ALVES et al., 2022) eingebettet sind, erhoben werden. Möglicher-

weise ändert das Gehen bei Steigung die Daten auf ähnliche Weise wie hier beschrieben. Es 

wäre sehr wünschenswert, wenn Patienten keine separaten Wearables mehr verwenden 

müssten, sondern dass Orthesen und Implantate über eingebettete Sensoren verfügen. Wenn 

z. B. ähnliche Belastungsdaten über künstliche Hüft- oder Kniegelenke oder möglicherweise 

sogar über Platten oder Nägel, die Knochenbrüche stabilisieren, gesammelt werden könnten, 

könnte komplett auf Wearables verzichtet werden. Alarme könnten ausgelöst werden, wenn 

Kräfte bestimmte Schwellenwerte überschreiten oder wenn Lebensmusteranalysen ungüns-

tige Muster ergeben, von denen bekannt ist, dass sie mit überhöhten Kräften oder Problemen 

verbunden sind. Solche Alarme könnten über eine Smartphone-App, andere Geräte oder di-

rekt über eine Vibration am Implantat auf das Problem aufmerksam machen. Da diese Ent-

wicklungen ein hohes Potenzial im Hinblick auf die Rehabilitation und postoperative Behand-

lung zu haben scheinen, sollten Datenanalysen von Sensorschuheinlagen weiter untersucht 

und idealerweise Details wie Algorithmen und Eigenschaften veröffentlicht werden, um eine 

Weiterentwicklung und breite Anwendung zu ermöglichen. 
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5.3 Schlussfolgerungen 

 

In der vorliegenden Studie konnte festgestellt werden, dass Alter, Körpergröße, Körperge-

wicht, BMI und die Handgriffkraft die Gangzykluskurve auf charakteristische Weise beeinflus-

sen, jedoch nur 46 Prozent der Variabilität eines Gangzyklus erklären. Es konnten zudem cha-

rakteristische Veränderungen in der plantaren Druckverteilung während der Gangzykluskurve 

identifiziert werden, die das Bergauf- und Bergabgehen charakterisieren. Perspektivisch könn-

ten durch automatisierte Annotation, kontinuierliche Analysen von Gangdaten und deren Bo-

denreaktionskraftdaten mithilfe von Wearables verbesserte Rehabilitations- und Feedbacksys-

teme zur Prävention und Behandlung von Patienten entwickelt werden. Eine Kombination aus 

bekannten Regressionsstatistiken im Kontext der Heuristik gepaart mit Methoden der künstli-

chen Intelligenz sollten künftig weiterentwickelt werden, um das Potenzial dieser vielverspre-

chenden Anwendungen auszuschöpfen. 
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