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1 Einleitung 
Der Verlust eines Beines ist ein - im wahrsten Sinne des Wortes - 
einschneidendes Erlebnis und birgt für die Betroffenen viele 
Herausforderungen und Risiken für das physische und psychische 
Wohlbefinden. Selbst wenn nach der Amputation Schmerzbehandlung und 
Wundheilung komplikationslos verlaufen, fehlt dauerhaft die Funktion des 
Beines. Sitzen, das Halten des Gleichgewichts im Einbeinstand und die 
Gewöhnung an die nur noch eingeschränkt mögliche autonome Fortbewegung 
(hüpfende Fortbewegung mit Gehstützen) sind die ersten zu überwindenden 
Hürden, bis nach Anpassung einer Oberschenkelprothese das Gehen wieder 
neu erlernt werden muss. Das Gehen mit einer Prothese erfordert jedoch 75-
100% mehr Energie als die Bewegung mit natürlichen Gliedmaßen (Ettema et 
al., 2021; Kegel et al., 1980). Sofern mit der Prothese Spaziergänge auf 
unebenen oder steilen Strecken sowie auf nassen oder gar rutschigen 
Untergründen überhaupt möglich sind, erfordern diese höchste 
Aufmerksamkeit und Anstrengungen. Auch unter idealen Bedingungen und 
nach intensiver Reha bleibt das Sturzrisiko erhöht (Pfefferkorn I, 2013). Die 
Prothesenversorgung zielt daher darauf ab, dem Träger einen sicheren Stand 
und das selbstständige Gehen bei möglichst geringem Sturzrisiko unter den für 
den Träger relevanten Bedingungen zu ermöglichen. Weiterhin sollte das 
Gehen mit der Prothese möglichst unauffällig sein, das Gangbild also möglichst 
symmetrisch erscheinen. Einige der oben genannten Anforderungen lassen 
sich durch die technische Gestaltung der Prothese und insbesondre der 
Prothesengelenke erfüllen, während der Umgang mit der Prothese durch den 
Nutzer trainiert werden muss. 
 
1.1 Ursachen einer transfemoralen Amputation 

In der Vergangenheit und leider auch jetzt waren bzw. sind kriegerische 
Auseinandersetzungen die häufigste Ursache für den Verlust einer Extremität. 
(Krueger et al., 2012). 
Jenseits von kriegerischen Auseinandersetzungen können Arbeits- und 
Verkehrsunfälle zu traumatischen Amputationen führen, während maligne 
Knochentumoren sowie Makro- und Mikroangiopathien, die sich als Folge eines 
schlecht eingestellten Diabetes mellitus, eines Bluthochdrucks, sowie einer 
Dyslipoproteinämie oder eines floriden Nikotinabusus entwickeln ebenfalls zu 
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Amputationen einer Gliedmaße führen können. (Ernst et al., 2021; Walter et al., 
2022).  
Ungeachtet der Ursache wird zwischen einer Notfall- und einer elektiven bzw. 
dringlichen Operation unterschieden. Bei der notfallmäßigen Versorgung nach 
schweren Traumata mit irreparablem Weichteilschaden und/ oder fulminanten 
septischen Weichteilinfektionen steht primär die Begrenzung des Schadens 
(Damage Control) und weniger die später notwendige Prothesenversorgung im 
Vordergrund. Im Gegensatz dazu werden bei geplanten Amputationen bereits 
bei der primären Operation und Modellierung des Stumpfes plastische Aspekte 
berücksichtigt, um eine optimale Prothesenversorgung zu ermöglichen 
(Schumpelick V., 2017). 
In beiden Fällen schließt sich nach Abschluss der chirurgischen Behandlung 
eine längere Phase zur Rehabilitation an. Ziel der Rehabilitation ist der Umgang 
mit und die Gewöhnung an eine Oberschenkelprothese als wesentliche 
Voraussetzung für die Wiedererlangung der autonomen Mobilität. Gehen mit 
einer Prothese bedeutet, den rhythmischen Wechsel zwischen Schwung- und 
Standbein neu zu erlernen. Gleichzeitig kann und soll moderne 
Prothesenbautechnik sowohl die Schwungphase für die Vorwärtsbewegung 
des Prothesenbeins als auch die Standphase mit dem Wechsel der Bewegung 
vom Prothesenbein auf das erhaltene Bein und vice versa erleichtern. 
 
1.2 Bauteile einer Beinprothese 

Da der nach transfemoraler Amputation verbleibende Femurstumpf nicht 
belastungsstabil ist, wird die Prothese regelhaft mit einem den gesamten 
Oberschenkelstumpf umfassenden Schaft an den Körper angekoppelt. Über 
diese Verbindung wird auch die Kraft zur Vorwärtsbewegung des 
Prothesenbeins übertragen (Bethmann 2020). Weitere Bauteile sind ein 
künstliches Knie- und Sprunggelenk, der für das sichere Stehen und Gehen 
unabdingbare Fuß, sowie die Verbindungen zwischen Schaft und Kniegelenk 
bzw. Knie- und Sprunggelenk/Prothesenfuß. Die Länge der Verbindungsglieder 
wird sowohl durch die Bauhöhe der künstlichen Gelenke als auch die Länge der 
zu ersetzenden Gliedmaße definiert. Teilweise werden Versatzstücke integriert, 
um eine günstigere Gelenkachse zu ermöglichen und Fehlstellungen 
auszugleichen. 



 

 
3 

Der Schaft sollte für eine optimale Verbindung zwischen Prothese und 
Oberschenkelstumpf sowie für eine optimale Kraftübertragung auf die Prothese 
möglichst eng anliegen. Andererseits gilt es, Einschnürungen des Stumpfes mit 
daraus folgend gestörter Durchblutung ebenso wie eine Reibung zwischen 
residualem Oberschenkel und Prothesenschaft zu vermeiden, da sonst die 
Gefahr von Hautmazerationen zunimmt. Wenn sich das Volumen des Stumpfes 
im Laufe des Tages bzw. während der Tragezeit der Prothese ändert, wird die 
Einhaltung der oben genannten Bedingungen schwierig bis unmöglich. Hier 
können sich Systeme, die es dem Träger ermöglichen, den Sitz des 
Prothesenschafts individuell anzupassen, positiv auf die Tragedauer der 
Prothese auswirken. Es ist daher oft üblich, einen Liner als 
Verbindungselement zwischen Schaft und Stumpf zu verwenden. Meist werden 
diese aus Silikon gefertigt, um eine bessere Haftung zwischen Schaft und 
Stumpf zu ermöglichen. Liner mit einem hohen Anteil natürlicher Fasern können 
zusätzlich Feuchtigkeit aufnehmen und reduzieren somit das Risiko, dass bei 
vermehrter Transpiration der Oberschenkelstumpf aus dem Prothesenschaft 
rutscht. Ein zusätzlicher Verriegelungsmechanismus zwischen Liner und Schaft 
oder ein Vakuumventil am Schaft können ebenfalls zur sicheren Nutzung der 
Prothese beitragen.  

Ein gesundes Kniegelenk ermöglicht als kombiniertes Drehscharniergelenk 
eine Rollgleitbewegung mit je 3 Freiheitsgraden für Verschiebung- und 
Drehbewegungen (Bergschmidt et al., 2021) und diese Funktionen muss das 
künstliche Kniegelenk ersetzen. Dabei soll es sowohl einen sicheren Stand als 

Abb. 1: Seitliche Ansicht einer Oberschenkelschaftprothese mit künstlichem 
Knie und Fuß/ Sprunggelenk 
Quelle: https://marx-rieger.de/beinprothesen/ (Zugriff am 21.09.2024) 

https://marx-rieger.de/beinprothesen/
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auch eine sichere Vorwärtsbewegung ermöglichen. Die technischen 
Ausführungen reichen von einem einfachen Drehgelenk mit pneumatischem 
Widerstandskolben bis hin zu einem vollintegrierten 
mikroprozessorgesteuerten Gelenk, bei dem Beschleunigungs- und 
Kraftsensoren entsprechend der Anforderungen den Widerstand im Gelenk 
modulieren. Neben artifiziellen Gelenken mit einem Drehzentrums 

(Monozentrik) wurden in den letzten Jahren polyzentrische Gelenke entwickelt, 
die eine ungewollte Flexion im Stand verhindern (Abb. 2).  
Die Verbindungsglieder zwischen Prothesenschaft, künstlichem Kniegelenk 
und Fuß müssen einerseits Belastungsstabil und andererseits leicht sein. Der 
Prothesenfuß dient im Wesentlichen dazu, ähnlich einer Feder Energie beim 
Fersenkontakt und der Abrollbewegung korrekt aufzunehmen und beim 
Einleiten der Schwungphase wieder abzugeben. Die Ausrichtung von Schaft, 
Kniegelenk und Prothesenfuß zueinander ist für den Energieaufwand und die 
Sicherheit des Prothesenträgers entscheidend. Dabei gilt es, die funktionelle 
Beinachse wiederherzustellen, bei der die passiven Kräfte und Hebelarme so 
gering wie möglich sind, da die Kraft zur Bewegung nur von Rumpf, Becken 
und Hüftgelenk übertragen werden kann. Erschwerend kommt hinzu, dass das 
Fehlen der distalen Muskelansätze sowie die postoperative Narbenbildung mit 
Atrophie der Muskulatur des Oberschenkelstumpfes zu einer Kontraktur im 
Hüftgelenk führt. Letzteres begünstigt eine Abduktionsstellung (Poonsiri et al., 
2022).  
 

Abb. 2: Darstellung eines mikroprozessorgesteuerten Kniegelenks mit 
monozentrischem Drehpunkt (A) und eines polyzentrischen 
Kniegelenks mit insgesamt 3 verketteten Drehzentren (B) 
Quelle: (A) https://www.ottobock.com/de-ch/product/3C88-3~23C98-
3; (B) https://www.medicalexpo.de/prod/roadrunnerfoot-
engineering/product-105938-1003115.html (Zugriff am 21.09.2024) 

https://www.ottobock.com/de-ch/product/3C88-3~23C98-3
https://www.ottobock.com/de-ch/product/3C88-3~23C98-3
https://www.medicalexpo.de/prod/roadrunnerfoot-engineering/product-105938-1003115.html
https://www.medicalexpo.de/prod/roadrunnerfoot-engineering/product-105938-1003115.html
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1.3 Klinische Tests und Fragebögen zur Beurteilung der Versorgung 

Um die Versorgung von transfemoral amputierten Patienten insbesondere im 
Hinblick auf die autonome Mobilität und aus Sicht des Patienten zu beurteilen, 
sind im klinischen Alltag standardisierte Fragebögen etabliert. Hier wird nach 
der täglichen Tragedauer der Prothese, der zu bewältigenden Gehstrecke 
sowie den Fähigkeiten zum Gehen auf ungeraden oder unbefestigten Wegen, 
zur Überwindung von Treppen und nach der Häufigkeit von Stürzen gefragt. 
Weitere Fragen zielen, ähnlich wie der Bartel-Index, auf die Bewältigung 
alltäglicher Aufgaben der Selbstfürsorge und Haushaltsführung (Putz et al., 
2017). 
Zur objektiven Bewertung der Mobilität können prinzipiell funktionelle Tests wie 
der "Chair-Rising Test" oder der "Timed-Up-and-Go-Test" herangezogen 
werden (Barry et al., 2014; Herman et al., 2011). Diese sind allerdings primär 
zur Evaluation des Sturzrisikos bei älteren Menschen bestimmt und für die 
Beurteilung der Gehfähigkeiten von Amputierten nur bedingt geeignet. Für 
diese Patientengruppe stehen mit dem AmpPro bzw. AmpNoPro zwei Tests zur 
Verfügung, welche explizit die Fähigkeiten im Sitzen, Stehen und Gehen von 
Patienten nach Amputation mit (AMPRO) und ohne Prothesenversorgung 
(AMPnoPRO) bewerten. Auch hier werden, ähnlich wie bei dem Test von 
Tinetti, der insbesondere zur Evaluierung des Sturzrisikos für geriatrische 
Patienten entworfen wurde (Lawton and Brody, 1969), Punkte für den 
Erfüllungsgrad jeder Aufgabe vergeben und zu einem Gesamtwert addiert. 
Dabei entspricht ein hoher Punktwert für ein gutes Ergebnis. Solche Tests 
benötigen zwar mehr Zeit und Platz als der Timed-up-and-Go- oder der Chair-
Rising-Test, sie ermöglichen jedoch eine der Situation angepasste und 
differenzierte Aussage über die autonome Mobilität des Patienten.  
Um die bipedale Lokomotion objektiv zu erfassen, sind umfassende 
Ganganalysen erforderlich. 

1.4 Biomechanische Aspekte des Stehens und Gehens 

1.4.1 Lastenverteilung während des Gehens  

Der aufrechte Gang des Menschen stellt an den muskuloskelettalen 
Bewegungsapparat besondere Anforderungen. Während des Gehens sorgt die 
Koordination zwischen neuronalem System, Muskulatur, ligamentären und 
ossären Strukturen dafür, dass, trotz der auf den Boden gerichteten Gewichts-
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, Reibungs- und Trägheitskräfte und dem relativ hoch sitzenden Schwerpunkt 
des menschlichen Körpers, der Oberkörper auf dem Becken durch eine 
pendelnde Vorwärtsbewegung der unteren Extremität getragen wird. Die untere 
Körperhälfte, bestehend aus unteren Extremitäten inklusive des Beckens, 
führen die eigentliche Fortbewegung aus (Lokomotor) und gewährleistet den 
sicheren Stand (doppelt und einfach unterstützt).  
Die Last der oberen Körperhälfte (der Passagier) und des Schwungbeins wird 
beim Einbeinstand abgefedert, verteilt und transportiert. Das Becken verbindet 
Lokomotor und Passagier und ermöglicht individuelle Aktionen des 
Oberkörpers unabhängig von der Fortbewegung. Der muskuloskelettale 
Apparat des Passagiers ist so aufgebaut, dass die Muskelaktivität während des 
Gehens auf ein Minimum reduziert wird, um den Rumpf, die Arme und den Kopf 
aufrecht zu positionieren. Die Position des Kopfes weist zudem bei der 
Fortbewegung geringe vertikale und laterale Bewegungen auf und 
gewährleistet so eine optimale Aufnahme und Verarbeitung audiovisueller 
Reize. Der Passagier macht ca. 70% der Gesamtmasse aus. (Götz-Neumann, 
2016) 
Der Lokomotor besteht aus dem Iliosakral-, den Hüft-, Knie, oberen und 
unterem Sprunggelenk, sowie den Metatarsophalangealgelenken. Die 
knöchernen Anteile (Pelvis, Femur, Tibia, Fibula, sowie Fuß- und 
Zehenknochen) dienen als Hebel, um die Kräfte des muskuloligamentären 
Apparats zu übertragen. Der Lokomotor ist maßgeblich für die Stabilität im 
Stand und zur Aufrechterhaltung des Körpers trotz Positionsänderungen von 
Gliedmaßen und Rumpf zuständig. Außerdem generiert er die vorantreibenden 
und bremsenden Kräfte, um zum einen das Schwungbein zu bewegen und zum 
anderen den Aufprall des Körpers abzufangen und gleichzeitig eine 
ökonomische Bewegung zu ermöglichen. 

