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Veränderungen der individuellen Abrollbewegung des Fußes
nach Adaptation an mehrtägiges Barfußlaufen
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Einleitung

Die Abrollbewegung des Fußes stellt ein individuelles
Charakteristikum dar, das durch externe Faktoren wie
Schuhwerk, Untergrund oder Training beeinflussbar ist
(DE WIT 1995; HENNIG 2000; KOGLER 1997; NIGG 1986;
ROSE 1992; STEFANYSHYN 1997; THOMPSON 1997; XU, H
1999; VAN SCHIE 2000; VAN WOENSEL 1992; u.a.). Diese
Adaptation an unterschiedliche Interventionen wird häufig
mit der Entstehung laufspezifischer Beschwerden assozi-
iert (MACERA 1992; ARCHAMBAULT 1995; FREDERICSON

1996; HINTERMANN 1998). Verschiedene Hinweise deuten
in diesem Zusammenhang darauf hin, dass die Barfußbe-
wegung als Referenzgröße einer natürlichen, funktionel-
len Abrollbewegung angesehen werden kann, die sowohl
der Entstehung von Beschwerden vorbeugt, als auch zum
Heilungsprozess beitragen kann. In der klinischen Praxis
zeigt sich außerdem häufig, dass Patienten ohne Schuh
oder nach entsprechendem barfüssigen Training eine
Reduktion der Beschwerdesymptomatik beschreiben.

In verschiedenen wissenschaftlichen Untersuchungen
wird vermutet, dass Barfußlaufen zu einer geringeren
Verletzungsrate im Vergleich zu Laufbelastungen in
Schuhen führt (ROBBINS 1993). Weiterhin ist bekannt,
dass für Kinder das Barfußlaufen auf Naturboden die
beste Voraussetzung für eine natürliche Fußentwick-
lung ist und darüber hinaus als Prävention für Be-
schwerden gesehen werden kann (BAKER 1991). Zudem
kann durch orthopädische Schuheinlagen, basierend
auf der plantaren Druckverteilung und der Barfußabroll-
bewegung, vielfach eine Schmerzminderung erreicht
werden. Als mögliche Begründung dieses Barfußkon-
zeptes wird der Fuß in seiner Funktion als „sensori-
sches Organ“ angeführt (CAVANAGH 1999), dessen sen-
somotorischer Input an einer Verbesserung der neuro-
muskulären Kontrolle beteiligt ist (ROBBINS 1993, 1997,
1998). Erste Ergebnisse wissenschaftlicher Untersu-
chungen zeigten, dass sich der Aktivierungsbeginn bar-
fuss laufender Patienten mit Achillessehnenbeschwer-
den an das Muster gesunder Probanden angleicht,
während sich im Schuh ein statistisch signifikant späte-
rer Aktivierungsbeginn abzeichnet (MAYER 2001).

Dies kann als weiterer Hinweis dafür gewertet werden,
dass Schuhwerk möglicherweise die Ansprache sen-
somotorisch wirksamer Mechanismen reduziert. Unklar
bleibt dabei allerdings, ob das individuelle Barfußmuster
trotz der heutigen nahezu dauernd Schuhe tragenden
Zivilisation tatsächlich gespeichert und somit unmittel-
bar abrufbereit ist, oder ob nicht vielmehr ein an das
Tragen von Schuhen adaptiertes Laufmuster generiert
wurde. Ziel der Untersuchung war somit zu evaluieren,
ob ein unmittelbar nach dem Entfernen des Schuhwerk
gemessenes, individuelles Barfußmuster, als ein ge-

speichertes tatsächliches Muster angesehen werden
kann, oder ob erst nach einer mehrtägigen Adaptation
an das Barfußlaufen ein natürliches Barfußmuster ver-
fügbar wird.

Methoden

Im Test-Retest-Verfahren wurden insgesamt 8 be-
schwerdefreie Freizeitsportler (männlich 6, weiblich 2)
mit einem Trainingsumfang in unterschiedlichen Sport-
arten zwischen 4 und 7 Stunden /Woche evaluiert. Ein-
schlusskriterien umfassten ein Alter zwischen 18 und
50 Jahren, völlige akute Beschwerdefreiheit, Fehlen
von Operationen und Verletzungen der unteren Extre-
mität und der LWS in den letzten 2 Jahren, Laufbander-
fahrung und ein Q-Winkel < 10°. Die Probanden wurden
orthopädisch untersucht und anthropometrische Daten
dokumentiert. Tabelle 1 gibt Aufschluss über die Zu-
sammensetzung der Stichprobe.

Tab. 1: Stichprobe

An-

zahl

[n]

Ge-

schlecht

[m/w]

Alter

[Jahre]

Größe

[cm]

Ge-

wicht

[kg]

BMI Trai-

ning

[h/Wo.]

