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Vor- und Nachteile von Sportlern mit
Hochleistungsprothesen im Vergleich
zu nichtbehinderten Athleten

Advantages and Disadvantages of Athletes with Artificial Limbs
Compared to Able-Bodied Competitors

Problemstellung: Die Leistungen in den leichtathletischen
Sprint-und Sprungdisziplinen haben sich vor allem in den Klas-
sen T43/T44 (transtibiale Amputation) aufgrund von Innovati-
onenim Prothesenbau rasant entwickelt. Einige Athleten haben
das Spitzenniveau der Nichtbehinderten erreicht. Die Frage, ob
die mit Hochleistungsprothesen erzielten Ergebnisse mit denen
Nichtbehinderter vergleichbar sind, wird kontrovers diskutiert.
Methode: Auf der Basis von Literaturdaten, biomechanischen
Uberlegungen und Simulationsrechnungen werden Vor- und
Nachteile von Prothesen im Spitzensport aufgelistet und sofern
moglich bewertet.

Ergebnisse: Eine Karbonprothese hat gegeniiber dem Mus-
kel-Skelett-System eine deutlich hohere Energieriickfithrungs-
rate. Bei optimaler Abstimmung ist das Leistungsvermdgen
eines Weitspringers mit Prothese potentiell hoher einzustufen
als bei einem Athleten ohne Handicap. Die Simulation von Ab-
spriingen mit einem Feder-Masse-Modell belegt, dass man mit
einem Federbein bei einer relativ geringen Anlaufgeschwindig-
keit von 9,50m/s bei einem KSP-Angriffswinkel von 60° theore-
tisch 8,90m weit springen kann. Den Vorteilen des Federbeines
stehen aber auch Nachteile gegeniiber, die das Leistungsvermo-
gen reduzieren: Defizite in der motorischen Kontrolle aufgrund
der eingeschrankten Sensorik im amputierten Bein, Asymme-
trie im Bewegungsablauf, Energieverluste (Dampfung) bei der
Kraftiibertragung vom verbliebenen Stumpfauf die Prothese.
Diskussion: Vor- und Nachteile von Hochleistungsprothesen
lassen sich quantitativ nicht serios gegeneinander abwégen.
Dennoch muss die Vergleichbarkeit der Leistungen von Athle-
ten mitund ohne Prothese in Frage gestellt werden, weil sich die
Mechanismen, die jeweils zum Vortrieb bzw. Absprung genutzt
werden, klar unterscheiden. Aufgrund des technischen Potenti-
als von Karbonfedern gibt es aus biomechanischer Sicht kaum
plausible Argumente fiir einen fairen Wettbewerb zwischen
Athleten mit Prothesen und Nichtbehinderten.

Karbonprothese, Sprint und Weitsprung,
Energietransfer, Feder-Masse-Modell, Beinsteifigkeit

Problem: The competitive performance of transtibial amputa-
ted (T43/T44) sprint runners and jumpers has developed rapidly
due toinnovationsinartificial limb construction. Some disabled
athletes have achieved the top level of able-bodied competitors.
This development has triggered controversies regarding the ques-
tion whether sprintingand jumping with artificial limbs lead to
irregular benefits.

Methods: Advantages and disadvantages of artificial limbs in
top-level sports were listed and evaluated based on literature
data, biomechanical considerations and findings of computer-
aided modelling.

Results: A carbon prosthesis for below-knee amputees shows
considerably higher energy return than a human ankle joint.
With an optimal adjustment of the leg stiffness, long-jumpers
with artificial limbs have potentially higher capabilities than
compared to able-bodied athletes. Simulations of the take-off
phase based on a spring-mass-model demonstrated that jumps
up to 9m are possible even at the low run-up speed of 9.50 m/s.
Beside the mentioned advantages of high-tech artificial limbs,
however, there is also a number of disadvantages decreasing
the performance: deficits in motor control because of reduced
sensory perception in the amputated leg, asymmetry in leg ki-
nematics in consequence of differentleg mass and inertia, energy
loss during power transmission from the stump to the prosthesis.
Discussion: Advantagesand disadvantagesofhigh-performance
artificial limbs can not be compared seriously against each other.
Nevertheless, the comparability of the performance of athletes
with artificial legs and able-bodied athletes needs to be ques-
tioned because the mechanisms for propulsion and jumping
are clearly different. Due to the technical potential of modern
sprinting prostheses, it is hard to find plausible arguments for
fair competition between athletes with artificial limbs and
able-bodied athletes.