1.4.2 Der Gangzyklus 

Der menschliche Gang lässt sich durch einen periodischen Wechsel von Stand- 
und Schwungbein mit entsprechenden Bewegungsabfolgen der Beine 
beschreiben (Abb. 3). Zuerst tritt das Referenzbein mit der Ferse auf dem 
Boden auf (Initial contact) und fängt die Last des Beines sowie einen Teil des 
Körpergewichtes ab (Stoßdämpfung, Loading response). Dieser Anteil macht 
etwa 10-12% des gesamten Gangzyklus aus und ist durch einen Doppelstand 
beider Beine gekennzeichnet. Anschließend wird der Passagier in der weiteren 
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Standphase (mittlere und terminale Standphase) weiter vorangeschoben, 
während das kontralaterale Bein nach vorn schwingt (einfach unterstützte 
Standphase). Bei ca. 50% des Gangzyklus bereitet sich das Referenzbein für 
die Schwungphase vor (Vorschwungphase), indem es maximal in der Hüfte 
gestreckt wird und nur noch die Zehen Kontakt mit dem Boden haben. Während 
das kontralaterale Bein wieder den Boden berührt, sorgt ein erneuter doppelt 
unterstützter Stand für Stabilität. Mit der Lastenübertragung auf das 
kontralaterale Bein und Vorbringen des Passagiers schwingt bei etwa 60 – 
100% des Gangzyklus das Referenzbein und zunächst maximal gebeugtem 
und anschließend wieder gestrecktem Kniegelenk nach vorne 
(Schwungphase). Zusammen mit der Beugung in der Hüfte und 
Dorsalextension im oberen Sprunggelenk wird das Bein maximal weit nach vorn 
gebracht, bevor es aufgesetzt wird und der Gangzyklus von neuem beginnt 
(Götz-Neumann, 2016).  

1.4.3 Stabilität im Stand 

Durch das Körpergewicht wird am Boden eine Gegenkraft erzeugt, welche der 
Gewichtskraft in Betrag und Größe entgegenwirkt (Reaktionskraft). Dieser 
Kraftvektor verläuft zum Massezentrum des aufrechtstehenden Menschen, also 
von der Auftrittsfläche zum Körperschwerpunkt. Der orthogonale Abstand 
zwischen dem jeweiligen Gelenkzentrum und diesem Vektor entspricht dem 

Abb. 3: Schematische Darstellung des Bodenreaktionskraftvektors (roter 
Pfeil) der unteren Gelenkkette während des Gangzyklus. (IC: Initial 
Contact; LR: Loading Response; MSt: Mid Stance; TSt: Terminal 
Stance; PS: Preswing; IS: Initial Swing; MSw: Mid Swing; TSw: 
Terminal Swing) 
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virtuellen Hebelarm, über den die Gewichtskraft des Körpers auf das Gelenk 
wirkt und senkrecht dazu ein Moment erzeugt. 
 
 
 

Formel 1: M – Moment; F - Gewichtskraft; l - Hebelarm 

In der Sagittalebene bedeutet das für das Hüft- oder Kniegelenk eine 
Momenterzeugung zugunsten einer Extension oder Flexion im jeweiligen 
Gelenk. Um in einer bestimmten Körperposition ausreichend Stabilität zu 
gewährleisten, muss durch aktive (Muskelaktivität) und passive Kräfte 
(ligamentäre Strukturen) ein gleichgroßes entgegengerichtetes Gelenkmoment 
generiert werden (Hans Albert Richard, 2020).  
Während des Gehens ändert sich der Vektor der Bodenreaktionskraft mit 
Aufkommen und Abfedern des Standbeines und Verlagerung des 
Körpergewichtes auf das kontralaterale Bein stetig. Um eine ausreichende 
Stabilität und kontrollierte Gelenkbewegungen zu ermöglichen, wirken diesem 
sich ständig ändernde externe Gelenkmomente zeitlich exakt abgestimmte 
Muskelaktivitäten entgegen (internes Moment). Dadurch ist eine sichere und 
kontrollierte Bewegung im Gelenk gewährleistet (Abb.4 B).  

Abb. 4: Darstellung der Bodenreaktionskraft (A) und dem zugehörigen 
Moment (B) im Kniegelenk. Diese ist zum Körperschwerpunkt 
(roter Punkt) gerichtet, übt über den virtuellen Hebelarm (b) eine 
externe Kraft auf das Gelenk aus und generiert ein 
Gelenkmoment (c), welche senkrecht zum Drehzentrum steht und 
eine Flexion im Gelenk begünstig (d). 
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1.5 Erfassung der autonomen Mobilität 

1.5.1 Analyse des Gangbilds 

Während deutliche Abweichungen von einem symmetrischen Gangbild 
(hinken) bereits durch Beobachtung erkennbar sind, lassen sich subtilere 
Abweichungen nur durch eine apparative Ganganalyse erkennen. Hier reichen 
die Möglichkeiten von Kraftmessplatten zur Erfassung der 
Bodenreaktionskräfte über Videoaufnahmen zur Bewegungsanalyse bis hin zu 
integrierten Systemen, die sowohl die zeit- und ortsaufgelöste Registrierung der 
Bodenreaktionskräfte (Kinetik) als auch ein Motion Tracking (Kinematik) und 
ggf. auch die Erfassung der neuronalen Ansteuerung durch eine oberflächliche 
Elektromyographie (EMG) ermöglichen (Engelhardt, 2020). Um die von den 
Körpersegmenten während des Gehens beschriebenen Bewegungsbahnen zu 
erfassen, können die Gelenke und die verbindenden Körpersegmente mit Hilfe 
reflektierender Marker gekennzeichnet werden, um die Position dieser Marker 
zueinander und während der Bewegung im Raum durch fest installierte 
Kameras zu erfassen (L. Iuppariello 2017). Die Position dieser Kameras 
definieren den Raum, um die Position der Extremitäten und Gelenke als 
Funktion der Zeit erfasst werden können. Dabei können reduziert man das 
Gelenk auf einen Punkt mit dazwischen befindlichen Segmenten. (Abb. 5) 

Abb. 5: (A) schematische Darstellung eines Probanden mit dem zugehörigen 
Vektormodell zur Beschreibung der Kinematik 
(B) Reduktion der Gelenkkette von Hüft-, Knie- und Sprunggelenk 
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In Abb. 5 lässt sich so ein Winkel j darstellen, welcher durch die Vektoren 𝑏𝑎####⃑  
und 𝑏𝑐####⃑  mit folgeder Gleichung beschrieben werden kann:  

Zur Berechnung der Kinematik werden die Kräfte berücksichtigt, welche eine 
Änderung des Winkels ermöglichen. Das daraus resultierende Moment 
entspricht dem Gelenkmoment und steht senkrecht zur Bewegungsebene. 
Durch Änderung der Muskel und Bodenreaktionskräfte resultieren Änderungen 
in Richtung und Größe des Gelenkmomentes und somit auch in der Änderung 
des Gelenkwinkels. Auch Trägheits- und Beschleunigungskräfte wirken auf das 
Gelenkmoment ein, sodass die genaue Berechnung auf komplexeren 
biomechanischen Modellen der inversen Dynamik beruht.  

(MOTEK)Vor einigen Jahren wurde von der Firma Motek Medical B.V. 
(Amsterdam, Niederlande) das Gait Real-time Analysis Interactive Lab (GRAIL, 
Abb.6) entwickelt, das durch Integration der Kraftmessplatten in zwei 
unabhängig zu steuernde Laufbänder in Kombination mit einem auf fest 
installierten Kameras basierenden Motion tracking und der Einbindung virtueller 
Realität sowohl standardisierte dreidimensionale Ganganalysen (3DGA) 
erlaubt, als auch für Trainings- und Rehabilitationszwecke eingesetzt werden 
kann.  

Abb. 6: Schematische Darstellung des GRAIL 
Quelle: https://www.motekmedical.com/solution/grail/#why-this-
product (Zugriff am 22.09.2024) 

https://www.motekmedical.com/solution/grail/#why-this-product
https://www.motekmedical.com/solution/grail/#why-this-product
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Erste wissenschaftliche Arbeiten mit dem GRAIL konzentrierten sich auf die 
Rehabilitation bei Kindern mit Hirnpathologien (Biffi et al., 2017; Biffi et al., 
2015). Liu et al. untersuchten spatiotemporale Gangunterschiede bei Patienten 
mit COPD (Liu et al., 2016; Liu et al., 2017). Andere Arbeitsgruppen wiederum 
nutzten das GRAIL bei Schlaganfallpatienten, um einerseits Unterschiede im 
Gangbild in Hinblick auf die Gangstabilität (de Rooij et al., 2021; Gagliardi et 
al., 2018; Punt et al., 2017; Van Bladel et al., 2023) und andererseits den 
Trainingseffekt durch die Verwendung virtueller Realität zu untersuchen (De 
Keersmaecker et al., 2023; de Rooij et al., 2021; Panzeri et al., 2022). Weiterhin 
konnte gezeigt werden, dass sich bei kognitiver Beanspruchung während des 
Gehens auf einem Laufband das Gangbild deutlich verändert (Jeschke et al., 
2019). Mit der vorliegenden Dissertation wurde das GRAIL erstmals für die 
Ganganalyse transfemoral amputierter Probanden (TFP) eingesetzt.  
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2 Ziel der Arbeit 
Für Patienten mit einer therapierefraktären peripheren Verschlusskrankheit, 
einer schweren Angiopathie auf dem Boden eines Diabetes mellitus, aber auch 
bei schweren Traumata, fulminanten Weichteilinfekten oder Neoplasien stellt 
eine Oberschenkelamputation als Ultima ratio ein einschneidendes Ereignis 
dar. Der Verlust eines Beines bedeutet gravierende Einschränkungen der 
autonomen Mobilität, die nur mit einer gut angepassten Oberschenkelprothese 
und individuellen Gangschulung wieder hergestellt werden kann.  
Während etablierte Fragebögen und "einfache“ klinische Tests wie der Timed-
up-and-Go oder AmpPro eine subjektive und objektive Einschätzung der 
autonomen Mobilität und Versorgungsqualität ermöglichen, ist eine detaillierte 
Beurteilung der Gehfähigkeit und die Identifizierung von subtilen Störungen im 
Gangbild nur mit der klinischen Ganganalyse möglich.  
Das GRAIL (Gait Real-Time Analysis Interactive Lab) bietet die Möglichkeit, 
auch bei Personen mit eingeschränkter Mobilität Ganganalysen unter 
standardisierten Bedingungen durchzuführen. Dieses wird sowohl durch die 
technische Ausrüstung des Ganglabors als auch durch Handläufe zu beiden 
Seiten des Laufbandes und die Möglichkeit, den Probanden mit einem 
Klettergurt ohne Einschränkung der Beinbewegungen zu sichern, erreicht.   
Ziel dieser Studie war es, das GRAIL erstmals für die Ganganalyse 
transfemoral amputierter und mit einer Schaftprothese versorgter Probanden 
einzusetzen und die Befunde mit den Daten gesunder Kontrollprobanden sowie 
in Relation zur Prothesenversorgung zu vergleichen.  
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3 Probanden und Methoden 

3.1 Studiendesign 

Für diese klinisch-experimentelle Studie wurden Probanden, die nach 
unilateraler transfemoraler Amputation (TFP) seit mindestens 6 Monaten 
regelmäßig eine schaftgeführte Oberschenkelprothese nutzten, rekrutiert. Dazu 
wurde mit Flyern und Aushängen in lokalen Sanitätshäusern, bei 
Orthopädietechnikern sowie Kliniken in der Umgebung der UMR auf die Studie 
hingewiesen. Gesunde Probanden wurden aus dem eigenen Bekanntenkreis 
rekrutiert (KP). 
Die Studie wurde der Ethikkommission an der Medizinischen Fakultät der 
Universität Rostock angezeigt (A2018-0065) und entsprechend der Deklaration 
von Helsinki durchgeführt. Alle Probanden wurden ausführlich über den 
Umfang und Inhalt der Studie aufgeklärt und haben vor Beginn der 
Studienuntersuchungen schriftlich in die Teilnahme eingewilligt. Für die 
Teilnahme an der Studie erhielten alle Probanden eine 
Aufwandsentschädigung in Höhe von 30€ pro Messtermin, für TFP wurden 
zudem auch die Fahrtkosten übernommen.  

Einschlusskriterien 

- Alter von mindestens 18 und maximal 75 Jahren  
- Unilaterale Oberschenkelamputation und regelhafte Versorgung mit 

einer Schaftprothese seit min. 6 Monaten bzw. 
- anamnestische Unversehrtheit des muskuloskelettalen Systems 

(Kontrollprobanden) 

Ausschlusskriterien 

- eingeschränkte Gehfähigkeit 
- Keine Einwilligung in die Studienuntersuchungen 

Der Studienablauf war für alle Teilnehmer identisch und ist in Abb. 7 
schematisch dargestellt. Zusätzlich erfolgten MRT-Untersuchungen beider 
Oberschenkel zur Quantifizierung des Muskelvolumen (Institut für 
Diagnostische und Interventionelle Radiologie, Kinder- und Neuroradiologie der 
Universitätsmedizin Rostock, Direktor: Prof. Dr. med. M.-A. Weber). Dabei 
wurden bei 13 von 19 TFP Messungen durchgeführt. 
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3.1.1 Studienuntersuchung 

Die gezielte klinische Anamnese und Untersuchung erfolgte anhand 
standardisierter Erhebungsbögen, die im Rahmen des Heidelberger 
Prothesenregisters zur subjektiven und objektiven Einschätzung der 
Versorgungsqualität und  
Teilhabe entwickelt wurden (Putz et al., 2017). Dies umfasst auch die Ermittlung 
des Locomotor capability Index (LCI), ein Scoringsystem zur Bewertung der 
autonomen Mobilität anhand einer aufsteigenden Skala von eins bis fünf 
(Franchignoni et al., 2004).  