8 6/2 28 ± 5 179 ± 88 74 ± 11 23 ± 2 4 ± 2

In einer Eingangsuntersuchung (U1) wurden zunächst
mögliche Unterschiede im Koordinations- und Abroll-
muster zwischen dem Tragen eines Schuhs und dem
Barfußlaufen bei einer Geschwindigkeit von 12km/h und
verschiedenen Neigungen (Ebene, 5% Steigung, 5% Ge-
fälle) auf dem Laufband (Cosmos Quasar) ermittelt.
Gymnastikschläppchen dienten dabei zur Fixierung der
Druckmesssohlen an der Fußsohle in der Barfußkonditi-
on. Bestimmt wurden parallel die elektromyografische
Aktivität (bilaterales, bipolares Oberflächen-EMG, Nora-
xon,1000 Hz) der Mm. tibialis anterior (TA), peroneus
longus (PL), gastrognemii medialis (GM) bzw. lateralis
(GL) und soleus (SOL) und die plantare Druckverteilung
(Novel PEDAR mobile, 50 Hz, 1 Sensor/2cm2) am Inter-
face zwischen Fuß und Schuh. Ein externer Trigger wur-
de zur Bestimmung der Phasen der Schrittzyklus einge-
setzt. Basierend auf der Einteilung von Winter wurden im
Laufen die Phasen Weight-Acceptance und Push-Off de-
finiert als die ersten 20% der stride time bzw. die Zeit von
20% bis Toe-off (WINTER 1991)
Direkt nach U1 durften die Probanden für die Dauer von
5 Tagen maximal 2h am Tag Schuhwerk tragen. Eine
tägliche sportliche Mindestaktivität (barfuß) von einer
Stunde wurde eingehalten. In Probendentagebüchern
wurde der Tagesablauf dokumentiert. Beschwerden
oder Dropouts wurden nicht verzeichnet. Im Anschluss
an diese Adaptationsphase erfolgte eine der U1 analoge
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Messung U2. Die Position der Elektroden wurde durch
dauerhafte Markierungen möglichst identisch lokalisiert.

Als EMG-Messgrößen dienten nach Signalbearbeitung
(full wave rectification, smoothing und Normalisierung,
enemle averages aus 10 Schritten) zunächst Zeitmess-
größen zur Analyse des muskulären Koordinationsmus-
ters: der Aktivierungsbeginn [T_ini] bezogen auf Touch-
down, der Zeitpunkt des Maximums [T_max] und die Ge-
samtdauer der Aktivierung [T_tot].Die Schwelle der On-
Off Muster wurden nach HARDIN (1998) als 10% der mitt-
leren Aktivierung nach Signalbearbeitung festgelegt.

Zur Quantifizierung des Ausmaßes der Aktivierung
wurden Amplitudenanalysen durchgeführt. Dargestellt
sind die mittleren, normalisierten Amplituden in der
Voraktivierung [PRE] der Weight-Acceptance [WA] und
der Push-Off-Phase [PO].

Bezüglich der plantaren Druckverteilung fand ebenfalls
eine Mittelung von 8-10 Zyklen in der Kontaktphase statt.
Als Endmesswert wurde die Abweichung der individuel-
len Ganglinie zur Fußlängsachse (bisection of plantar
angle) bestimmt [G]. Die Ganglinie stellt den Verlauf des
Center of Pressure dar; G wurde definiert als die Summe
der Flächen medial und lateral der Bisection of Plantar
Angle zur quadrierte Fußlänge multipliziert mit einem
Korrekturfaktor von 100 (Abb. 1) Vmaxmed_WA und
T_Vmaxmed_WA quantifizieren zusätzlich die maximale
Geschwindigkeit bzw. den Zeitpunkt des ersten latero-
medialen Übergangs in der Weight-Acceptance (Abb. 2).

Die statistische Analyse der Daten erfolgte nach Plau-
sibilitätskontrolle mittel mehrfaktorieller ANOVA mit
Messwertwiederholung und dem zweiseitigen Test nach
Tukey-Kramer ( α =0.05).

Ergebnisse

In M1 konnten Unterschiede im elektromyografisch er-
fassten Koordinationsmuster zwischen dem Laufen Bar-
fuss und in einem Laufschuh festgestellt werden. Eine
kürzere Voraktivierung und eine geringere Gesamtzeit
war statistisch signifikant für die Plantarflexoren des
Unterschenkels und besonders ausgeprägt im Gefälle
(p<0,05). Die deskriptiv erkennbaren Unterschiede in
der Plantaren Druckverteilung konnten statistisch nicht
nachgewiesen werden (p>0,05). Tendenziell kann aber
eine schwächere Abweichung der Ganglinie von der
Fußlängsachse (kleineres G) im Schuh und ein früheres
Auftreten des latero-medialen Übergangs festgehalten
werden. Die Aktivierungsstärke verändert sich dagegen
nicht durch das Tragen eines Schuhs (p>0,05). Diese
Ergebnisse sprechen für eine generelle Reduktion des
Abrollvorgangs – sowohl des afferenten Inputs, als
auch des neuromuskulären und biomechanischen Out-
puts – durch das Tragen eines Schuhs.