Carbon Prosthesis, Sprinting and Long Jump,
Energy Transfer, Spring-Mass-Model, Leg Stiffness

Der technische Fortschritt im Bereich der Prothe-
senentwicklung hat in den letzten 15-20 Jahren
zu einem grofden Leistungsschub bei den beinam-
putierten Athleten, vor allem in den leichtathleti-
schen Sprint- und Sprungdisziplinen gefiihrt. Seit
der Entwicklung der SACH-Prothese (Solid Ankle
and Cushioned Heel) Ende der 1950er Jahre hat
es fast 30 Jahre lang kaum Innovationen auf dem

Gebiet der Beinprothesen gegeben (11). Als Compo-
site-Materialien in viele technische Anwendungsfel-
der einzogen, haben auch die Prothesenentwickler
profitiert. Karbonfaserlaminate zeichnen sich durch
hohe Stabilitét bei geringem Eigengewicht aus. Die
Biegesteifigkeit von Karbonfedern kann durch die
Struktur der Kohlefaseranordnung und die Stérke
desLaminats dosiertund so anunterschiedliche
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Abbildung 1
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Karbonsprintprothesen unterschiedlicher Bauform von verschiedenen Herstellern: (A) Flex Foot variflex (Flex-Foot Inc., Ossur), (B) Flex Sprint | (Ossur), (C) Flex
Run (Ossur), (D) Flex Sprint Il Cheetah (Ossur), (E) Catapult (Freedom Innovation), (F) 1E90 Sprinter (Otto Bock), (G) C-Sprint 1C2 (Otto Bock).

Bedingungen angepasst werden. Eine der ersten Karbonpro-
thesen war der Flex-Foot® der Firma Flex-Foot Inc. (USA). Die-
se Prothese besafd noch eine modulare Fersenplatte. Die nach-
folgende Generation der Sportprothesen hatte eine schlichte
J-Form. Sie war speziell fiir Sprint- und Sprungdisziplinen
konzipiert und ausschlieflilich zum Vorfufllaufen geeignet.
Thre Weiterentwicklung richtete sich vor allem auf die Mo-
difikation der J-Form, die anfangs einer mit engem Radius
gebogenen Karbonleiste mit geradem Unterschenkel und
leicht vorgebogenem Fuf$ entsprach (Abb. 1). Moderne Hoch-
leistungsprothesen haben oft mehrere Biegezonen mit unter-
schiedlichen Radien und unterschiedlicher Nachgiebigkeit.
Mit dieser zum Teil komplexen Geometrie sollte der Energie-
transfer der Karbonfeder fiir die Belastungsbedingungen in
verschiedenen Phasen des Bodenkontaktes beim Laufen und
Springen optimiert werden. Alternativ wurden Karbonpro-
thesen mit C-Form entwickelt, die vor allem von transfemoral
amputierten Athleten genutzt werden (3). Abb. 1 zeigt eine
Ubersicht zur Geometrie verschiedener Sportprothesen.

Die verbesserte Leistungsfahigkeit der Karbonprothesen
und das zunehmende Leistungsvermogen der Athleten ha-
ben dazu beigetragen, dass der Weltrekord im 100m-Lauf in
der Klasse T44 (einseitige transtibiale Amputation) von 1988
bis 1998 um etwa 1,5s verbessert wurde. Die Bedeutung des
Prothesenmaterials spiegelt sich auch in der Entwicklung des
besten Prothesensprinters der 1990er Jahre, Tony Volpentest,
wider. Beidseitig unterschenkelamputiert trieb er mit 16 Jah-
ren mit seinen Alltagsprothesen Sport und lief die 100m im
Wettkampfin 14,38s. Ein Jahr spiter wurde er mit Flex-Foot
Sprintprothesen in 13,1s Juniorenweltmeister in der Klasse
T43. Es folgten weitere Siege bei den Paralympics 1992 und
1996 jeweils iiber 100m und 200m. Seine 1996 erzielten 11,38s
bedeuteten damals 100m-Weltrekord in der Klasse T44.

Heute steht der Weltrekord von Alan Oliveira (Brasilien) im
100m-Lauf der Klasse T43/44 (bilateral/unilateral transtibial
amputiert) bei 10,57s. In einigen Disziplinen erreichen die bes-
ten Sportler mit Prothesen das internationale Spitzenniveau
der Nichtbehinderten. So konnte sich Oscar Pistorius (Stidaf-
rika, Bestleistung 45,07s) als T43-Sprinter im 400m-Lauf fiir
die Wettbewerbe der Nichtbehinderten bei den Olympischen
Spielen 2012 in London qualifizieren. Wéahrend er noch vier
Jahre zuvor in Peking von der IAAF keine Startberechtigung
erhielt, konnte er in London starten und erreichte iiber 400m
das Halbfinale. Die Regelung der Teilnahme von Pistorius an
Wettbewerben nichtbehinderter Athleten war damals bereits
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umstritten. Eine ausfiihrliche Studie von Briiggemann (6) be-
legte, dass er bei seinem 400m-Lauf mit Prothesen sowohl
metabolische als auch biomechanische Vorteile gegeniiber
seinen nicht behinderten Konkurrenten hatte. Allerdings sind
vergleichende Betrachtungen von Leistungen unter anaero-
ben Bedingungen auf der Basis von O,-Messungen umstrit-
ten. Pistorius durfte trotz der gegen ihn sprechenden Befunde
starten, weil Weyand im Auftrag der IAAF in einer zweiten
Studie zwar erhebliche biomechanische Unterschiede zwi-
schen dem Laufen mit und ohne Prothese fand, aber als Fazit
aus seiner Untersuchung keine Vorteile fiir Prothesenlaufer
ausmachen konnte (21).