Abb. 7: Schematische Darstellung des Studiendesigns 



 

 
15 

Der residuale Oberschenkel wurde hinsichtlich klinisch relevanter Aspekte 
(Amputationsursache, Amputationsdatum, postoperative Komplikationen, 
Stumpfverhältnisse, Muskelstatus, Bewegungsumfang und Schmerzen von 
Herrn M. Mathis (Klinik für Unfall-, Hand- und Wiederherstellungschirurgie der 
UMR) beurteilt. Zusätzlich wurden der Mobilitätstest nach Tinetti (Tinetti, 1986) 
und die deutsche Version des Amputee Mobility Predictor Tools (Gailey et al., 
2002) eingesetzt. Beide Tests bewerten die Durchführbarkeit von definierten 
Bewegungen (Aufstehen, Sitzen, Gehen, Einbeinstand, Gangsymmetrie) 
anhand einer fünfstufigen Skala. Die kognitiven Fähigkeiten sowie der 
psychische Zustand wurden anhand der Mini-Mental-Status-Examination 
(Folstein et al., 1975) bzw. des Patienten-Gesundheitsfragebogens (PHQ9, 
(Löwe et al., 2004) erfasst.  

Abb. 8: Schematische Darstellung der Ganganalyse am GRAIL 
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Alle Ganganalysen erfolgten am GRAIL und wurden in enger Kooperation mit 
dem Institut für Sportwissenschaften (Direktor: Univ.-Prof. Dr. S. Bruhn) 
entsprechend dem in Abb.8 dargestellten Protokoll durchgeführt.  
Die Probanden trugen enganliegende Sportkleidung, nutzten aber ihre 
Alltagsschuhe. Für die Erfassung der Gelenk- und Extremitätenbewegung 
wurden 26 Reflektoren entsprechend dem (HBM, Human Body Model) in 
definierten anatomischen Lokalisationen an der Kleidung angebracht (Abb.9). 
Die Positionen dieser Marker wurden durch 8 fest montierten Videokameras 
zunächst in Neutralstellung der Probanden (T-Pose) registriert und dann 
kontinuierlich während des Gehens auf dem Laufband in der Sagittal-, Coronar- 
und Frontalebene registriert und mit einer Frequenz von 60Hz aufgezeichnet 
(Vicon Motion Systems, Ort, UK). Der Beginn des Gangzyklus wurde als 
Bodenkontakt mit der Ferse (Initialkontakt) definiert. Allen Probanden wurden 
identische optische und akustische Eindrücke und damit eine identische 
virtuelle Umgebung während der Untersuchung vorgespielt, wobei der optische 
Fluss an die Laufbandgeschwindigkeit gekoppelt wurde, um ein "Eintauchen" 
in die virtuelle Realität zu ermöglichen. Alle Probanden wurden während der 
Untersuchungen mit einem Ganzkörpergurt gesichert und zusätzlich konnten 
bei Bedarf Handläufe genutzt werden.  

Abb. 9: Repräsentative Messung am GRAIL (A). Die Marker wurden gemäß 
des offiziellen Modells der Firma MOTEK angebracht (B) 
Quelle (B): https://knowledge.motekmedical.com/wp-
content/uploads/2019/07/HBM2-Reference-Manual-Full-Body.pdf 
(Zugriff am 22.09.2024) 

https://knowledge.motekmedical.com/wp-content/uploads/2019/07/HBM2-Reference-Manual-Full-Body.pdf
https://knowledge.motekmedical.com/wp-content/uploads/2019/07/HBM2-Reference-Manual-Full-Body.pdf
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Die Komfortgeschwindigkeit wurde in einem standardisierten Verfahren (Abb.9) 
ermittelt. Die für die Beurteilung von Kinetik und Kinematik der unteren 
Extremitäten erforderlichen Daten wurden über 30 Sekunden (ca. 20 - 40 
Schritte) kontinuierlich und mit einer Auflösung von 60 Hz registriert.  
Die bei maximaler Gehgeschwindigkeit sowie die während gezielter Störungen 
registrierten Daten sowie die unter allen Bedingungen in der Frontal - und 
Coronarebene registrierten Daten sind Gegenstand weiterer Arbeiten.  

3.1.2 Umgang mit den am GRAIL registrierten Daten und statistische 
Auswertung 

Um die während der Bewegung registrierten Winkel und Momente im Hüft-, 
Knie- und Sprunggelenk zu beurteilen, wurden diese Daten mit einem in der 
Arbeitsgruppe entwickelten MATLAB-Tool aus dem Datensatz durch Herrn 
Dipl.-Ing. Frank Feldhege (Institut für Sportwissenschaften, Leiter Labor 
Trainingswissenschaften) extrahiert und in Form einer csv. - Datei zur 
Verfügung gestellt (Feldhege et al. 2021). Die registrierten Bewegungen (ca. 30 
Schritte pro Probanden) des rechten und linken Beines bzw. der Hüft-, Knie- 
und Sprunggelenke wurden relativ zur Schritt- bzw. Bewegungsphase (0-10% 
des Gangzyklus) ausgerichtet.  

Abb. 10: Ermittlung der Komfortgeschwindigkeit.  
Die Laufbandgeschwindigkeit wurde solange stufenweise um 0,1m/s 
erhöht, bis eine für den Probanden komfortable Geschwindigkeit 
erreicht war. Anschließend wird die Laufbandgeschwindigkeit um 
2m/s erhöht und solange schrittweise um 0,1m/s gedrosselt, bis 
wiederum der Komfortbereich erreicht wurde. Der Vorgang wurde 
zweimal wiederholt, um anschließend aus diesem Prozess den 
Mittelwert individuell als Komfortgeschwindigkeit zu nutzen. 
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Durch das Motion-Capturing-System in Verbindung mit der D-Flow-Software 
wird die Position aller Marker kontinuierlich in einem dreidimensionalen 
Koordinatensystem aufgezeichnet. Durch gleichzeitige Berechnung der Daten 
der Kraftmessplatten kann so eindeutig der Initialkontakt (IC) und Toe off (TO) 
festgelegt werden. Damit lassen sich die von Kraftmessplatten und 
optokinetischen Kameras aufgezeichneten Daten auf den Gangzyklus 
normieren und die spatiotemporalen, kinematischen und kinetischen 
Kenngrößen erheben. Die Rechenintegrität des GRAIL ist in Abb.11 
schematisch dargestellt und bereits durch Dipl.-Ing. F. Feldhege publizeirt. Die 
während der ersten und zweiten Untersuchung unter identischen Bedingungen 
registrierten Daten wurden für die Auswertung gemittelt und für die graphische 
Darstellung in SigmaPlot (Version 13, Systat Software Inc, Delaware) 
übertragen. Zusätzlich wurden die Ergebnisse gesunder Probanden mit den 
von Bovi et al publizierten Daten verglichen (Bovi et al., 2011). 
Anthropometrische Daten, klinische Kenngrößen und die Ergebnisse der 
Fragebögen wurden für die statistische Analyse in das Programm SPSS 
(Version 27, IBM SPSS Statistics) eingepflegt. In Anbetracht der geringen 
Gruppengröße werden metrische Daten als Median mit Spannweite 
angegeben. Für Gruppenvergleiche wurden nicht-parametrische Tests (Mann-
Whitney-U-Test: inter-individuelle Vergleiche; Wilcoxon-Test: intraindividuelle 
Vergleiche) eingesetzt. Alle p-Werte sind zweiseitig und das Signifikanzniveau 
wurde auf p<0,05 festgelegt.  

Abb. 11: Verarbeitung der Daten am GRAIL (Feldhege et al., 2021) 



 

 
19 

4 Ergebnisse 
4.1 Charakteristika der Studienpopulation 

Zwischen Januar 2018 und Juli 2020 konnten 20 TFP (3f / 17m) und 13 KP (5f 
/ 8m) in die Studie eingeschlossen werden. Keiner der Studienteilnehmer war 
kognitiv eingeschränkt und es fanden sich keinerlei Hinweise auf Depressivität 
oder andere affektive Störungen. Auch die Zeit bis zur Reaktion auf optische 
Reize war bei allen Probanden ähnlich (TFP vs. KP: 471,0 ± 48,8ms vs. 452,1 
± 44ms, p = 0,375). Bei drei der transfemoral amputierten Studienteilnehmer 
war die Bestimmung der Reaktionszeiten auf Grund technischer Probleme nicht 
möglich.  
Alle Probanden durchliefen die Studienuntersuchungen wie geplant und die 
Ganganalysen erfolgten an zwei aufeinanderfolgenden Terminen. Das Intervall 
zwischen den Untersuchungen betrug bei Patienten und Probanden im Median 
5 (0 - 49) bzw. 3 (1 - 31) Tage. 19 Probanden der Gruppe TFP nutzten das 
Angebot zur Familiarisierung am GRAIL. Leider stellte sich erst nach Abschluss 
der Datenerhebung heraus, dass bei 5 Probanden der Gruppe TFP während 
des Dateneinzugs technische Probleme aufgetreten sind, die zum Ausschluss 
dieser Datensätze von der Analyse führten. Die anthropometrischen 
Charakteristika der in die Auswertung aufgenommenen Studienteilnehmer sind 
in Tabelle 1 zusammengefasst.  

Tab. 1:  Anthropometrische Charakteristika (Median / Range) der Probanden 
 

 
  TFP KP 
  (2f / 13m) (5f / 8m) 

        

Untersuchungsalter [Jahre]   57 (23 - 68) 33 (23 – 78) 

 Weiblich   23; 50 54 (23 – 60) 

 Männlich   60 (27 - 68) 31,5 (25 – 78) 
     

BMI [kg/m2]   24,7 (19,8 – 29,4) 24,5 (19,6 – 29,0) 

 Weiblich   20,3; 22,4 26,0 (20,2 – 29,0)   

 Männlich   25,6 (19,8 – 29,4) 24,0 (19,6 – 24,9) 
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Ursache der Oberschenkelamputation waren Traumata (n= 7), eine periphere 
arterielle Verschlusskrankheit (n= 5), aufsteigende Weichteilinfektionen in 
Folge eines Traumas (n=1) bzw. Knochentumors (n=1) sowie eine 
Tumorerkrankung (n=1).  
Bei 13 TFP (2w, 11m) wurden darüber hinaus das Volumen der 
Oberschenkelmuskulatur auf der amputierten und der erhaltenen Seite mit Hilfe 
der MRT bestimmt. Dabei wurde die Untersuchung der erhaltenen Seite auf die 
Länge des Oberschenkelstumpfes beschränkt. Die klinischen Charakteristika, 
die Eigenschaften der artifiziellen Kniegelenke sowie die Befunde zur 
Selbsteinschätzung von Mobilität und Teilhabe (LCI, AmpPro und Tinetti Test) 
sind in Tab. 2 aufgeführt.  

Tab. 2: Charakteristika und Selbsteinschätzung der TFP 
    TFA (n = 15) 
Alter bei Amputation [Jahre]  24 (14 – 65) 
Amputationsseite (re / li)  4 / 11 
Dauer der Versorgung [Monate]  70 (7 – 602) 
Femurlänge [mm]  258,0 (200,0 – 338,0) 
Muskelvolumen   

 gesunde Seite [cm3]  2.650 (1.384 – 4.379) 
 amputierte Seite [cm3]  1.302 (341,4 – 1.996) 
Prothesentechnik   

 Monozentrisches Gelenk    

  Mikroprozessor kontrolliert  12 
  Mechanisch (steuerbar / nicht steuerbar)§  2 (1/1) 
 Polyzentrisches Gelenk#  1 
maximale Gehstrecke [m]    2.000 (500 – 6.000) 
Prothesen-Tragezeit pro Tag [h]  16 (8 – 18) 
Mobilitätsgrad   

 Grad 4 / Grad 3  11 / 4 
 LCI [0 – 59]  56 (49 – 59) 
 AMPPro [0 – 47]  43 (40 – 46) 
 Tinetti [0 – 28]  26 (23 – 28) 

§ Mechanische Kniegelenksprothesen mit / ohne Steuerung des Widerstandstandes. 
# Polyzentrische Kniegelenksprothese mit mechanischer Steuerung. 
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4.2 Ergebnisse der Ganganalyse  

Alle Probanden konnten das vorgesehene Studienprotokoll ohne Probleme 
absolvieren. Für jeden Probanden standen vier Datensätze zur Beschreibung 
der sagittalen Gelenkwinkel (Kinematik) und Momente (Kinetik) von Hüft-, Knie- 
und Sprunggelenk während des Gehens in der Ebene (jeweils vor und nach 
Absolvierung des Studienprotokolls) sowie jeweils zwei Datensätze, um die 
Auswirkungen von Neigung und Steigung zu beschreiben, zur Verfügung. Alle 
Aufgaben wurden mit der individuellen Komfortgeschwindigkeit ausgeführt. 
  
4.2.1 Kinematik und Kinetik von Hüft-, Knie und Sprunggelenk 

gesunder Probanden beim Gehen in der Ebene 

Bei gesunden Probanden stimmen Kinematik und Kinetik des linken und 
rechten Beines sowie die zu den Bedingungen "Ebene 1" und "Ebene 2" 
erhobenen Befunde sehr gut überein. Der Vergleich mit publizierten 
Referenzwerten zeigte für die Bewegung im Sprunggelenk in Stand- und 
Schwungphase eine deutliche Verschiebung der Winkel bzw. Momente in 
Relation zum Gangzyklus. Für Hüft- und Kniegelenk fällt eine geringfügige 
Phasenverschiebung (ca. 5-6%) ohne nennenswerte Abweichung hinsichtlich 
Flexion oder Extension auf (Abb.12). 