Auch die Neigung des Untergrundes hat einen Einfluss
auf das Koordinationsmuster. Im Gefälle finden wir ei-
nen statistisch signifikant früheren Aktivierungsbeginn
und ein früheren T_max des Peroneus und des M. So-
leus verglichen mit Ebene und Steigung. Im Soleus ist
dieser Unterschied in beiden Schuhbedingungen nach-
weisbar, während der Peroneus nur im Laufschuh einen
statistisch signifikanten Unterschied aufweist. Das Ko-
ordinationsmuster in der Steigung unterscheidet sich
von dem auf der Ebene nur in der Gesamtzeit des GM
im Laufschuh.

Abb. 3: Beginn der Aktivierung des M. Peroneus in % eines
Doppelschrittes bei verschiedenen Neigungen
(schwarz = Ebene, grau gestrichelt = Gefälle,
schwarz gepunktet = Steigung) akut (U1) und nach
der 5-tägigen Adaptationsphase barfuß (U2)

Abb. 2: Definition of Vmed as a time quantity of the gait line
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WINTER, D.A.: The biomechanics and motor control of
human gait. University of Waterloo Press 1991.
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Außerdem ist der Situationseinfluss auch in Ausmaß der
Aktivierung nachzuweisen: Die Amplitudenhöhe der
Streckschlinge und des P nimmt besonders in der Vorak-
tivierung stark zu, während sie im PO geringer ist als
beim Ebene und Bergauflaufen. Zwischen Ebene und
bergauf konnte kein Unterschied gefunden werden. Die
plantare Druckverteilung kann dagegen keine Unter-
schiede abbilden (p>0,05).

Das typische BF Muster lässt sich durch die Adaptati-
onsphase nicht verändern. In keiner der verwendeten
zeitlichen oder räumlichen Messgrößen im EMG oder
der plantaren Druckverteilung lassen sich auf der
Ebene Interventionseffekte durch das 5-tägige Barfuß-
laufen erkennen. Die Medianwerte der Differenzen
zwischen U1 und U2 liegen für alle Muskeln für T_tot
zwischen 0 und 3% der Stride time, für T_ini zwischen
0 und 2% und bei -0.0024 für G. Die einzige Bedin-
gung, in der Unterschiede aufzutreten scheinen ist die
Barfußbedingung bergab. Da die Probanden jedoch
an diese – doch nicht allzu häufig auftretende – Art
des Laufens nicht gewöhnt waren, muss dieser singu-
läre Effekt wohl eher einer Adaptation an die Messbe-
dingungen als einem reell differenten Gangmuster zu-
geschrieben werden.

Diskussion

Die Ergebnisse der vorliegenden Untersuchung unter-
stützen die Hypothese der Präsenz gespeicherter und
sofort abrufbarer, stabiler Laufmuster, die sich zwischen
beschuhtem und Barfußlauf sowie zwischen Gefälle
von Ebene bzw. Steigung unterscheiden. Mögliche zu
diskutierende Interpretationsansätze für die frühere und
höhere Muskelaktivierung des Sprunggelenksstabilisa-
tors beim Bergablaufen wären die „Vorbereitung“ auf
höhere Impactkräfte oder ein zu den andere beiden
Neigungsverhältnissen generell differierender Laufstil.

Eine Adaptationsphase an das Barfußlaufen scheint im
Gegensatz zu häufigen geäußerten Annahmen keinen
Einfluss zu haben, so dass von validen Messungen di-
rekt nach Ausziehen eines Schuhs ausgegangen wer-
den kann. Allerdings müssen weitere mögliche Erklä-
rungen für die dargestellten Ergebnisse in Betracht ge-
zogen werden. Es muss kritisch diskutiert werden, ob
eine Adaptationszeit von 5 Tagen als ausreichend an-
gesehen werden kann. Aus der Literatur sind keine An-
gaben über die erforderliche Länge einer Adaptations-
phase bekannt, um messbare Effekte hervorzurufen.
Ein weiterer interessanter Einflussfaktor ist die individu-
elle Sensibilität auf äußere Veränderungen. Schaff defi-
niert Adapters and Non-Adapters (SCHAFF 1996) und es
ist beispielsweise aus Trainings- und Therapiestudien
bekannt, dass Individuen unterschiedlich schnell und in
einem unterschiedlichen Ausmaß externe Situations-
wechsel kompensieren.

Besonders in Bezug auf die In-Schuh- Druckmessun-
gen können auch methodische Probleme wie die Ein-
zugsfrequenz und die im Vergleich zu den Druckmess-
platten geringe Auflösung (z.B. Novel Emed-SF, mit ei-
ner Auflösung von 4 Sensoren/cm2) der Messsohlen,
die minimale Effekte verschleiern, in Betracht gezogen
werden. Ein größeres Probandengut, das auch Patien-
ten umfasst und eine längere Adaptationsphase bleiben
für folgende Untersuchungen zu überprüfen.
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