Ein Schliisselargument der Gruppe um Weyand war, dass
sie die geringeren Bodenreaktionskréfte beim Laufen mit
Prothesen als Nachteil der Prothesenldufer betrachtete, weil
sie bei gleicher Geschwindigkeit weniger Vortriebskrifte er-
zeugen konnen. Im Gegensatz dazu betrachtet Briiggemann
die reduzierten Horizontalkréfte als Beleg fiir eine h6here
Bewegungseflizienz, was mit Blick auf den reduzierten me-
chanischen Gesamtenergieumsatz von Pistorius plausibler
erscheint. Durch das weiche Nachgeben der Prothese zu Be-
ginn des Bodenkontaktes sind die Bremswirkungen gegen-
iiber dem Laufen ohne Prothesen geringer. Das reduziert die
notwendige Beschleunigungsleistung zum Aufrechterhalten
der Laufgeschwindigkeit.

Einen weiteren spektakuldren Fall gab es im Weitsprung.
Markus Rehm (T44) sprang bei den Deutschen Leichtathletik-
meisterschaften 2014 in Ulm 8,24m und gewann den Wettbe-
werb vor seinen nichtbehinderten Konkurrenten. Trotz Nor-
merfiillung wurde er vom Deutschen Leichtathletikverband
(DLV) nicht fiir die Leichtathletik-Europameisterschaft in
Ziirich nominiert. Die Leistung Rehms belegt zum einen, auf
welch hohem sportlichen Niveau der Behindertenleistungs-
sport angekommen ist, andererseits zeigt sie aber auch, wie
leistungsdominant der Einfluss technischer Unterstiitzung in
einigen Disziplinen des Behindertensports sein kann.

Bislang haben nur sehr wenige beinamputierte Athleten
aquivalente Resultate zu Spitzenleistungen Nichtbehinder-
ter erbracht. Das dokumentiert die Ausnahmestellung die-
ser Sportler, die im Wettbewerb gegen andere Athleten mit
Handicap aufgrund ihrer sportlichen Qualitét erfolgreich
sind. Ihre Fahigkeiten erlauben ihnen, das Potential techni-
scher Hilfsmittel so gut zu nutzen, dass sie mit nichtbehin-
derten Athleten konkurrieren kénnen. Diese Entwicklung
hat dazu gefiihrt, dass unter Sportwissenschaftlern und den
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betroffenen Sportlern aber auch in der breiten Offentlichkeit
eine kontroverse Diskussion entfacht wurde. Dabei geht es um
die Frage, ob die mit Hightech-Prothesen erzielten Ergebnisse
mit den Leistungen von Sportlern ohne Prothese vergleichbar
sind und ob behinderte und nichtbehinderte Sportler unter
dem Aspekt der Chancengleichheit und der sportlichen Fair-
ness im gemeinsamen Wettbewerb starten diirfen.

Im vorliegenden Beitrag sollen Vor- und Nachteile von
Hochleistungsprothesen gegeniiber dem Muskel-Skelett-Sys-
tem des menschlichen Beines dargelegt werden. Auf der Ba-
sis von Daten aus der Literatur und von eigenen biomecha-
nischen Analysen werden speziell beim Sprintlauf und beim
Weitsprung Moglichkeiten und Grenzen von Athleten mit und
ohne Prothese verglichen und, sofern méglich, auch bewertet.
Die Interaktion zwischen Sportler und Prothese ist individuell
sehr unterschiedlich und im Detail nur bedingt vergleichbar.
Mit Blick auf die aktuellen Moglichkeiten der Biomechanik
muss man heute immer noch davon ausgehen, dass sich zu
viele Parameter, die fiir eine seriése Abwagung von Fiir und
Wider der Prothesenunterstiitzung notwendig sind, nicht hin-
reichend genau bestimmen lassen. Allerdings ist gut abschatz-
bar, welches Leistungspotential die Prothesen bei optimaler
Konfiguration besitzen. Dies soll am Beispiel des Weitsprungs
demonstriert werden.

Im Sinne der Ubersichtlichkeit beziehen sich die im Folgen-
den beschriebenen Prozeduren und Vergleiche vor allem auf
bilateral und unilateral transtibial amputierte Athleten. Bei
transfemoralen Amputationen gibt es verschiedene Mdoglich-
keiten der prothetischen Versorgung. In Abhéngigkeit von der
Konstruktion der Prothese, die in diesem Fall das Knie- und
das Sprunggelenk ersetzt, werden entsprechend unterschied-
liche Strategien bei der Bewegungskoordination verfolgt. Da-
rauf soll hier nicht nédher eingegangen werden.

»
u._-..

Abbildung 2

Feder-Masse-Modell mit den Komponenten der Einstiegsgeschwindigkeit
(Vg Vy;) Und dem KSP-Angriffswinkel (8)) fir die Simulation der KSP-Be-
wegung in der Absprungphase beim Weitsprung.