 

Abb. 12: Mittelwerte und Standardabweichung der Kinematik vom rechten 
(rot) bzw. linken (grün) Hüft-(A), Knie-(B) und Sprunggelenk (C) 
während des Gehens. Der von Bovi et al ermittelte Referenzbereich 
ist hellblau hinterlegt.  
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In Tab. 3 sind die Mittelwerte (Ebene 1, Ebene 2 sowie rechtes und linkes Bein) 
der von uns gemessenen Gelenkwinkel den publizierten Daten 
gegenübergestellt.  

Tab. 3: Gelenkwinkel der Kontrollprobanden und die von Bovi et al 
publizierten Referenzwerte. 

 
Kontroll- 
probanden 
 

Bovi et al. 
(2011)  

maximale Hüftstreckung [°]  
 Ebene 1 -13 (-30 - 7) -8 (-16 - 0)  
ROM der Hüftextension und -flexion [°]  
 Ebene 1 45 (33 - 62) 42 (42 - 43) 
maximale Knieflexion [°]  
 Ebene 1 65 (55 - 71) 63 (59 - 68) 
ROM der Knieextension und -flexion [°]  
 Ebene 1 64 (56 - 76) 56 (56 - 57) 
Maximale Plantarflexion [°]  
 Ebene 1 13 (5 - 22) -35 (-44 - -26) 
ROM der Dorsalextension und Plantarflexion [°]  
 Ebene 1 32 (18 - 45) 28 (22 - 34) 

 

Die oben erwähnte Phasenverschiebung zwischen unseren Daten und den 
Referenzwerten findet sich auch in der Kinetik (Abb.13) wieder.  
Diese Abweichungen in Bezug auf Lage und Amplitude von Maxima und 
Minima sind am ehesten auf die unterschiedliche Geometrie der Messplätze 
bzw. abweichende Positionierung der Marker zurückzuführen. Daher haben wir 
die Befunde der TFP relativ zu den von uns erhobenen Befunden der 
Kontrollgruppe (KP) beurteilt.  
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4.2.2 Kinematik und Kinetik von Hüft-, Knie und Sprunggelenk 
gesunder Probanden beim Gehen bei geneigtem Laufband 

Abb. 14 und 15 zeigen, wie sich Kinematik und Kinetik der Hüft-, Knie- und 
OSG- Flexion bzw. -Extension in der Sagittalebene bei geneigtem Laufband 
verändert. Bei fünf Grad Steigung nimmt der Bewegungsumfang im Hüftgelenk 
gegenüber dem Gehen in der Ebene zu, während es bei fünf Grad Neigung 
abnimmt. Beim Kniegelenk kann bei fünf Grad Steigung bereits eine Flexion 
während des Initialkontaktes und der mittleren Standphase beobachtet werden, 
während die Extensionsbewegung in der terminalen Standphase bei fünf Grad 
Neigung geringer ist als beim Gehen bei fünf Grad Steigung oder in der Ebene. 
Bei fünf Grad Steigung zeigt sich im OSG während der Standphase eine 
ausgeprägtere Dorsalextension, während bei fünf Grad Neigung in der 
Schwungphase eine geringere Plantarflexion zu beobachten ist.  
 
 

Abb. 13: Mittelwerte und Standardabweichung der Kinetik vom rechten (rot) 
bzw. linken (grün) Hüft-(A), Knie-(B) und Sprunggelenk (C) während 
des Gehens. Der von Bovi et al ermittelte Referenzbereich ist 
hellblau hinterlegt. 
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Abb. 14: Mittelwerte und Standardabweichung der Kinematik bei den KP bei 
verändertem Neigungswinkel (0° - grau, +5° rot [A-C] und -5° grün 
[D-F]) für Hüft-(A,D), Knie-(B,E) und Sprunggelenk (C,F) während 
des Gehens. Extension < 0°; Flexion > 0° 

Abb. 145: Mittelwerte und Standardabweichung der Kinetik bei den KP bei 
verändertem Neigungswinkel (0° - grau, +5° rot [A-C] und -5° grün 
[D-F]) für Hüft-(A,D), Knie-(B,E) und Sprunggelenk (C,F) während 
des Gehens. Extension < 0°; Flexion > 0° 
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4.2.3 Ergebnisse der Ganganalyse bei TFP  

Alle Probanden waren in der Lage, die Ganganalyse bei ebenem (0°) und 
geneigtem (+ / - 5°) Laufband ohne Nutzung des Handlaufs zu absolvieren.  
Tab.4 fasst die Mediane mit zugehörigem Bereich bei maximaler Extension 
bzw. Flexion der beteiligten Gelenke zusammen.  

Tab. 4: Mediane (Minima - Maxima) der Gelenkwinkel aller TFP und KP 
hinsichtlich der maximalen Hüftstreckung, Knieflexion in Schwung- 
und Standphase, sowie der Range of Motion (ROM)  

*signifikanter Unterschied zwischen kontralateraler und Prothesenseite (p<0,05) 
#signifikanter Unterschied gleicher Seite zwischen ebenem und geneigtem Laufband (p<0,05) 
§ ROM: Range of Motion = |Min – Max| 

 TFP KP 
 Prothesenseite Kontralaterale Seite  
maximale Hüftstreckung [°] 
 ±0° -8 (-28 – 4)* -4 (-19 - 20)* -13 (-28 - 8)  

 +5° -1 (-22 - 11)* 3 (-14 - 21)* -9 (-26 - 11) 
 -5° -4 (-30 - 16) 0 (-12 - 25) -10 (-28 - 9) 
ROM§ der Hüftextension und -flexion [°] 
 ±0° 44 (32 - 55)* 39 (27 - 52)* 44 (33 - 56) 
 +5° 45 (29 - 57) 43 (31 - 51) 54 (40 - 66) 
 -5° 33 (17 - 57) 32 (19 - 49) 37 (27 - 52) 
maximale Knieflexion [°] 
 ±0° 59 (41 - 70)# 62 (52 - 75) 64 (57 - 70) 
 +5° 54 (19 - 66)#* 60 (51 - 73)* 63 (58 - 70) 
 -5° 57 (28 - 69)* 65 (54 - 77)* 68 (57 - 74) 
ROM§ der Knieextension und -flexion [°] 
 ±0° 61 (45 - 72)# 58 (51 - 73) 64 (52 - 75) 
 +5° 56 (28 - 70) 57 (48 - 72) 63 (53 - 74) 
 -5° 53 (34 - 57)# 55 (44 - 76) 62 (49 - 74) 
Maximale Knieflexion in der Belastungsantwort [°] 
 ±0° 2 (-8 - 11)* 16 (6 - 30)* 18 (7 - 25) 
 +5° 2 ( -8 - 10)* 24 (14 - 38)* 30 (20 - 40) 
 -5° 3 (-9 - 31)* 17 (3 - 28)* 24 (9 - 33) 
ROM# der Dorsalextension und Plantarflexion [°] 
 ±0° 11 (10 / 12)* 24 (10 / 26)* 33 (19 / 45) 
 +5° 12 (7 / 18)* 26 (3 / 45)* 35 (24 / 51) 
 -5° 10 (6 / 17)* 16 (8 / 33)* 26 (12 / 44) 
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4.2.3.1 Das Gehen in der Ebene 

Die Kinematik und Kinetik von Hüft-, Knie- und Sprunggelenk während des 
Gehens in der Ebene vor und nach Absolvierung des Studienprotokolls sind für 
die Gruppe der TFP in Abb.16 dargestellt.   

Während der Gewichtsübernahme (0-12% des Gangzyklus) verbleibt das 
Hüftgelenk des erhaltenen Beines in der flektierten Stellung, die Hüftextension 
des Prothesenbeins wird früher eingeleitet als bei der erhaltenen und 
Referenzseite. Dabei zeigt sich ein deutlicher Verlust des Flexionsmoments im 
Vergleich zur Kontrolle bzw. zum kontralateralen Bein (Abb.17). Aufgrund der 
Flexionssperre der Knieprothesen bleibt das künstliche Gelenk ungebeugt. 
Damit verbleibt der Körpervektor nahe dem Gelenkdrehzentrum, sodass kein 
Flexionsmoment entsteht. Die Kipphebel-Bewegung der Ferse bzw. des 
Fersenersatzes lässt sich sowohl beim Prothesenfuß als auch beim 
kontralateralen Fuß sowie bei den Kontrollen wiederfinden. Das mit der 
Plantarflexion einhergehende Gelenkmoment zeigt dabei eine größere Varianz 
unter den TFP. 

Abb. 16: Mittelwerte und Standardabweichung der Gelenkwinkel (A-F) von 
Hüft- (A, D), Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das 
Prothesenbein (rot; A, B, C) und das erhaltene Bein (grün; D, E, F). 
Die Befunde der Kontrollprobanden sind als graues Band 
dargestellt. Extension < 0°; Flexion > 0° 
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Während des Einbeinstands (12-50% des Gangzyklus) wird die Hyperextension 
im Hüftgelenk nur im Prothesenbein erreicht. In dieser Phase wechselt das 
Flexionsmoment in ein Extensionsdrehmoment, das beim gesunden Bein 
geringer ist als beim Prothesenbein. Die künstlichen Kniegelenke verbleiben 
weiterhin in Flexionssperre, während die gesunde Seite gestreckt wird. Da sich 
der Körpervektor im Verlauf weiter vor das Drehzentrum bewegt, resultiert für 
beide Seiten ein ähnlich großes Extensionsdrehmoment. Die Belastung auf 
dem Prothesenfuß, aber auch auf dem kontralateralen Fuß bewegt sich im 
Verlauf weiter Richtung Vorfuß bis zur Fußspitze. Die Federspannkraft der 
Fußprothese erlaubt somit eine ähnliche Dorsalextension wie auf der 
kontralateralen Seite. Dabei entwickelt sich ein vergleichbares 
Extensionsdrehmoment.  

Während der Schwungbeinvorwärtsbewegung (50-100%) wird die Hüfte auf 
beiden Seiten ähnlich weit gebeugt und erreicht in der mittleren Schwungphase 
ihr Flexionsmaximum. In der terminalen Schwungphase bildet sich durch die 
Trägheitskräfte des Prothesenbeines ein kurzes Extensionsdrehmoment, 
welches sich beim kontralateralen Bein nicht zeigt. Alle Kniegelenke erfahren 

Abb. 157: Mittelwerte und Standardabweichung für Gelenkmomente (A-F) 
von Hüft- (A, D), Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das 
Prothesenbein (rot; A, B, C) und des erhaltenen Beins (grün; D, E, 
F). Die Befunde der Kontrollprobanden sind als graues Band 
dargestellt. Extension < 0°; Flexion > 0° 
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eine ähnlich große Knieflexion und -extension. Allerdings ist das 
Flexionsdrehmoment in der Vorschwungphase bei Oberschenkelamputierten 
geringer als bei den Kontrollen. Zusätzlich zeigt sich ein kleineres 
Extensionsdrehmoment am künstlichen Kniegelenk in der terminalen 
Schwungphase, welches normalerweise von der schnellen Tibia-
Vorwärtsbewegung erzeugt wird. Durch die Gewichtsentlastung nimmt der 
Prothesenfuß wieder seine ursprüngliche Position ein, während auf 
kontralateraler Seite durch aktive Plantarflexion die Kniegelenksflexion 
unterstützt wird. Das Drehmoment erreicht zunächst sein Maximum, welches 
am Prothesenfuß kleiner, aber größere Abweichung aufzeigt.  
 
4.2.3.2 Das Gehen bei fünf Grad Steigung bei TFP 

Der Vergleich der Gangkurven beim Bergaufgehen im gegenüber dem Gehen 
in der Ebene zeigt, dass sich eine Gradänderung des Laufbands in Kinematik 
und Kinetik der sagittalen Bewegungskurven widerspiegelt (Abb. 18 und 19).  

Abb. 168: Mittelwerte und Standardabweichung beim Gehen über das +5° 
geneigte Laufband für die Gelenkwinkel (A-F) von Hüft- (A, D), Knie- 
(B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das Prothesenbein (rot; A, B, C) 
und das erhaltene Bein (grün; D, E, F). Die Referenz-Befunde der 
KFP beim Gehen über das ebene Laufband sind rot-grau (A,B,C) 
bzw. grün-grau (D,E,F) unterlegt. Extension < 0°; Flexion > 0° 
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Das Hüftgelenk wird also mehr gebeugt und weniger gestreckt. Bei der 
Knieflexion tritt das Bewegungsmaximum später und fällt auf der 
Prothesenseite kleiner aus. Insbesondere das Flexionsmaximum der 
künstlichen Kniegelenkprothesen ist signifikant kleiner im Vergleich zum Gehen 
auf dem ebenen Laufband (Tab. 4). Hingegen wird das kontralaterale 
Kniegelenk bei der Loading response stärker gebeugt. Das OSG auf der 
erhaltenen Seite wird während der mittleren Standphase weniger und beim 
Heel-off mehr gebeugt. An der Bewegungskurve des Prothesenfußes lassen 
sich keine Unterscheide feststellen 

4.2.3.3 Das Gehen bei fünf Grad Neigung bei TFP 

Beim Bergabgehen lassen sich teilweise zum Gehen in der Ebene bzw. bei 
ansteigendem Laufband komplementäre Veränderungen in der Kinematik und 
Kinetik der sagittalen Bewegungskurven feststellen (Abb. 20 und 21).  

Abb.19: Mittelwerte und Standardabweichung beim Gehen über das +5° 
geneigte Laufband für die Gelenkmomente (A-F) von Hüft- (A, D), 
Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das Prothesenbein (rot; A, 
B, C) und das erhaltene Bein (grün; D, E, F). Die Referenz-Befunde 
der KFP beim Gehen über das ebene Laufband sind rot-grau 
(A,B,C) bzw. grün-grau (D,E,F) unterlegt.  
Extension < 0°; Flexion > 0° 
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Die Range of motion ist insbesondere bei der Hüftextensions-/ 
Flexionsbewegung der Prothesenseite kleiner. Die künstlichen Kniegelenke 
weisen sehr variierende Gelenkbewegungen während der Standphase auf. Auf 
der kontralateralen Seite wird das Kniegelenk während der terminalen 
Standphase weniger gestreckt. Das künstliche, aber auch das kontralaterale 
Kniegelenk verbleibt also während der gesamten Standphase in einer 
gebeugten Position. Dieser Unterschied zeigt sich auch in den Kurven der 
Gelenkmomente (Abb. 21 B und E). Das OSG der erhaltenen Seite zeigt 
gegensätzlich zum Gehen bei fünf Grad Steigung stärkere Dorsalextension und 
kleinere Plantarflexion.  
An der Bewegungskurve des Prothesenfußes lassen sich keine Unterschiede 
feststellen.   

