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Kapitel 1

Einleitung

6.949 Tote und 494.000 Verletzte auf deutschen Strafien - diese Zahlen aus dem Jahr 2001
machen die Notwendigkeit fiir eine weitere Verbesserung der Sicherheit im Straflenver-
kehr deutlich. Die Ergebnisse dieser Arbeit sollen dazu beitragen, Insassenmodelle fiir die
Auslegung von Riickhaltesystemen in Fahrzeugen zu optimieren mit dem Ziel, das Ver-
letzungsrisiko sowie die Verletzungsschwere zu minimieren.

1.1 Unfallstatistik und Unfallforschung

In den letzten Jahren konnte die Anzahl todlicher Verkehrsunfille erheblich gesenkt wer-
den. Waren es in Deutschland 1991 noch 11.300 Verkehrstote, so ist die Zahl im Jahr 2001
auf 6.949 Tote zuriickgegangen (BAST, Bundesanstalt fiir Straflenwesen). In den USA zeigt
die Statistik einen dhnlichen Trend. Bezogen auf 100 Millionen Fahrzeugmeilen sank die
Sterblichkeitsrate von 1,91 im Jahr 1991 auf 1,52 im Jahr 2001. Abbildung [Tl zeigt beide
Statistiken fiir die Jahre von 1991 bis 2001.
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Abbildung 1.1: Verkehrstote in Deutschland (links, Gesamtzahl) (BAST) und in den USA
(rechts, bez. auf 100 Millionen Fahrzeugmeilen) ([4])

Der Riickgang todlicher Verkehrsunfélle ist auf eine Verbesserung der aktiven und der
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passiven Sicherheit in den letzten Jahren zuriickzufiihren. Unter aktiver Sicherheit sind
unfallvermeidende Mafinahmen zu verstehen, dem Begriff der passiven Sicherheit werden
dagegen alle Unfallfolgen mindernde Mafinahmen zugeordnet. Die Einfithrung eines Ge-
schwindigkeitslimits féllt demnach in den Bereich der aktiven Sicherheit, die Optimierung
von Riickhaltesystemen in Fahrzeugen z&hlt zur passiven Fahrzeugsicherheit. Ein spezielles
Informationssystem (FARS, Fatality Analysis Reporting System) der zentralen Registrie-
rungsstelle NHTSA (National Highway Traffic Safety Administration) in den USA stellt
Statistiken iiber todliche Verkehrsunfille in den Vereinigten Staaten bereit. Darin enthal-
ten sind Zahlen iiber die Wirksamkeit eingefiihrter Riickhaltesysteme in den letzten Jahren.

Abbildung zeigt die geschétzte Anzahl geretteter Leben in den USA durch Airbags
und Gurte. Aus den Statistiken ist die Wirksamkeit neuer bzw. optimierter Riickhalte-
systeme in modernen Fahrzeugen deutlich zu erkennen. Eine Weiterentwicklung passiver

Sicherheitskomponenten im Fahrzeug verspricht auch in Zukunft eine weitere Reduzierung
todlicher Verkehrsunfille.
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Abbildung 1.2: Geschétzte Anzahl geretteter Leben in den USA durch Anlegen eines Gurtes
(links) und durch Airbags (rechts) ([6])

Das Wissen {iber aktuelle Entwicklungen im StraBenverkehr sowie in der Fahrzeugtechnik
ist fiir eine praxisorientierte und nachhaltige Weiterentwicklung von Sicherheitskomponen-
ten unabdingbar. Unfallforschung steht fiir ein interdisziplindres Forschungsgebiet, wel-
ches sich mit Unfallursachen, Unfallentstehung und Unfallfolgen auseinandersetzt. Neben
staatlichen Institutionen und der Fahrzeugindustrie sind auch universitdre Einrichtungen
beteiligt. Die medizinische Datenerhebung, z.B. an Universitétskliniken, spielt dabei eine
wichtige Rolle. Klassifiziert werden Unfallverletzungen entsprechend ihrer Schwere nach der
sog. AIS (Abbreviated Injury Scale). Art und Ursache todlicher Verletzungen werden v.a.
bei Obduktionen in der Rechtsmedizin erfasst (Graw et al. in [28] und [29]). Die daraus re-
sultierenden Verletzungsstatistiken bezogen auf vergleichbare Unfallsituationen zeigen die
Effektivitdt bzw. Schwichen von in Fahrzeugen integrierten Sicherheitskomponenten und
tragen somit indirekt zur weiteren Verbesserung der Fahrzeugsicherheit bei.
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1.2 Aktuelle Entwicklungen in der passiven Sicherheit

1.2.1 Crash-Versuche und Simulation

Fiir die Auslegung neuer sowie fiir die Optimierung bereits etablierter Riickhaltesysteme
kommen zwei Testverfahren zum Einsatz - die herkommlichen Full-Scale Crash Tests sowie
die numerischen Simulationen. Bei herkémmlichen Crash-Tests werden mechanische Mess-
puppen, die sog. Dummys im Fahrzeug positioniert, welche das Verhalten realer Insassen
wéhrend eines Aufpralls abbilden sollen. Entscheidende Nachteile herkémmlicher Crash-
Tests und die rasante Weiterentwicklung der modernen Computertechnologie machen den
zunehmenden Einsatz numerischer Simulationen méglich. Vor- und Nachteile der beiden
Verfahren sind in Tabelle [T zusammengefasst.