Prothesen fiir die Sprint- und Sprungdisziplinen sind vom
Konstruktionsprinzip Blattfedern aus Karbon mit spe-
zieller Geometrie. Sie werden von den Herstellern in ver-
schiedenen Héirtegraden angeboten. Die Auswahl der Fe-
dersteifigkeit richtet sich nach dem Kérpergewicht, der
Disziplin/Sportart und den individuellen Kraftfahigkeiten
des Athleten. Fiir Sprungdisziplinen werden steifere Pro-
thesen verwendet als fiir kurze Sprintstrecken (100m). Im
Langsprint (200m/400m) sind die Prothesen wiederum et-
was nachgiebiger als im Kurzsprint. Die Prothesenhirte
beeinflusst die Resonanzfrequenz des Systems Athlet-Pro-
these. Eine zu weiche Prothese wird bei gleicher Belas-
tung starker komprimiert und gibt die gespeicherte Feder-
energie langsamer wieder ab als eine hértere. Eine zu harte
Prothese wird nur wenig komprimiert und entspannt sich
zu schnell. In beiden Féllen korrespondiert der Moment
der Energieriickgewinnung (Federstreckung) nicht mit der
Stiitzzeit beim Bodenkontakt. Das fithrt dazu, dass die Kraf-
te bei der Expansion der Feder nicht optimal in Richtung
des Korperschwerpunktes (KSP) des Laufers oder Springers
wirken und dieser vom Schub der Feder nicht maximal be-
schleunigt wird.

Nach der Auswahl der Prothesenhérte erfolgt das Justie-
ren des Federbeines am Stumpf der Gliedmaf3e. Dabei werden
Prothesenneigung und Beinldnge eingestellt. Beides hat einen
erheblichen Einfluss auf die Antriebswirkung der Prothese
in der Stiitzphase (18). Um den im Stand oder in der initia-
len Belastungsphase auftretenden Kompressionshub auszu-

DEUTSCHE ZEITSCHRIFT FUR SPORTMEDIZIN - 66. Jahrgang + 11/2015

gleichen, wird die Prothese so angepasst, dass das Bein mit
Prothese gegeniiber der anatomischen Beinldnge um ca. 5cm
verldngert ist (14). Fiir Sprints iiber 200m und 400m wird die
Prothese des dufSeren Beines fiir den Kurvenlaufin der Regel
um 0,5-1,0cm lédnger eingestellt, um die auftretenden Zentri-
petalkréifte besser kompensieren zu konnen und um die Ent-
wicklung von Rotationskraften fir die Richtungsédnderung
zu unterstiitzen.

Die Fixierung der Prothese am Stumpf der Gliedmaf3e hat
entscheidenden Einfluss auf die Effizienz der Kraftiibertra-
gung zwischen Prothese und Sportler. Aufgrund von Weich-
teildeformationen ist es prinzipiell nicht méglich, eine Prothe-
se ohne Spiel am Stumpf zu fixieren. Im Leistungssport wird
das Spiel auf Kosten des Komforts minimiert, was dazu fiihrt,
dass Sprintprothesen nicht iiber langere Zeitraume getragen
werden kénnen. Die individuell an den Stumpf angepasste
Form des Prothesenschaftes ist die Basis fiir den perfekten
Sitz der Prothese. Durch die Verwendung von Silicon-Linern
wird die Kontaktfldche zwischen Prothese und Stumpf maxi-
miert, so dass die auf den Stumpf wirkenden Kréafte auf eine
moglichst grofe Fliache verteilt werden. Der Silicon-Liner soll
auch die Reibung zwischen Schaft und Haut reduzieren, um
die Gefahr von Hautabschiirfungen und Schwellungen zu
senken. Durch Unterdruck wird die Kontaktflache zwischen
Schaft und Stumpf maximiert und der Bewegungsspielraum
zwischen Tibia und Schaft auf ein Minimum reduziert.

Infolge der eingeschrankten Sensorik und Motorik, haben
transtibial amputierte Springer und Sprinter mit Sprintpro-
thesen etliche Nachteile gegeniiber Nichtbehinderten. Die
Prothese hat aufgrund ihrer mechanischen Eigenschaften
eine Eigendynamik, die in Abhdngigkeit von den Belas-
tungsbedingungen (Grofle und Richtung der wirkenden
Reaktionskraft) determiniert ist. Diese Dynamik kann durch
den Sportler nur indirekt iiber die Anderung der Reaktions-
krafte aufgrund der Bewegung anderer Korperteile beein-
flusst werden.
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Einfluss der Federsteifigkeit auf Stiitzzeit, maximale Stiitzkraft, Abflugwinkel und Flugweite. Die Daten ergeben sich aus Simulationsrechnungen auf der
Basis eines Feder-Masse-Modells mit den Anfangswerten v, = 9,50 m/s, v, = -0,82 m/s und 6, = 61,0°.
STEIFIGKEIT STUTZZEIT MAX. STUTZKRAFT ABFLUG-WINKEL WEITE

[N/m] [s] [N] [°1 [m]