 

Abb. 170: Mittelwerte und Standardabweichung beim Gehen über das -5° 
geneigte Laufband für die Gelenkwinkel (A-F) von Hüft- (A, D), Knie- 
(B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das Prothesenbein (rot; A, B, C) 
und das erhaltene Bein (grün; D, E, F). Die Referenz-Befunde der 
KFP beim Gehen über das ebene Laufband sind rot-grau (A,B,C) 
bzw. grün-grau (D,E,F) unterlegt.  
Extension < 0°; Flexion > 0° 
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4.2.3.4 Unterschiede zwischen TFP und KP bei 5 Grad Steigung 

Abb. 22 und 23 zeigen, wie sich Kinematik und Kinetik der Hüft-, Knie- und 
OSG- Flexion bzw. -Extension in der Sagittalebene beim Gehen bei fünf Grad 
Steigung gegenüber KP verändern.  

Abb. 181: Mittelwerte und Standardabweichung beim Gehen über das -5° 
geneigte Laufband für die Gelenkmomente (A-F) von Hüft- (A, D), 
Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das Prothesenbein (rot; A, 
B, C) und das erhaltene Bein (grün; D, E, F). Die Referenz-Befunde 
der KFP beim Gehen über das ebene Laufband sind rot-grau 
(A,B,C) bzw. grün-grau (D,E,F) unterlegt.  
Extension < 0°; Flexion > 0° 
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Der Initialkontakt wird während der Gewichtsübernahme (0-12%) sowohl bei 
den Patienten als auch bei den Kontrollen mit einer stärkeren Hüftflexion 
eingeleitet. Dementsprechend ist auch das Flexionsdrehmoment auf der 
kontralateralen Seite größer. Abgesehen vom künstlichen Kniegelenk tritt das 
kontralaterale Bein genau wie bei den Kontrollen in vorflektierter Stellung auf. 
Aufgrund des um fünf Grad geneigten Laufbandes ist die Bewegung durch den 
Kipphebel geringer. Zusätzlich ist der gesunde Fuß weiter extendiert.   
Die Hyperextension wird während des Einbeinstands (12-50%) im Gegensatz 
zu den Kontrollprobanden bei den Patienten nicht bzw. kaum erreicht. Das 
Extensionsdrehmoment der gesunden Seite wird dabei nur unzureichend 
aufgebaut.  Das kontralaterale Knie wird wie bei den Kontrollen aus einer 
stärkeren Beugung heraus bis zur Neutra-Null-Stellung gestreckt. Zusätzlich 
wird das Extensionsdrehmoment bei allen größer als auf ebener Gehstrecke. 
Beim gesunden Fuß wird das OSG schon während der mittleren Standphase 
weiter dorsal extendiert und wird im Verlauf nur unmerklich weiter gestreckt. 

Abb. 22: Mittelwerte und Standardabweichung für Gelenkwinkel (A-F) von 
Hüft- (A, D), Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das 
Prothesenbein (rot; A, B, C) und des erhaltenen Beins (grün; D, E, 
F). Die Befunde der Kontrollprobanden sind als graues Band 
dargestellt. Extension < 0°; Flexion > 0° 



 

 
33 

Das dabei entstehende Extensionsdrehmoment ist größer als beim Gehen auf 
ebener Strecke.  
Während der Schwungbeinvorwärtsbewegung (50-100%) erfährt das 
Hüftgelenk eine größere Flexion als beim Gehen auf ebener Strecke. Beim 
künstlichen Kniegelenk fällt eine geringere maximale Knieflexion auf. Während 
sich das Bewegungsausmaß kaum vom Gehen auf ebener Strecke 
unterscheidet, zeigt sich hier ein höheres Maximum des 
Extensionsdrehmoments. 

Abb. 193: Mittelwerte und Standardabweichung für Gelenkmomente (A-F) 
von Hüft- (A, D), Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das 
Prothesenbein (rot; A, B, C) und des erhaltenen Beins (grün; D, E, 
F). Die Befunde der Kontrollprobanden sind als graues Band 
dargestellt. Extension < 0°; Flexion > 0° 
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4.2.3.5 Unterschiede zwischen TFP und KP bei 5 Grad Neigung 

Abb. 24 und 25 zeigen, wie sich Kinematik und Kinetik der Hüft-, Knie- und 
OSG- Flexion bzw. -Extension in der Sagittalebene beim Gehen bei fünf Grad 
Neigung gegenüber KP verändern. 

Die Gewichtübernahme (0-12%) wird sowohl bei den Patienten als auch bei 
den Kontrollen mit einer geringeren Hüftflexion eingeleitet. Das gesunde 
Kniegelenk ist im Vergleich zum des Bergaufgehen deutlich gestreckt. Die 
Kipphebelbewegung ist sowohl bei den TFP als auch bei den KP durch eine 
größere Plantarflexion des gesunden Fußes gekennzeichnet.  
Während des Einbeinstands (12-50%) wird eine Hyperextension im Hüftgelenk 
bei den Patienten nicht bzw. kaum erreicht. Dabei wird ein geringeres 
Gelenkmoment auf der kontralateralen Seite generiert. Das gesunde Knie wird 
aus einer stärkeren Beugung heraus bis zur Neutral-Null-Stellung gestreckt. 
Zusätzlich wird das Extensionsdrehmoment bei allen größer als auf ebener 
Gehstrecke. Beim gesunden Fuß wird das OSG schon während der mittleren 
Standphase weiter dorsal extendiert und wird nur unmerklich im weiteren 

Abb. 204: Mittelwerte und Standardabweichung für Gelenkwinkel (A-F) von 
Hüft- (A, D), Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das 
Prothesenbein (rot; A, B, C) und des erhaltenen Beins (grün; D, E, 
F). Die Befunde der Kontrollprobanden sind als graues Band 
dargestellt. Extension < 0°; Flexion > 0° 
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Verlauf gestreckt. Das dabei entstehende Extensionsdrehmoment ist größer als 
beim Gehen auf ebener Strecke. 
Während der Schwungbeinvorwärtsbewegung (50-100%) weist das Hüftgelenk 
eine weitere Flexion als beim Gehen auf ebener Fläche. Das Maximum der 
Knieflexion ist beim künstlichen Kniegelenk geringer. Während sich das 
Bewegungsausmaß kaum vom Gehen auf ebener Strecke unterscheidet, ist 
das Maximum des Extensionsdrehmoments größer.  

 
 
 
 
 
 
 
 

Abb. 215: Mittelwerte und Standardabweichung für Gelenkmomente (A-F) 
von Hüft- (A, D), Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das 
Prothesenbein (rot; A, B, C) und des erhaltenen Beins (grün; D, E, 
F). Die Befunde der Kontrollprobanden sind als graues Band 
dargestellt. Extension < 0°; Flexion > 0° 
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5 Diskussion 
In dieser Studie wurde erstmals das GRAIL für eine 3-dimensionale 
Ganganalyse bei transfemoral amputierten Probanden eingesetzt. Parallel 
dazu wurde eine Gruppe Gesunder untersucht, da für das GRAIL zum Zeitpunkt 
dieser Studie keine Referenzwerte vorlagen. Alle Probanden durchliefen ein 
identisches Studienprotokoll und konnten die gestellten Aufgaben, Gehen in der 
Ebene sowie auf einem um 5° auf- bzw. abwärts geneigten Laufband mit 
individuell definierter Komfortgeschwindigkeit, problemlos und ohne Nutzung 
des Handlaufs erfüllen. 
Die unter diesen Bedingungen in der Sagittalebene registrierten 
Bewegungsbahnen von Hüfte, Knie- und Sprunggelenk (Kinematik) und den 
zugehörigen Momenten (Kinetik) wurden zur Beurteilung des Gangbildes 
herangezogen.  

In der Regel wird für eine dreidimensionale Ganganalyse eine definierte 
Gangstrecke mit Kraftmessplatten unterlegt und der Proband wird gebeten, auf 
dieser Strecke auf und abzugehen. Die auf einer solchen Teststrecke 
notwendigen Richtungswechsel bedeuten immer wieder eine Störung des 
Bewegungsablaufes. Um Veränderungen des Gangbildes als Reaktion auf die 
Eigenschaften des Untergrunds (Unebenheiten, Rampen oder Stufen) zu 
erfassen, sind entweder weitere Teststrecken oder ein Umbau der 
vorhandenen Teststrecken erforderlich. Vor diesem Hintergrund bietet das 
GRAIL nicht nur flexible und standardisierbare Untersuchungsbedingungen, 
sondern erlaubt durch die Sicherung der Probanden durch Handläufe und/oder 
einen Sicherungsgurt auch die Untersuchung vulnerabler Gruppen. Dennoch 
ist für Probanden ohne Laufbanderfahrung das Gehen auf einem Laufband eine 
artifizielle Situation und dieses kann, ebenso wie das Bewusstsein für die 
Tatsache, dass das Gangbild beurteilt wird, zu einer Verzerrung der Analyse 
führen. Probanden können sich mehr oder weniger anstrengen, um das 
Resultat entsprechend positiv oder negativ zu beeinflussen.  
Das GRAIL bietet die Möglichkeit, eine virtuelle Realität zu erzeugen und den 
Probanden in seiner Konzentration auf den Prozess des Gehens zu „stören“ 
bzw. von der Laborsituation abzulenken. Damit wird der Proband eher sein 
typisches Gangbild zeigen.  
Allerdings ist der Umgang mit dem GRAIL keinesfalls selbsterklärend und ohne 
Unterstützung durch geschulte Ingenieure nahezu unmöglich. Dieses betrifft 
sowohl die Steuerung und Abstimmung der Geschwindigkeiten von Laufband 
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und Hintergrundbildern zur Erzeugung der virtuellen Realität als auch den 
synchronisierten Einzug der Daten von Kraftmessplatten und das Motion 
tracking. Auch die Auswertung der Daten ist ohne die Zusammenarbeit mit 
Ingenieuren und / oder Informatikern undenkbar. Um die Bewegungen von 
Hüfte, Knie und Sprunggelenk in drei Ebenen zu erfassen, werden die 
Positionen von 26 Markern (2 für Rumpf, 4 für Hüfte und Becken, je 2 für 
Oberschenkel, Kniegelenk, Sprunggelenk und Vorfuß, je 1 für Unterschenkel, 
und Ferse) mit einer Frequenz von 60Hz erfasst, während der Proband etwa 30 
Schritte (ca. 25-35 sec) geht. Die pro Schritt und relativ zum Gangzyklus 
registrierten Positionen der Gelenke (Winkel, Kräfte) werden gemittelt. 
Angesichts dieser Datenmenge je Proband wurden in dieser Arbeit nur die 
Befunde in der Sagittalebene berücksichtigt.  
 
5.1 Studiendesign 

Die vorliegende Studie wurde unmittelbar nach Installation und Inbetriebnahme 
des GRAIL im Institut für Sportwissenschaften der Universität Rostock 
konzipiert. Die Untersuchung gesunder Kontrollen diente daher auch dazu, 
einerseits Erfahrungen mit dem GRAIL zu sammeln und andererseits durch 
Vergleich mit den von Bovi et al publizierten Daten die Validität der eigenen 
Messungen zu beurteilen (Bovi et al., 2011). Dieser Vergleich zeigte in der 
Sagittalebene eine grundsätzliche Übereinstimmung der Bewegungsbahnen 
von Hüft-, Knie- und Sprunggelenken. Die unübersehbaren, aber dennoch 
geringfügigen Phasenverschiebung bei Kinematik und Kinetik von Hüft- und 
Kniegelenk sowie Abweichungen im Ausmaß von Dorsalextension und 
Plantarflexion des Fußes, sind wahrscheinlich auf geringfügige Unterschiede in 
der Erfassung von Beginn (toe off) und Ende (heel on) des Schrittes und auf 
die Positionierung der für das Motion tracking verantwortlichen Marker am Fuß 
zurückführen. Diese Marker werden zwar an anatomisch definierten Positionen 
(Landmarken) angebracht, allerdings ist die Identifizierung dieser Landmarken 
stark von der Erfahrung des Untersuchers abhängig (Drevelle et al., 2014; Moro 
et al., 2022; Yang and Park, 2024). Wir haben uns daher dafür entschieden, die 
Daten unserer Kontrollprobanden für die Beurteilung des Gangbildes der TFPs 
heranzuziehen.  

Als die vorliegende Arbeit konzipiert wurde, gab es nur wenige Berichte zur 
vollinstrumentierten dreidimensionalen Ganganalyse bei TFP (Tab.5).  
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Abgesehen von dem per se hohen Aufwand für eine dreidimensionale 
Ganganalyse ist eine Studie mit transfemoral amputierten Probanden aus 
verschiedenen Gründen herausfordernd. Die Gruppe der TFP ist relativ klein, 
die Krankengeschichten sind ebenso wie die Versorgung sehr individuell und 
das Risiko, dass es während der Analyse zu Stürzen kommt, ist nicht zu 
vernachlässigen (Kark et al., 2016).  
Wir konnten 15 Probanden mit unilateraler transfemoraler Amputation und einer 
seit mindestens 6 Monaten bestehenden Prothesenversorgung für diese Studie 
rekrutieren. Neben Unterschieden in der Amputationshöhe, den 
Weichteilverhältnissen und dem genutzten Prothesentyp, unterscheiden sich 
die Probanden insbesondere hinsichtlich der initialen Gangschulung zum 
Gehen mit der Prothese. Je nach Intervall zwischen Amputation mit 
Prothesenversorgung und Studienuntersuchung ist davon auszugehen, dass 
sich die initiale Rehabilitation und Gangschulung unterscheidet und sich im 
alltäglichen Umgang mit der Prothese spiegelt. Auch die mechanischen 
Eigenschaften des artefiziellen Kniegelenks wirken sich auf das Gangbild aus 
und nicht zuletzt ist auch der Einfluss des Prothesenfußes zu bedenken. 
Letzterem haben wir in der vorliegenden Studie keine Aufmerksamkeit 
geschenkt, da hier nicht sportliche Höchstleistungen, sondern das sichere 
Gehen unter alltäglichen Bedingungen im Mittelpunkt standen. Summa 
summarum lässt sich aus dieser heterogenen Gruppe nicht „Das Gangbild“ des 
Oberschenkelamputierten Patienten ableiten. Umso wichtiger ist es, jeden 
einzelnen Probanden zu betrachten (s. Anlage). 
In allen Fällen ist die Exoprothese direkt mit einem Schaft an den 
Oberschenkelstumpf angekoppelt und die Vorwärtsbewegung nur durch eine 
ausreichend große Hüftbeugung bei ausgestrecktem Prothesenbein möglich. 
Die künstlichen Kniegelenke der Prothesen sind so ausgelegt, dass sie 
entweder Mikroprozessor-gesteuert oder mechanisch dem Rotationsmoment, 
das bei Belastung, also in der Standphase entsteht, entgegenwirken. Aufgrund 
dieser Besonderheit unterscheidet sich das Gangbild der TFP sowohl im 
Hinblick auf spatiotemporale Parameter (Castigia et al. 2020; Uchytil et al. 2013; 
Alsancak et al. 2019), als auch mit Blick auf Kinematik und Kinetik von Hüft-, 
Knie- und Sprunggelenk. 
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 Autor (Jahr) Studieninhalt   Ergebnisse 
 Uchytil, et al. 