43000 0,086 5538 15,9 7,30

52000 0,081 6511 19,1 7,83

64300 0,077 7399 217 8,23

75000 0,073 8218 239 8,52

86000 0,070 8980 257 8,75

Karbonprothesen haben einen hohen Wirkungsgrad. Die
im Spitzensport verbreitete Unterschenkelprothese Chee-
tah® (Ossur) gibt etwa 95% der eingebrachten Energie bei
der Expansion zuriick (6, 11, 14). Das menschliche Bein hat
auf den ersten Blick beziiglich der Energiebilanz gegeniiber
einer Karbonfeder deutliche Nachteile. Der Skelettmuskel
hat einen Wirkungsgrad von 20-30% (5, 9). Sehnen geben in
Abhédngigkeit von der Dehnungsgeschwindigkeit nur 80-90%
der Dehnungsenergie zuriick (1, 15). Das Muskel-Skelett-Sys-
tem kann aber trotz seiner geringen Effizienz-Werte bei re-
aktiven Bewegungen sehr hohe mechanische Leistungen
realisieren, wenn in der Stiitzphase hohe Muskelkrafte ge-
neriert werden. Dadurch koénnen die limitierten passiven
Eigenschaften des Systems kompensiert werden. So ldsst
sich erklaren, warum der Mensch bei Drop-Jumps bis zu ei-
ner bestimmten Fallhohe hoher springen kann als bis zur
Ausgangshdhe, von der er sich fallen lieS. Die zugefiigte
Muskelarbeit sorgt fiir eine positive Energiebilanz. Ist die
Stiitzbelastung bei den Spriingen jedoch zu hoch, reicht die
maximal generierte Muskelkraft trotz Exzentrik und Reflex-
unterstiitzung nicht aus, um die erforderliche Spannung im
Muskel-Sehnen-Komplex zu halten. Bei zu grofien Fallhéhen
gibt der Muskel auf Kosten der mechanischen Energie nach.
Es treten hohen Dampfungswerte innerhalb der aktiven Kom-
ponente des Muskel-Sehnen-Komplexes auf.

Unter diesen Bedingungen hat eine gut dimensionierte
Karbonprothese anstelle eines muskelgetriebenen Sprung-
gelenks erhebliche Vorteile. Hohe Stiitzkréfte, wie sie bei
reaktiven Spriingen aus grofieren Fallhohen auftreten, kon-
nen vom Muskel-Skelett-System bei fast gestrecktem Bein im
Knie- und Hiiftgelenk sehr gut ,,gehalten® werden, weil unter
diesen Bedingungen grofle Teile der Kraft nicht muskular
sondern passiv durch Impacts der Knochen (Kompression
des Knie- und Hiiftgelenks) getragen werden. In dem Fall
wird die Sprungleistung durch das Sprunggelenk limitiert.
Um ein Durchschlagen der Ferse zu vermeiden, miissen die
Stiitzkréfte aktiv von den Plantarflexoren gehalten werden.
Die maximalen Drehmomente werden in der Literatur fiir das
Knie- und das Hiiftgelenk mit iiber 400Nm angegeben (8, 20),
im oberen Sprunggelenk betragen sie etwa 330Nm (19). Bei
zu hohen Stiitzkréften kollabiert das Sprunggelenk, die Ferse
setzt auf und es gibt so gut wie keinen Energieriickfluss aus
dem Muskel-Skelett-System. Dies ist beim Weitsprung der Fall
und erklart, warum wéhrend des Absprungs ohne Prothese
mehr kinetische Energie verloren geht als beim Absprung mit
einer Karbonprothese.

Das Beispiel macht deutlich, dass Weitspriinge mit einem
Federbein als Ersatz fiir das Sprunggelenk energetisch effizi-
enter sind als Weitspriinge ohne Prothese. Der Unterschied
lasst sich jedoch nicht genau beziffern, weil auch beim Ab-
sprung mit einer Karbonprothese Energieverluste auftreten,
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die in erster Linie durch Dimpfung am Ubergang vom Schaft
zum Stumpf hervorgerufen werden. An Alltagsprothesen
wurden in der Stiitzphase beim Gehen Schaftverschiebun-
gen von bis zu 1,0cm gemessen (13, 14). Vergleichbare Daten
zum Laufen oder Springen mit Hochleistungsprothesen in
Kombination mit speziellen Sport-Linern gibt es leider nicht.

Die Relativbewegung zwischen Prothese und Stumpf hat
auch Folgen fiir die Koordination der Schwungphase. Athle-
ten mit Prothese profitieren von kleineren Unterschenkel- und
Fuflimassen und von geringen Massentragheitsmomenten (6).
Im Gegenzug wird aber die Koordination der Unterschenkel-
bewegung in der Schwungphase durch das Spiel zwischen
Stumpf und Schaft erschwert.

Bei der Auswahl der Prothesenhérte miissen insbesonde-
re im Weitsprung Kompromisse in Kauf genommen werden,
weil die optimale Steifigkeit fiir Anlauf und Absprung unter-
schiedlich ist. Die Prothesenhérte orientiert sich hier vor al-
lem am Absprung. Optimale Einstellungen fiir den Absprung
sind fiir den Anlaufin der Regel zu hart.

Bei transtibial amputierten Sprintern und Springern
haben beide Beine oft unterschiedliche biomechanische Ei-
genschaften. Bei unilateral Amputierten wird die maximal
mogliche Laufgeschwindigkeit aufgrund der Asymmetrie
der Beinkinematik deutlich limitiert (7). Wegen der hohen
Energieeffizienz moderner Prothesen wird die Laufgeschwin-
digkeit zumeist durch die Féhigkeiten des nichtbehinderten
Beins begrenzt. Das Bein mit Prothese muss in dem Fall beim
Geradeauslaufen den Antrieb reduzieren. Aufgrund von ana-
tomischen Gegebenheiten und infolge von oft nur kleinen
Unterschieden in der Stumpfankopplung treten auch bei
bilateral amputierten Athleten hidufig Asymmetrien in der
Bewegungskinematik auf.

Eine Studie mit unilateral amputierten Weitspringern (16)
belegt, dass Athleten, die mit dem Prothesenbein absprin-
gen in Relation zur Anlaufgeschwindigkeit weiter springen
als jene, bei denen der Absprung vom unversehrten Bein er-
folgt. Obwohl der Absprung vom Prothesenbein energetisch
effizienter ist, springen nicht alle unilateral amputierten
Weitspringer mit dem amputierten Bein ab, weil im Fall,
dass das Bein mit Prothese nicht das natiirliche Sprungbein
ist, der Absprung mitunter nicht optimal kontrolliert und
koordiniert werden kann.

Seit der Markteinfithrung des Flex-Foot® sind die Leis-
tungen von bilateral transtibial amputierten Sprintern
in allen Disziplinen besser als die von Sprintern mit uni-
lateraler Amputation. Diese Entwicklung suggeriert, dass
Hochleistungsprothesen im Sprint und im Weitsprung ein
Leistungsvermdgen haben, das grofier ist, als das eines gut
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trainierten Muskel-Skelett-Systems. Nachfolgend soll mit
einer Simulationsrechnung demonstriert werden, welches
Potential passive Federbeine im Weitsprung besitzen.

Fiir die Simulation wurde ein Feder-Masse-Modell ver-
wendet (Abb. 2). Blickhan (4) hat solche Modelle genutzt,
um Phanomene und Bewegungsstrategien beim Laufen und
Springen zu untersuchen. Er ersetzte das Muskel-Skelett-Sys-
tem des Beines durch eine von der Stiitzstelle auf den Kor-
perschwerpunkt (KSP) wirkende Feder. Stellvertretend fiir
den KSP wurde die Masse des Springers als Punktmasse mit
der Feder verkniipft. Bei Verwendung geeigneter Federstei-
figkeiten lassen sich die Bodenreaktionskrafte und die Kine-
matik des KSP beim Laufen und Springen mit Vorfufikontakt
mit diesen Modellen realitatsnah simulieren. Die Steifigkeit
des menschlichen Beines wird primér von der Aktivitit
der Beinstrecker beeinflusst und ist im Gegensatz zu einer
technischen Feder nicht konstant (10). Um in einem grofien
Geschwindigkeitsbereich effizient laufen zu kénnen, passt
der Mensch seine Beinsteifigkeit der Laufgeschwindigkeit
an (2). Zur biomechanischen Beschreibung von Weit- und
Hochspriingen sind einfache Feder-Masse-Modelle wegen
des initialen Aufpralls tiber die Ferse nicht geeignet (17). Da
es beim Absprung von einem Prothesenbein keinen Fersen-
impact gibt, liefert das Modell sehr realistische Ergebnisse
zur Dynamik in der Absprungphase.

Die Eingangsparameter fiir die Bewegungssimulation mit
dem Feder-Masse-Modell waren Federlidnge 1, Federsteifig-
keit k, Springermasse m sowie die Anfangswerte zu Beginn
der Stiitzphase (horizontale und vertikale KSP-Geschwindig-
keit v ,, v ,, Angriffswinkel des KSP 8 ). Die Integration der
Bewegungsgleichungen erfolgte mit der Simulationssoftware
SIMPACK"® (Miinchen). Die der Analyse zugrunde liegenden
Daten stammen vom 8,24m-Sprung (Netto Sprungweite
8,33m) von Markus Rehm 2015 in Ulm. Sie wurden im Rah-
men der DLV-Wettkampfdiagnostik von Biomechanikern des
OSP Hessen erfasst: Anlaufgeschwindigkeit (v,,=9,77m/s), Ab-
flugparameter (v, .=8,84m/s,v, =3,65m/s, a, =22,4°).Die
Abschéatzung der Beinsteifigkeit unter diesen Bedingungen
erfolgte mit Parametern von einem Weitspringer mit anth-
ropometrischen Merkmalen (1,83m grof3, 72,2kg schwer) die
mit denen von Markus Rehm vergleichbar sind. Dazu wurden
Daten von einem Trainingssprung mit einer Weite von 7,45m
verwendet. Der Sprung wurde mit 3D-Highspeed-Videoana-
lyse und mit einer 3D-Kraftmessplatte am Absprung kine-
matisch und dynamisch vermessen. Er hatte folgende Para-
meter zu Beginn des Absprungs: v ,=9,50m/s, v ,=-0,82m/s,
6,=68,0°. Der Abstand des KSP zum oberen Sprunggelenk zu
Stiitzbeginn wurde als Ausgangsfederlidnge (1, unbelastet)
definiert. Die Federsteifigkeit k=64 300N/m ergab sich aus
der resultierenden Stiitzkraft (F in KSP-Richtung) und der
Federldnge im Moment der maximalen Kompression (mini-
maler Abstand des KSP vom Stiitzpunkt 1, ) unter der An-
nahme einer linearen Federkennlinie mit k=F,/(1 -1 , ). Um
Federschwingungen héherer Ordnung infolge numerischer
Effekte bei der Integration zu vermeiden, wurde die Feder im
Modell leicht gedampft (k ,=0,0005Ns/m). Die Simulation des
Absprungs erfolgte mit oben genannten Anfangswerten fiir
unterschiedliche KSP-Angriffswinkel (Variation in 1°-Schrit-
ten: 8,=30-80°, Abb. 3).