(2014) 
N = 8  
spatiotemporale Daten zum Vgl. zw. bionischen und 
mechanischem Kniegelenk 

Bionische KG zeigt mehr mehr Übereinstimmung mit Ctr bei 
spatiotemporaler Betrachtung Ctr als mechanische KG 

Drevelle et al. 
(2014) 

N = 17  
Kinematik und Kinetik des kontralateralen OSG und KG 
zur Quantifizierung des Vaulting (kompensatorische 
Plantarflexion im OSG während MS) 

Vaulting führt zu höherem Moment im OSG der gesunden Seite während 
MS mit Folgekompensationen im Kniegelenk 

Morgenroth et al. 
(2014) 

N = 14 
MRT kontralaterales KG + 3DGA, ob Korrelation zw. 
Gangbild und KG-Degenerationen bestehen 

Kniebelastung der gesunden Seite ist bei TFAs höher mit erheblichem 
Risiko für sekundäre degenerative KG-Erkrankungen 

Bell et al. (2013)  N = 26 
3DGA und Oberschenkelstumpflänge 

1. Vgl. zw. Stumpfverhältnissen mit Gangparametern 
2. Einfluss Stumpflänge und Kontrakturstellung auf 

Spatiotemporale und kinematische Daten 

- Längerer Stumpf = schnellere Gehgeschwindigkeit 
- Patienten mit kürzerem Stumpf zeigen größeres Bewegungsausmaß 

auf Hüft-, Becken- und Rumpfebene 
- Ganggeschwindigkeit korreliert mit der mediolateralen Auslenkung 

des bCoM (Abkürzung irgendwo erklärt?) 

Kendell et al. 
(2016)  

N =11 
Kraftmessplatten  
TFP unter variierenden Gangbedingungen 

Ausgleichbelastungen und Gegenregulationen erfolgen über das intakte 
Bein 

Kark et al. (2016)  N = 8 
3DGA, GDI, 6MWT, Timed up and GO, Schrittlänge  
Vor- und Nachteile der klinischen Tests 

GDI korreliert mit klinischen Assessments und Fragebögen  

Highsmith et al. 
(2016) 

N = 20  
3DGA zum Vgl. Von Genium und C-Leg 

Genium vs. C-Leg: Kniemoment beim Genium symmetrischer als beim 
Abwärtsgehen  

Prinsen et al. 
(2017) 

N = 9 
Vollinstr. 3DGA zum Vgl. zw. NMPK und Rheo Knee 

Rheo Knee weniger Vaulting bei langsamerer Geschwindigkeit 

Villa et al. (2017) N = 17  
3DGA bei TFP, TTP und Ctr für Gangstrategien bei 
geneigter Oberfläche 

Kompensationsbewegungen und Vaulting nehmen bei geneigten 
Rampen zu  
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 Autor  (Jahr) Studieninhalt Ergebnisse 
Sturk et al. (2018)  N = 10  

VI3DGA  
Unterschiede zwischen TFP mit unterschiedlichen 
Mobilitätslevel (K3 vs K4) 

- K3 langsamer und größere Schritte als K4  
- Rumpf-Beschleunigung als auffälligster Unterscheidungs-Parameter 
- Unterschiede werden bei Neigung und Perturbationen größer 

Müßig et al (2019) N = 20  
3DGA 
Variabilität der Kinematik von Rumpf- und Becken-
bewegung auf unterschiedlichem Untergrund 

Variabilität der Rumpf- und Becken- Kinematik der TFAs waren bei 
unebener und geneigter Strecke signifikant höher als bei Ctr  

Alsancak et al 
(2019)  

N = 8  
3DGA von MPK und NMPK 

Beckenrotation und -Seitwärtsbewegung war bei NMPK negativ 
beeinflusst 

Castigia et al. 
(2020) 

N = 40  
3DGA 
Unterschiede zwischen TFP und Ctr nach STD und 
Kinematik  

Schräge Beckenbewegung korreliert mit R-Step (Regeneration 
mechanischer Energy) 

  Persine et al. 
(2023) 

  N = 20  
  3DGA 
  Anpassung des Gangbilds von TFP an geneigte 

Oberfläche 

- TFP laufen asymmetrischer 
- Beide zeigen Anpassungsmechanismen bei 10°Neigung 
- Größter Symmetrieabweichung während 2. Doppelstand 

Persine et al 
(2024) 

- Gait Posture 

N = 21  
3DGA 
Unterschiede in Gelenkmomenten und -Energie bei TFP 

- MPKs zeigen eine niedrigere Höhe des internen Abduktionsmoments 
- Anpassungsmechanismen in der Sagittalebene sind abhängig von der 

Gehgeschwindigkeit 

Tab. 5: Auflistung der wissenschaftlichen Arbeiten über instrumentierte Ganganalysen bei TFP.  
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5.2 Das Gangbild der TFP 

Während die Analyse der spatiotemporalen Parameter bei den hier 
untersuchten Probanden Gegenstand einer separaten Auswertung ist, zeigen 
sich in der grafischen Darstellung von Kinematik und Kinetik deutliche 
Unterschiede zwischen TFP und KP. 
Kinematik und Kinetik von Hüft-, Knie- und Sprunggelenk gesunder Probanden 
weisen nur eine geringe intra- und inter-individuelle Streuung auf. Im 
Gegensatz dazu finden sich große Unterschiede sowohl zwischen Prothese 
und erhaltenem Bein als auch innerhalb der Gruppe der TFP. Diese 
Unterschiede betreffen insbesondere die Gelenk-und Momentmaxima von Hüft-
, Kniegelenk und OSG in der Sagittalebene. Die absoluten Werte für Maxima 
und Minima der Gelenkwinkel unterscheiden sich zwischen Prothesenseite und 
erhaltenem Bein deutlich. Weiterhin unterscheiden sich die Zeitpunkte, zu dem 
die Schwungphase des Prothesenbeins eingeleitet wird. Dieses wird besonders 
deutlich, wenn man die Eigenschaften des Kniegelenks berücksichtigt. 
Die Gangkurven der TFPs zeigen insbesondere Abweichungen in der 
Symmetrie mit größeren interindividuellen Unterschieden gegenüber den 
Kontrollprobanden. Zum einen zeigt sich eine unterschiedliche Kinematik und 
Kinetik in der Prothesenbewegung, zum anderen treten Verzögerungen in der 
Kinematik und Kinetik auf der kontralateralen Seite auf, welche auf eine 
kompensatorische Verlängerung der Standphase hinweisen. Diese 
Interpretation wird auch in anderen Arbeiten vorgeschlagen (Drevelle et al., 
2014; Persine et al., 2023). Momente und Bewegungsausmaß der erhaltenen 
Seite sind in der Regel größer als auf der amputierten Seite. Diese auch in 
anderen Studien beschriebenen Veränderungen in der Gangsymmetrie werden 
mit einem erhöhten Risiko für degenerative Erkrankungen assoziiert. 
Das Gangbild spricht für Gangunsicherheit des TFP und einen erhöhten 
Energieaufwand. Diese Eigenschaften zeigen sich in erheblichen 
Abweichungen vom physiologischen Gangbild und treten nochmals deutlicher 
beim Gehen auf der geneigten Ebene zu Tage. Hier nimmt der 
Bewegungsumfang beider Seiten ab, woraus geringere externe 
Gelenkmomente resultieren. Damit sind auch geringere Kräfte erforderlich, um 
diesen Gelenkmomenten entgegenzuwirken und eine sichere und stabile 
Bewegung zu ermöglichen. Beim Bergabgehen fällt auf, dass der 
Bewegungsumfang der TFPs während der mittleren und terminalen 
Standphase bei der Flexionsbewegung der Knieprothese erheblich variiert. 
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Diese Bewegungsabweichung betrifft ausschließlich Probanden, die mit dem 
Genium-Knie (MPK) versorgt sind. Bei einigen dieser Patienten ist die 
klassische Flexionssperre ausgeschaltet, wodurch es bei der Vorverlagerung 
des Schwerpunktes zum allmählichen Flektieren im Prothesengelenkzentrum 
auf dem geneigten Laufband kommt. Interessanterweise zeigen diese 
Patienten keine kompensatorische Verzögerung der Gegenseite. Ein solcher 
Befund wurde auch von Highsmith et al. erhoben (Highsmith et al., 2016). Die 
Autoren dieser Studie empfehlen diese Funktion des Prothesenbeins 
insbesondere für sehr gut trainierte und geübte Nutzer, da für ein 
symmetrischeres Gangbild geringerer Kompensationsmechanismen der 
gesunden Seite erforderlich sind.  
Einen weiterer und bereits von der Arbeitsgruppe von Drevelle et al. 
untersuchter Aspekt ist das Vaulting. Dieser Vorgang beschreibt eine wippende 
Plantarflexion im OSG während der mittleren Standphase des gesunden 
Beines, um den Toe off der Prothesenseite positiv zu unterstützen. Dieses 
Phänomen ließ sich lediglich bei einem Patienten sicher nachweisen. Bei zwei 
weiteren Patienten lag es möglicherweise vor. 
Um die Frage zu klären, ob sich bestimmte kompensatorische 
Bewegungsmuster bei TFP häufen, ist die Untersuchung eines größeren und 
hinsichtlich der klinischen Voraussetzungen homogenere Patientengruppe 
angezeigt. Stumpfbeschaffenheit, die Amputationsursache, 
Nebenerkrankungen, allgemeine Belastbarkeit und Prothesenversorgung 
sowie die Versorgungsdauer beeinflussen die Gehfähigkeiten und den 
Gangzyklus in unterschiedlichem Maße (Bell et al., 2013; Heitzmann et al., 
2020; Ranz et al., 2017; Sturk et al., 2018). Wie groß der Einfluss einzelner 
Faktoren auf das Gangbild schließlich ist, lässt sich nicht genau sagen. Die 
Oberschenkelschaftprothese kann die physiologische Gelenkkette nicht 
ersetzen, sondern lediglich die bipedale Lokomotion durch Optimierung 
biomechanischer Aspekte energieeffizienter gestalten. Am Ende ist das 
Ergebnis von den individuellen Gegebenheiten und von der Motivation zum 
Training im Umgang mit der Prothese abhängig. Ein nahezu symmetrischer 
Gang sollte nicht das einzige Ziel sein (Götz-Neumann, 2016). Vielmehr muss 
die Oberschenkelschaftprothese dem Träger eine sichere, bipedale 
Fortbewegung bei minimalem Sturzrisiko ermöglichen. Darüber hinaus sollte 
die Prothese möglichst leicht sein, um Kraft und Energieaufwand für das 
Vorschwingen des Beines zu minimieren und so das Risiko für degenerative 
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Erkrankungen der erhaltenen Hüfte sowie des kontralateralen Beines zu 
senken (Morgenroth et al., 2014). 
  
5.3 Datenverarbeitung 

Eine der größten Herausforderungen der 3-dimensionalen Ganganalyse und 
dem damit einhergehenden umfassenden Datensatz ist es, diesen auf 
charakteristische Kenngrößen zu reduzieren und damit den Weg zu 
quantitativen und statistisch belastbaren Gruppenvergleichen zu öffnen. Dazu 
wurden in der Vergangenheit der Gilette Gait Index (GGI), der Gait Deviation 
Index (GDI) und der Gait Profile Score (GPS) vorgeschlagen (Baker et al., 2009; 
McMulkin and MacWilliams, 2015; Schutte et al., 2000; Schwartz and 
Rozumalski, 2008). Sowohl der GGI als auch der GDI beruhen auf einer 
Hauptkomponentenanalyse. Im Falle des GGI werden 16 spatiotemporale 
kinematische und kinetische Parameter herangezogen, aus denen durch eine 
Hauptkomponenten Analyse ein Index gebildet wird, der die Abweichung vom 
Normbereich definiert. Für den GDI wird aus den relativ zum Gangzyklus 
registrierten acht kinematischen Parametern der Becken und Hüftbewegungen 
in allen drei Ebenen, der Knieflexion und -Extension, der Dorsalextension und 
Plantarflexion im Sprunggelenk und der Fußprogression durch die 
Hauptkomponentenanalyse ein Satz unabhängiger Charakteristika abgeleitet. 
Die Interpretation dieses reduzierten Datensatzes erfordert den Vergleich mit 
unter gleichen Bedingung erstellten und identisch behandelten Daten gesunder 
Kontrollen. Allerdings muss die Zahl der Kontrollprobanden hinreichend groß 
sein, um belastbare Aussagen zu erhalten. Der GDI ist zwar zur Detektion von 
Gangpathologien eignet, erlaubt aber keine Aussage darüber, an welcher Stelle 
des Bewegungsapparates Probleme lokalisiert ist.  