Eigene kinematische Analysen von ca. 200 Trainings-
spriingen am OSP Stuttgart belegen, dass die KSP-An-
griffswinkel 8, zwischen 58° und 77° variieren. Innerhalb
dieses O -Intervalls folgen aus der Simulation mit dem
Feder-Masse-Modell unter den genannten Anfangsbedin-
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Abbildung 3

Schar von KSP-Trajektorien aus der Absprungsimulation beim Weitsprung
mit einem elastischen Federbein (Feder-Masse-Modell, Steifigkeit:

64 300N/m). Die Berechnung startete jeweils mit einer KSP-Anlaufge-
schwindigkeit von 9,50m/s in horizontaler und -0,82m/s in vertikaler
Richtung bei KSP-Angriffswinkeln von 65° bis 45°.

gungen in der Theorie Sprungweiten bis zu 8,90m. Bei einem
optimalen Angriffswinkel von 50° wiirde die maximal mog-
liche Sprungweite 9,60m betragen. Allerdings muss man
beriicksichtigen, dass dieser Angriffswinkel im Weitsprung
bei maximaler Anlaufgeschwindigkeit kaum zu realisieren
ist. KSP-Angriffswinkel unter 50° erfordern eine extreme
Oberkorperriicklage zu Beginn des Absprungs. Diese Stra-
tegie wurde beispielsweise bei Hochspriingen im Straddle-
Stil praktiziert, bei denen die Anlaufgeschwindigkeit deutlich
niedriger war als im Weitsprung.

Neben dem Angriffswinkel hat die Steifigkeit des Feder-
beines grofien Einfluss auf die Flugweite. In Tabelle 1 sind die
simulierten Weiten bei Variation der Federharte fiir die oben
genannten Anfangswerte mit einem fixen KSP-Angriffswin-
kel von 8 =61° dargestellt. Hohere Beinsteifigkeiten begiins-
tigen die Flugweite. Wegen der steigenden Reaktionskrifte
und wegen Timingproblemen beim Einsatz der Schwunge-
lemente in Anlauf und Absprung ist die Hérte der Prothese
allerdings limitiert.

Wihrend nichtbehinderte Springer erfahrungsgemafs fiir
Leistungen iiber 8m eine Anlaufgeschwindigkeit von mindes-
tens 10,3m/s benotigen, kam Markus Rehm in Ulm mit einer
Anlaufgeschwindigkeit von etwa 9,77m/s auf eine Flugwei-
te von 8,33m. Dies war moglich, weil er infolge der geringen
Bremswirkung in der Stiitzphase beim Absprung weniger als
1m/s seiner horizontalen Anlaufgeschwindigkeit verlor. Im
Durchschnitt liegen die v,-Verluste fiir Sm-Springer um 1,5m/s
(unveroffentlichte Daten des OSP Hessen). Die von Markus
Rehm in der Stiitzphase erzeugte Vertikalgeschwindigkeit
von 3,65m/s war ebenfalls iberdurchschnittlich hoch.

Die oben beschriebenen Vor- und Nachteile beim Sprinten und
Springen mit und ohne Prothesen lassen sich quantitativ nicht
serios gegeneinander abwégen. Selbst mit modernsten biome-
chanischen Untersuchungsmethoden kann der Benefit eines
Beines mit Prothese gegeniiber einem Bein ohne Handicap
nicht exakt beziffert werden. Zu viele vage Annahmen stecken
in den Modellen zur Abschitzung der Energiebilanzen. Man
kann nur spekulieren, welche Leistungen zum Beispiel Markus
Rehm ohne Handicap erreichen wiirde. Niemand kann
mit Zahlen ausdriicken, welchen Einfluss das sensorische
Defizit bei einem amputierten Athleten auf die sportliche
Leistung hat. Dennoch muss sich der Mensch damit abfin-
den, dass sein Muskel-Skelett-System in Bezug auf die
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Energieriickgewinnung einfachen passiven technischen Sys-
temen unterlegen ist. Bis zu einem gewissen Grad konnen die
energetischen Verluste infolge der natiirlichen Ddmpfung
des Muskel-Skelett-Systems durch den Input mechanischer
Arbeit (Muskelaktivitdt) kompensiert werden. Bei extremen
Belastungen, wie sie in der Stiitzphase des Weitsprungs (Ab-
sprung) auftreten, reichen die verfiigbaren Muskelkrafte am
Sprunggelenk nicht aus, und das System kollabiert. Das ist
der Hauptgrund, weshalb Weitspringer ihren Absprung iiber
die Ferse bzw. den ganzen Fufi realisieren und nicht federnd
iiber den Ballen.