5.4 Schwächen der vorliegenden Studie 

Wesentliche Limitationen dieser Studie sind nicht nur die geringe Zahl der 
Probanden, sondern auch die großen Unterschiede zwischen den Probanden. 
Das Studienprotokoll sah vor, dass alle Probanden die Möglichkeit zur 
Familarisierung mit der Untersuchung am GRAIL angeboten wurde, bevor die 
für die Auswertung relevanten Messungen an zwei separaten Terminen 
erfolgten. Zwischen den Terminen am GRAIL sollte eine ausreichende 
Ruhephase eingehalten werden, um Artefakte durch Ermüdung zu vermeiden. 
Das erforderte allerdings seitens der Probanden, unabhängig von der 
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Gruppenzugehörigkeit, eine hohe Motivation. Tatsächlich erwies sich die 
Rekrutierung der Probanden, trotz Aufwandsentschädigung und Übernahme 
von Fahrt- und/oder Hotelkosten für transfemoral amputierte Probanden als 
außerordentlich schwierig. Einerseits sind die TFPs sehr an Informationen zu 
ihrer Gehfähigkeit und an der Optimierung der Prothesenversorgung 
interessiert, andererseits steht der extreme Aufwand, der für die Analyse am 
GRAIL notwendig ist, dem entgegen. Dennoch konnten wir 15 Probanden mit 
unilateraler Oberschenkelamputation und einer seit mindestens 6 Monaten 
bestehenden Prothesenversorgung für diese Studie aus einem Umkreis von ca. 
200km rekrutieren.  
 
5.5 Limitationen während der Arbeit am GRAIL 

Die Arbeiten mit dem GRAIL stellen sich in vielerlei Hinsicht herausfordernd 
dar. Die reproduzierbare und exakte Positionierung der Marker ist entscheidend 
für die korrekte Erfassung des Gangzyklus und die Ableitung von Kinematik und 
Kinetik. Für die richtige Positionierung der Marker ist die exakte Bestimmung 
der anatomischen Landmarken essenziell. Individuelle Unterschiede, 
beispielweise durch anatomische Gegebenheiten oder ungünstige 
Weichteilverhältnisse erschweren es, die Position von Trochanter und 
Gelenkpunkten zu ertasten. Die Marker-gestützte Aufzeichnung einer 
dreidimensionalen Gelenkdarstellung stellt immer eine Approximation der 
wirklichen Gelenkanatomie dar. Eine exakte Bestimmung des Gelenkzentrums 
am Menschen ist mit dieser Untersuchungsmethode nicht möglich.  
Zudem kann die Haftung der Marker durch vermehrte Transpiration reduziert 
und die Positionen der Marker durch Kleidungsstücke verdeckt und fehlerhaft 
detektiert werden. 
Weitere potenzielle Fehlerquellen ergeben sich durch das GRAIL selbst. Die 
komplexe Technik erfordert die regelmäßige Synchronisierung der Hard- und 
Software. Die Datenextraktion und -Synchronisation auf das entsprechende 
Gangereignis ist komplex und wurde mithilfe eines MATLAB-Scripts ermöglicht 
(Feldhege et al., 2021). Dabei müssen die unterschiedlichen Positionen der 
verschiedenen Markerpunkte vom Motion-Capturing des Vicon-Systems sowie 
der Bodenreaktionskräfte des Laufbands über die D-Flow-Software 
entsprechend gefiltert und verarbeitet werden, sodass die spatiotemporalen, 
kinematischen und kinetischen Daten auf die gleiche Zeitachse bzw. des 
Gangzyklus bezogen werden und als csv.-, mox.- oder txt.- Dateien extrahiert 
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werden können. Dabei wirken sich bereits geringfügige Abweichungen vom 
Nullpunkt (Basislinie) auf die Berechnung der kinetischen Daten aus. 
Darüberhinaus war die Aufzeichnungsdauer durch den begrenzten 
Arbeitsspeicher auf einen Zeitraum von maximal 6min limitiert. 
 
5.6 Aussichten 

Mit dieser Studie konnte gezeigt werden, dass vollinstrumentierte 
Ganganalysen an TFP mit unterschiedlicher Prothesenversorgung möglich 
sind. Es gilt auch die Daten der koronaren und transversalen Ebene der 
Gelenkkette sowie des Rumpfes asuzuwerten und eine ausreichend große Zahl 
ganggesunder Probanden zu untersuchen und aus beiden Datensätzen den 
GDI für die TFP zu berechnen.  
Ein weiterer Aspekt ergibt sich, wenn gezielte klinische Fragestellungen in 
Hinblick der Ganganalyse bei TFP gestellt werden. Insbesondere durch den 
Einzug alternativer operativer Verfahren, wie der osseointegrierten 
endoprothetischen Versorgung von transfemoral amputierten Patienten, 
können neue Unterschiede und Outcomes untersucht werden und zu einer 
Verbesserung der Versorgungsqualität von TFP beitragen.  
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6 Zusammenfassung 
In dieser Studie wurden das Gangbild von Probanden nach unilateraler 
transfemoraler Amputation mithilfe des GRAIL, einer vollinstrumentierten 
dreidimensionalen Ganganalyse unter Nutzung von virtueller Realität 
untersucht. Wir konnten zunächst anhand einer Gruppe von 13 
Kontrollprobanden zeigen, dass die mit GRAIL erhobenen Daten valide sind 
und haben diese als Referenz für die Analyse des Gangbildes der TFP 
herangezogen.  
Es zeigte sich, dass das Gangbild der TFP deutlich von dem der Kontrollen 
abweicht und diese Abweichungen betreffen sowohl das erhaltene Bein als 
auch das Prothesenbein.  
Die Abweichung der Gangkurven nimmt beim Gehen auf dem um fünf Grad 
abwärts geneigten Laufband zu. Bei der intraindividuellen Betrachtung der 
Gangkurven konnten wir zeigen, dass Abweichungen des Gangbilds von der 
„Norm“ stark variieren und multifaktoriell begründet liegen. Es lassen sich 
darüber hinaus verschiedene kompensatorische Bewegungsmuster wie 
beispielsweise das Vaulting oder das Yielding nachweisen, welche bereits in 
anderen Studien veröffentlicht wurden. Dennoch bedarf es wesentlich mehr 
Probanden, um nähere Aussagen darüber treffen zu können, als auch die 
Auswertung weiterer Gangparameter. Das Gangbild des transfemoral 
amputierten Probanden mit Exoprothesenschaft-Versorgung wird man jedoch 
so nicht abbilden können.  
 



 

 
47 

7 Thesen 

Die vollinstrumentierte Ganganalyse, wie durch das GRAIL, bietet eine 
umfangreiche Untersuchungsmöglichkeit des individuellen Gangbilds und lässt 
aufgrund seines Aufbaus und Messweise Rückschlüsse über Gangpathologien 
deren Genese zu. 

Das GRAIL bietet für unilateral transfemoral Amputierte reliable Daten zur 
vollinstrumentierten Ganganalyse unter standardisierbaren und sicheren 
Bedingungen. 

Das GRAIL weist vergleichbare Daten in Kinematik und Kinetik bei 
Ganggesunden auf wie in anderen Studien bereits beschrieben wurde. 

Das Gangbild des unilateral transfemoral amputierten Probanden weist 
interindividuelle und intraindividuelle Unterschiede hinsichtlich der Kinematik 
und Kinetik der Sagittalebene von Hüft-, Knie- und oberem Sprunggelenk auf.  

Die in dieser Arbeit herausgearbeiteten individuellen Unterschiede im Gangbild 
liegen multifaktoriell in den Charakteristika der körperlichen Konstitution, den 
Komorbiditäten, des Trainingszustandes, der Prothesentechnik und der 
Amputations- und Stumpfverhältnisse begründet. 

In der individuellen Ganganalyse lassen sich unterschiedlich stark ausgeprägte 
kompensatorische Bewegungsmuster bei den transfemoral amputierten 
Probanden feststellen und mit dem GRAIL detektieren. 

Weitere Parameter können und sollten durch die Verwendung des GRAILs 
erhoben werden sowie mit aktuellen publizierten Untersuchungen verglichen 
werden.  

Das GRAIL bietet für transfemoral Amputierte weitere Einsatzmöglichkeiten 
insbesondere in der Rehabilitationsmedizin aufgrund seiner 
Sicherheitsvorkehrungen. 
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8.2 Abbildungsverzeichnis 

Abb. 1: Seitliche Ansicht einer Oberschenkelschaftprothese mit 
künstlichem Knie und Fuß/ Sprunggelenk Quelle: https://marx-
rieger.de/beinprothesen/ (Zugriff am 21.09.2024) 

 
 

3 

Abb. 2: Darstellung eines mikroprozessorgesteuerten Kniegelenks mit 
monozentrischem Drehpunkt (A) und eines polyzentrischen 
Kniegelenks mit insgesamt 3 verketteten Drehzentren (B) 
Quelle:  
(A) https://www.ottobock.com/de-ch/product/3C88-3~23C98-3;  
(B) https://www.medicalexpo.de/prod/roadrunnerfoot-
engineering/product-105938-1003115.html (Zugriff am 
21.09.2024) 
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Abb. 3: Schematische Darstellung des Bodenreaktionskraftvektors (roter 
Pfeil) der unteren Gelenkkette während des Gangzyklus. (IC: 
Initial Contact; LR: Loading Response; MSt: Mid Stance; TSt: 
Terminal Stance; PS: Preswing; IS: Initial Swing; MSw: Mid 
Swing; TSw: Terminal Swing) 

 
 
 
 

7 

Abb. 4: Darstellung der Bodenreaktionskraft (A) und dem zugehörigen 
Moment (B) im Kniegelenk. Diese ist zum Körperschwerpunkt 
(roter Punkt) gerichtet, übt über den virtuellen Hebelarm (b) eine 
externe Kraft auf das Gelenk aus und generiert ein 
Gelenkmoment (c), welche senkrecht zum Drehzentrum steht 
und eine Flexion im Gelenk begünstig (d). 
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Abb. 5: (A) schematische Darstellung eines Probanden mit dem 
zugehörigen Vektormodell zur Beschreibung der Kinematik  
(B) Reduktion der Gelenkkette von Hüft-, Knie- und Sprunggelenk 9 

Abb. 6: Schematische Darstellung des GRAIL Quelle: 
https://www.motekmedical.com/solution/grail/#why-this-product 
(Zugriff am 22.09.2024) 10 

Abb. 7: Schematische Darstellung des Studiendesigns 14 

Abb. 8: Schematische Darstellung der Ganganalyse am GRAIL 15 
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Abb. 9: Repräsentative Messung am GRAIL (A). Die Marker wurden 
gemäß des offiziellen Modells der Firma MOTEK angebracht (B) 
Quelle (B): https://knowledge.motekmedical.com/wp-
content/uploads/2019/07/HBM2-Reference-Manual-Full-
Body.pdf (Zugriff am 22.09.2024) 16 

Abb. 10: Ermittlung der Komfortgeschwindigkeit.  Die 
Laufbandgeschwindigkeit wurde solange stufenweise um 0,1m/s 
erhöht, bis eine für den Probanden komfortable Geschwindigkeit 
erreicht war. Anschließend wird die Laufbandgeschwindigkeit um 
2m/s erhöht und solange schrittweise um 0,1m/s gedrosselt, bis 
wiederum der Komfortbereich erreicht wurde. Der Vorgang wurde 
zweimal wiederholt, um anschließend aus diesem Prozess den 
Mittelwert individuell als Komfortgeschwindigkeit zu nutzen. 17 

Abb. 11: Verarbeitung der Daten am GRAIL (Feldhege et al., 2021) 18 

Abb. 12: Mittelwerte und Standardabweichung der Kinematik vom rechten 
(rot) bzw. linken (grün) Hüft-(A), Knie-(B) und Sprunggelenk (C) 
während des Gehens. Der von Bovi et al ermittelte 
Referenzbereich ist hellblau hinterlegt. 21 

Abb. 13: Mittelwerte und Standardabweichung der Kinetik vom rechten 
(rot) bzw. linken (grün) Hüft-(A), Knie-(B) und Sprunggelenk (C) 
während des Gehens. Der von Bovi et al ermittelte 
Referenzbereich ist hellblau hinterlegt. 23 

Abb. 14: Mittelwerte und Standardabweichung der Kinematik bei den KP 
bei verändertem Neigungswinkel (0° - grau, +5° rot [A-C] und -5° 
grün [D-F]) für Hüft-(A,D), Knie-(B,E) und Sprunggelenk (C,F) 
während des Gehens. Extension < 0°; Flexion > 0° 24 

Abb. 15: Mittelwerte und Standardabweichung der Kinetik bei den KP bei 
verändertem Neigungswinkel (0° - grau, +5° rot [A-C] und -5° grün 
[D-F]) für Hüft-(A,D), Knie-(B,E) und Sprunggelenk (C,F) während 
des Gehens. Extension < 0°; Flexion > 0° 24 
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Abb. 16: Mittelwerte und Standardabweichung der Gelenkwinkel (A-F) von 
Hüft- (A, D), Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das 
Prothesenbein (rot; A, B, C) und das erhaltene Bein (grün; D, E, 
F). Die Befunde der Kontrollprobanden sind als graues Band 
dargestellt. Extension < 0°; Flexion > 0° 26 

Abb. 17: Mittelwerte und Standardabweichung für Gelenkmomente (A-F) 
von Hüft- (A, D), Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das 
Prothesenbein (rot; A, B, C) und des erhaltenen Beins (grün; D, 
E, F). Die Befunde der Kontrollprobanden sind als graues Band 
dargestellt. Extension < 0°; Flexion > 0° 27 

Abb. 18: Mittelwerte und Standardabweichung beim Gehen über das +5° 
geneigte Laufband für die Gelenkwinkel (A-F) von Hüft- (A, D), 
Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das Prothesenbein (rot; 
A, B, C) und das erhaltene Bein (grün; D, E, F). Die Referenz-
Befunde der KFP beim Gehen über das ebene Laufband sind rot-
grau (A,B,C) bzw. grün-grau (D,E,F) unterlegt. Extension < 0°; 
Flexion > 0° 28 

Abb. 19: Mittelwerte und Standardabweichung beim Gehen über das +5° 
geneigte Laufband für die Gelenkmomente (A-F) von Hüft- (A, D), 
Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das Prothesenbein (rot; 
A, B, C) und das erhaltene Bein (grün; D, E, F). Die Referenz-
Befunde der KFP beim Gehen über das ebene Laufband sind rot-
grau (A,B,C) bzw. grün-grau (D,E,F) unterlegt.  Extension < 0°; 
Flexion > 0° 29 

Abb. 20: Mittelwerte und Standardabweichung beim Gehen über das -5° 
geneigte Laufband für die Gelenkwinkel (A-F) von Hüft- (A, D), 
Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das Prothesenbein (rot; 
A, B, C) und das erhaltene Bein (grün; D, E, F). Die Referenz-
Befunde der KFP beim Gehen über das ebene Laufband sind rot-
grau (A,B,C) bzw. grün-grau (D,E,F) unterlegt.  Extension < 0°; 
Flexion > 0° 30 
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Abb. 21: Mittelwerte und Standardabweichung beim Gehen über das -5° 
geneigte Laufband für die Gelenkmomente (A-F) von Hüft- (A, D), 
Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das Prothesenbein (rot; 
A, B, C) und das erhaltene Bein (grün; D, E, F). Die Referenz-
Befunde der KFP beim Gehen über das ebene Laufband sind rot-
grau (A,B,C) bzw. grün-grau (D,E,F) unterlegt.  Extension < 0°; 
Flexion > 0° 31 

Abb. 22: Mittelwerte und Standardabweichung für Gelenkwinkel (A-F) von 
Hüft- (A, D), Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das 
Prothesenbein (rot; A, B, C) und des erhaltenen Beins (grün; D, 
E, F). Die Befunde der Kontrollprobanden sind als graues Band 
dargestellt. Extension < 0°; Flexion > 0° 32 

Abb. 23: Mittelwerte und Standardabweichung für Gelenkmomente (A-F) 
von Hüft- (A, D), Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das 
Prothesenbein (rot; A, B, C) und des erhaltenen Beins (grün; D, 
E, F). Die Befunde der Kontrollprobanden sind als graues Band 
dargestellt. Extension < 0°; Flexion > 0° 33 

Abb. 24: Mittelwerte und Standardabweichung für Gelenkwinkel (A-F) von 
Hüft- (A, D), Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das 
Prothesenbein (rot; A, B, C) und des erhaltenen Beins (grün; D, 
E, F). Die Befunde der Kontrollprobanden sind als graues Band 
dargestellt. Extension < 0°; Flexion > 0° 34 

Abb. 25: Mittelwerte und Standardabweichung für Gelenkmomente (A-F) 
von Hüft- (A, D), Knie- (B, E) und Sprunggelenk (C, F) für das 
Prothesenbein (rot; A, B, C) und des erhaltenen Beins (grün; D, 
E, F). Die Befunde der Kontrollprobanden sind als graues Band 
dargestellt. Extension < 0°; Flexion > 0° 
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8.5 Abkürzungsverzeichnis 

AMP  Amputee Mobility Predictor 
aHT  arterieller Hypertonus 
Ctr  Kontrollprobanden 
CoP  Centre of Pressure 
CPS  chronisches Schmerzsyndrom 
DLP  Dislipoproteinämie 
DM  Diabetes mellitus 
EMG  Elektromyografie 
F  Kraft 
GGI  Gillette Gait Index 
GDI  Gait Deviation Index 
GPS  Gait Profile Score 
GRAIL  Gait Realtime Analysis Interactive Lab 
HG  Hüftgelenk 
HT  Hypothyreose 
HTEP  Hüft-Totalendoprothese 
IC / I  Initial Contact/ Initialkontakt (früher Toe off) 
IS  Initial Swing (frühe Schwungphase)  
KG  Kniegelenk 
Kg  Kilogramm 
KP  Kontrollprobanden 
l  Hebelarmlänge 
li  links 
LR / L  Loading Response (Lastenübernahme) 
M  Moment 
Max  Maximum 
Med  Median 
Min  Minimum 
MPK  Mikroprozessor gesteuertes Kniegelenk 
MS  Mid Stance (Mittlere Standphase) 
MSw  Mid Swing (mittlere Schwungphase) 
N  Anzahl an Studienteilnehmern 
NM  Newtonmeter 
NMPK  Nicht Mikroprozessor gesteuertes Kniegelenk 
MW  Mittelwert 
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OS  Oberschenkel 
OSG  Oberes Sprunggelenk 
pAVK  periphere arterielle Verschlusskrankheit 
phQ9  Patient Health Questionaire-9 
PS  Pre Swing (Vorschwungphase) 
re  rechts 
ROM  Range of Motion 
s  Sekunde 
SD  Standardabweichung 
STD  Spatiotemporale Daten 
StP  Standphase 
t  Zeit 
TFP  transfemoral amputierte Probanden 
TSt  Terminal Stance (mittlere Standphase)  
TSw  Terminal Swing (terminale Schwungphase) 
VI3DGA  voll instrumentierte dreidimensionale Ganganalyse 
VR  virtuelle Realität 
3DGA  dreidimensionale Ganganalyse 
6MWT  six-minute-walk-test 
%  Prozent 
°  Grad 
<  kleiner 
>  größer 
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Patient:   001 (w, 50y)  Prothesentechnik:  Genium 

BMI:   20,3 kg/m2  Prothesenpassform:  mangelhaft   

Amputationsalter: 14y  korrekte Prothesenlänge:  ja 

Nebenerkrankungen: aHT  Schafttechnik:  Vollkontakt 

Beinlänge (li/re): 91cm / 90cm  Mobilitätsgrad:  3  

Stumpflänge:   mittel  AMP / Tinetti:   42P. / 28 

Weichteildeckung: adäquat  Gehstrecke:   1000m  

Volumenschwankung:  ja  Tragezeit:   16h 

Schmerzen:   Phantomsz. 
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Patient:   002 (m, 60y)  Prothesentechnik:  C-Leg 

BMI:   29,4 kg/m2  Prothesenpassform:  mangelhaft   

Amputationsalter: 58y  korrekte Prothesenlänge:  zu kurz 

Nebenerkrankungen: pAVK  Schafttechnik:  Vollkontakt 

Beinlänge (li/re): 80cm / 84cm  Mobilitätsgrad:  4  

Stumpflänge:   mittel  AMP / Tinetti:   43P. / 26 

Weichteildeckung: adäquat  Gehstrecke:   700m  

Volumenschwankung:  nein  Tragezeit:   16h 

Schmerzen:   Phantomschmerz 
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Patient:   003 (m, 57y)  Prothesentechnik:  Total Knee 

BMI:   28,7 kg/m2  Prothesenpassform:  gut   

Amputationsalter: 17y  korrekte Prothesenlänge:  ja 

Nebenerkrankungen: aHT, Coxarthrose re. Schafttechnik:  Vollkontakt 

Beinlänge (li/re): 91cm / 93cm  Mobilitätsgrad:  3  

Stumpflänge:   kurz  AMP / Tinetti:   41P. / 26 

Weichteildeckung: adäquat  Gehstrecke:   2000m  

Volumenschwankung:  nein  Tragezeit:   13h 

Schmerzen:   Panthom-, Hüftsschmerz  
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Patient:   004 (m,65y)  Prothesentechnik:  3R80 

BMI:   28,4 kg/m2  Prothesenpassform:  gut 

Amputationsalter: 19y  korrekte Prothesenlänge: ja 

Nebenerkrankungen: art. HT, Z.n. HTEP re. Schafttechnik:  Vollkontakt 

Beinlänge (li/re): 96cm / 97cm  Mobilitätsgrad:  4  

Stumpflänge:   kurz  AMP / Tinetti:   43P. / 24 

Weichteildeckung: adäquat  Gehstrecke:   1000m  

Volumenschwankung:  ja  Tragezeit:   16h 

Schmerzen:  Schmerzen am Stumpf 
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Patient:   005 (m,67y)  Prothesentechnik:  Holzprothese 

BMI:   25,9 kg/m2  Prothesenpassform:  mangelhaft  

Amputationsalter: 17y  korrekte Prothesenlänge:  zu kurz 

Nebenerkrankungen:   Schafttechnik:  Teilkontakt 

Beinlänge (li/re): 86cm / 88cm  Mobilitätsgrad:  4  

Stumpflänge:   mittel  AMP / Tinetti:   44P. / 25 

Weichteildeckung: adäquat  Gehstrecke:   1000m  

Volumenschwankung:  nein  Tragezeit:   18h 

Schmerzen:  Schmerzen am Stumpf 
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Patient:   006 (m,27y)  Prothesentechnik:  Genium 

BMI:   24,5 kg/m2  Prothesenpassform:   ja 

Amputationsalter: 24y  korrekte Prothesenlänge:  gut 

Nebenerkrankungen:   Schafttechnik:  Vollkontakt 

Beinlänge (li/re): 93cm / 92cm  Mobilitätsgrad:  4  

Stumpflänge:   zu lang  AMP / Tinetti:   46P. / 28 

Weichteildeckung: adäquat  Gehstrecke:   3000m  

Volumenschwankung:  ja  Tragezeit:   16h 

Schmerzen:  keine 
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Patient:   007 (m,52y)  Prothesentechnik:  C-Leg 

BMI:   19,8 kg/m2  Prothesenpassform:   gut 

Amputationsalter: 52y  korrekte Prothesenlänge:  zu kurz 

Nebenerkrankungen:   Schafttechnik:  Vollkontakt 

Beinlänge (li/re): 94cm / 95cm  Mobilitätsgrad:  4  

Stumpflänge:   zu lang  AMP / Tinetti:   43P. / 27 

Weichteildeckung: adäquat  Gehstrecke:   k. A. m.  

Volumenschwankung:  ja  Tragezeit:   14h 

Schmerzen:  keine 
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Patient:   008 (m,49y)  Prothesentechnik:  Genium 

BMI:   27,2 kg/m2  Prothesenpassform:   gut 

Amputationsalter: 20y  korrekte Prothesenlänge:  ja 

Nebenerkrankungen: art. HT  Schafttechnik:  Vollkontakt 

Beinlänge (li/re): 95cm / 95cm  Mobilitätsgrad:  4  

Stumpflänge:   mittel  AMP / Tinetti:   44P. / 26 

Weichteildeckung: adäquat  Gehstrecke:   4000m  

Volumenschwankung:  ja  Tragezeit:   16h 

Schmerzen:  Phantomschmerz  
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Patient:   009 (m,46y)  Prothesentechnik:  Genium 

BMI:   22,8 kg/m2  Prothesenpassform:   gut 

Amputationsalter: 44y  korrekte Prothesenlänge:  ja 

Nebenerkrankungen:   Schafttechnik:  Vollkontakt 

Beinlänge (li/re): 103cm / 104cm Mobilitätsgrad:  4  

Stumpflänge:   mittel  AMP / Tinetti:   43P. / 26 

Weichteildeckung: adäquat  Gehstrecke:   500  

Volumenschwankung:  ja  Tragezeit:   8h 

Schmerzen:  Schmerzen am Stumpf 
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Patient:   010 (w,23y)  Prothesentechnik:  Genium 

BMI:   22,4kg/m2  Prothesenpassform:   gut 

Amputationsalter: 17y  korrekte Prothesenlänge:  ja 

Nebenerkrankungen:   Schafttechnik:  Vollkontakt 

Beinlänge (li/re): 94cm / 97cm  Mobilitätsgrad:  4  

Stumpflänge:   zu kurz  AMP / Tinetti:   45P. / 27 

Weichteildeckung: adäquat  Gehstrecke:     

Volumenschwankung:  nein  Tragezeit:   15h 

Schmerzen:  keine 
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Patient:   011 (m,32y)  Prothesentechnik:  Genium 

BMI:   24,1 kg/m2  Prothesenpassform:   gut 

Amputationsalter: 16y  korrekte Prothesenlänge:  ja 

Nebenerkrankungen: Z.n. Humerusfraktur Schafttechnik:  Vollkontakt 

Beinlänge (li/re): 84cm / 82cm  Mobilitätsgrad:  4  

Stumpflänge:   zu lang  AMP / Tinetti:   45P. / 28 

Weichteildeckung: adäquat  Gehstrecke:   5000m  

Volumenschwankung:  nein  Tragezeit:   18h 

Schmerzen:  keine 
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Patient:   012 (m,63y)  Prothesentechnik:  Genium 

BMI:   25,6 kg/m2  Prothesenpassform:  gut 

Amputationsalter: 49y  korrekte Prothesenlänge:  ja 

Nebenerkrankungen: art. HT, pAVK  Schafttechnik:  Vollkontakt 

Beinlänge (li/re): 93,5cm / 94,5cm Mobilitätsgrad:  4  

Stumpflänge:   mittel  AMP / Tinetti:   45P. / 27 

Weichteildeckung: adäquat  Gehstrecke:   6000m  

Volumenschwankung:  nein  Tragezeit:   16h 

Schmerzen:  keine 
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Patient:   013 (m,67y)  Prothesentechnik:  C-Leg 

BMI:   24,1 kg/m2  Prothesenpassform:  gut 

Amputationsalter: 65y  korrekte Prothesenlänge:  ja 

Nebenerkrankungen: Dm, aHT, pAVK, DLP, HT Schafttechnik:  Vollkontakt 

Beinlänge (li/re): 87cm / 86,5cm Mobilitätsgrad:  3  

Stumpflänge:   mittel  AMP / Tinetti:   40P. / 23 

Weichteildeckung: adäquat  Gehstrecke:   3000m  

Volumenschwankung:  nein  Tragezeit:   8h 

Schmerzen:  keine 
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Patient:   014 (m,68y)  Prothesentechnik:  C-Leg 

BMI:   24,7 kg/m2  Prothesenpassform:  gut 

Amputationsalter: 62y  korrekte Prothesenlänge:  ja 

Nebenerkrankungen: DM, aHT, CPS, DLP Schafttechnik:  Vollkontakt 

Beinlänge (li/re): 100,5cm / 102,5cm Mobilitätsgrad:  3  

Stumpflänge:   mittel  AMP / Tinetti:   42P. / 24 

Weichteildeckung: adäquat  Gehstrecke:   2500  

Volumenschwankung:  ja  Tragezeit:   11h 

Schmerzen:  keine 
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Patient:   015 (m,60y)  Prothesentechnik:  Genium 

BMI:   24,7 kg/m2  Prothesenpassform:  gut  

Amputationsalter: 59y  korrekte Prothesenlänge:  zu lang 

Nebenerkrankungen: DLP, CPD, Reflux Schafttechnik:  Vollkontakt 

Beinlänge (li/re): 92cm / 89cm  Mobilitätsgrad:  4  

Stumpflänge:   mittel  AMP / Tinetti:   43P. / 24 

Weichteildeckung: adäquat  Gehstrecke:   1500  

Volumenschwankung:  ja  Tragezeit:   13h 

Schmerzen:  Phantomschmerz 
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