Die Simulation von Abspriingen mit realen Anfangs-
bedingungen hat gezeigt, dass Hightech-Prothesen dem
menschlichen Bein iiberlegen sind, vorausgesetzt sie sind
gut eingestellt und der Bewegungsablauf vor und wahrend
der Stiitzphase wird sinnvoll gestaltet. Natiirlich hinkt auch
dieser Vergleich, denn die Modellannahme, dass es keine
nennenswerten Energieverluste gibt, ist nicht realistisch.
Reale Dampfungswerte lassen sich fiir diese Situation mit
vertretbarem Aufwand nicht beziffern. Sie konnen nur grob
abgeschitzt werden. Andererseits ist in dem passiven Modell
nicht beriicksichtigt, dass der Springer durch die Streckung
im Hiiftgelenk und die zusétzliche Belastung der Prothese
beim Absprung (Schwungbewegungen) dem System nicht
unbetrichtlich Energie zufiihrt. Auf die Frage, ob sich Ener-
gieverlust (Ddmpfung) und Energiezufuhr an dieser Stelle
ausgleichen, gibt es im Moment keine verldssliche Antwort.
Esistjedoch offensichtlich, dass die Strategien zur Optimie-
rung der Absprungtechnik bei Springern mit Karbonpro-
these und bei Springern ohne Handicap wegen der unter-
schiedlichen mechanischen Eigenschaften ihrer Beine weit
auseinander gehen.

Im Sprintlauf wachsen die Bodenreaktionskréfte mit zu-
nehmender Laufgeschwindigkeit (18). Dabei sind sie stets
kleiner als bei einem Absprung. Die Vorteile eines Federbei-
nes sind daher in den Sprintdisziplinen weniger ausgepragt
als bei Spriingen. Sprinter mit Prothesen haben in der Start-
und Beschleunigungsphase erhebliche Nachteile. Hier hat der
Léaufer noch keine grofie kinetische Energie, die die Prothese
belastet, um ihr ein entsprechendes Potential fiir die Kraft-
entfaltung in der Abdruckphase zu geben. Zudem benétigt
die Karbonfeder zu lange, bis sie sich wieder streckt. So hohe
Schrittfrequenzen, wie sie bei nichtbehinderten Sprintern in
der Beschleunigungsphase beobachtet werden, sind mit Pro-
thesen, die fiir das Laufen mit maximaler Geschwindigkeit
optimiert sind, am Start nicht méglich.

Trotz der rasanten Entwicklung sind die Leistungen im
100m-Lauf der bilateral Amputierten noch weit von der Welts-
pitze der Nichtbehinderten entfernt. Hobara hat auf der Basis
einer linearen Regression anhand der bisherigen Weltrekord-
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entwicklung vorausgesagt, dass im Jahr 2068 die schnellste
100m-Zeit von einem Sprinter mit Prothesen gelaufen wird
(12). Das ist zu bezweifeln, weil die Autoren nicht beriicksich-
tigt haben, dass sich die technischen Eigenschaften von Sport-
prothesen in den kommenden Jahrzehnten sicher nicht mit
dem Tempo weiterentwickeln werden, wie das in den letzten
25 Jahren geschah.

Bislang gab es in der Leichtathletik nur sehr wenige Sport-
ler mit Handicap, die in die Leistungsspitze der Nichtbehin-
derten vorgestofden sind. Athleten wie Oscar Pistorius oder
Markus Rehm haben die Sportwelt trotz der kontroversen
Diskussionen um die Vergleichbarkeit ihrer Leistungen be-
geistert und eindrucksvoll demonstriert, welche Leistungen
mit Handicap moglich sind. Die Popularitét des Leistungs-
sports der Behinderten wichst anhaltend. Mit der gestie-
genen Priasenz in den Medien nimmt auch die 6ffentliche
Wahrnehmung zu. Das haben viele Lander erkannt. In den
vergangenen Jahren wurden die Investitionen zur Férderung
des Behindertensports weltweit erh6ht. Es wird in Zukunft
immer wieder Athleten mit Handicap geben, die mit ihren
Leistungen Anspriiche auf die Startberechtigung bei inter-
nationalen Meisterschaften der Nichtbehinderten geltend
machen. Die Entscheidung iiber deren Teilnahmeberechti-
gung obliegt den Verbédnden. Es ist kaum vorstellbar, dass
man hier schnell eine pauschale Losung findet, mit der dem
Sport in Zukunft weitere schwierige und strittige Einzelfal-
lentscheidungen erspart bleiben. Ob diese Entscheidungen
unter den Kontrahenten und in der Offentlichkeit eine breite
Akzeptanz finden, wird davon abhéngen, wie plausibel die
vorgebrachten Argumente sind. Eine vordergriindig politi-
sche Motivation fiir die Inklusion von Athleten mit Prothesen
kann nicht dazu beitragen, das positive Image des Behinder-
tensports zu starken.

Das Ergebnis des hier dargelegten biomechanischen Leis-
tungsvergleichs von Sprintern und Springern mit und ohne
Prothese deutet daraufhin, dass ein Prothesenbein bei Stiitz-
phasen im Sprint und Sprung potentiell leistungsfdhiger ist
als ein menschliches Bein ohne Handicap. Die Bewegungs-
strategien wihrend hochbelasteter Stiitzphasen sind mit und
ohne Prothese kaum vergleichbar. Auch unter Beriicksichti-
gung der Nachteile, die Athleten mit Prothese infolge ihres
Handicaps haben, lassen sich vom Standpunkt der Biome-
chanik kaum Argumente finden, die fiir einen fairen gleich-
berechtigten Wettbewerb von Sprintern und Springern mit
und ohne Prothese sprechen.
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