Crash-Test Numerische Simulation
Vorteile | Realitédtsnah Kostengiinstig (einfache
Parametervariation)
Fahrzeugstrukturen entsprechen Einsatz von Dummy- und
der Realitét Menschmodellen méglich
Nachteile | Teuer Material- und Kontaktkennungen

nur ndherungsweise bekannt
Dummy als einziges Insassenmodell | Anwendung und Ergebnis-
interpretation anspruchsvoll
Parametervariationen nicht oder Aufwendige Validierung fiir
nur bedingt moglich unterschiedliche Lastfille

Tabelle 1.1: Crash-Test und numerische Simulation, Vor- und Nachteile

Da bei Crash-Versuchen voll ausgestattete Serienfahrzeuge oder Prototypen als Testobjekt
zum Einsatz kommen, spiegeln herkommliche Crash-Tests die Realitédt optimal wider. Die
Ergebnisse der Crash-Tests sind aulerdem wichtig fiir die Validierung numerischer Modelle
sowie fiir eine Plausibilitatskontrolle der Simulationsergebnisse.

Ein wesentlicher Nachteil herkommlicher Crash-Tests ist in den extrem hohen Kosten zu
sehen. Testfahrzeuge sowie die im Dummy integrierten Sensoren werden oftmals nur fiir
einen einzigen Crash-Test verwendet, was mit einem erheblichen Kostenaufwand verbun-
den ist. Parametervariationen sind bei Crash-Versuchen in den meisten Féllen schwierig
bzw. nicht moglich. Fiir eine Variation des Airbagziindzeitpunktes sind z.B. mehrmalige
Crash-Tests notwendig, fiir welche jeweils neue Fahrzeuge und neu instrumentierte und
kalibrierte Dummys zur Verfiigung gestellt werden miissen. Fiir verschiedene Kollisions-
typen existieren unterschiedliche Dummys und numerische Dummymodelle. Dummys aus
der HYBRID-Serie wurden z.B. speziell fiir den Frontalaufprall entwickelt, wohingegen die
unter den Bezeichnungen SID, EUROSID und BIOSID bekannten Dummys fiir Seitenauf-
prélle validiert wurden. In [IT] wird ein historischer Riickblick auf verschiedene Dummys
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gegeben. Danach wurden bereits vor iiber 50 Jahren erste Dummys fiir den Einsatz in der
Raumfahrtforschung und in der Fahrzeugindustrie entwickelt.

Aus den Signalen der im Dummy integrierten Sensoren und den Videos der Fahrzeugkame-
ras werden Belastungen und Verletzungskriterien fiir reale Insassen abgeleitet. Ein Dum-
my stellt jedoch ein rein mechanisches und idealisiertes Abbild des menschlichen Koérpers
dar. Komplexe menschliche Gelenke werden durch einfachere mechanische Verbindungen
reprasentiert. Weichteilgewebe werden durch technische Kunststoffe und Schiaume abgebil-
det. Die fiir Lebewesen charakteristischen aktiven Muskeln werden bei Crash-Test-Dummys
nur rudimentér beriicksichtigt. Eine Vergleichbarkeit zwischen Dummy und realem Insassen
ist somit nur bedingt moglich. Fahrversuche zeigten zum Beispiel auf einer Sinuswellen-
Teststrecke signifikante Unterschiede zwischen der Kinematik eines Menschen und der Be-
wegung eines Dummys (Muggenthaler et al. ([26]), Yamaguchi et al. ([92])).

Ein sinnvoller Einsatz der numerischen Simulation ist wesentlich billiger. Weder Fahrzeug
noch Sensorik sind fiir einen Simulationslauf notwendig. Bereits 1989 konnte nach Johnson
et al. ([B8]) die Anzahl durchgefiihrter Crash-Tests durch den Einsatz der numerischen Si-
mulation um bis zu 25% gesenkt werden. In der Simulation lassen sich Parametervariationen
relativ einfach und kostengiinstig durchfiihren. Fiir eine Variation des Airbagziindzeitpunk-
tes sind lediglich mehrere Simulationsldufe mit unterschiedlich definierten Ziindzeitpunkten
auszufiihren. Ein weiterer Vorteil gegeniiber Crash-Tests sind die zur Verfiigung stehen-
den Insassen- bzw. Menschmodelle. Neben Dummymodellen bieten verschiedene Hersteller
auch sog. Menschmodelle an mit dem Ziel, die reale menschliche Insassenkinematik besser
abzubilden. Simulationen mit den heute auf dem Markt verfiigharen Menschmodellen zei-

gen bereits deutliche Unterschiede zwischen der Kinematik eines Dummy- und der eines
Menschmodells (Praxl et al. ([63])).

Numerische Simulationen bilden die Realitét bereits erstaunlich genau ab. So wurde z.B.
der Zeitpunkt des Kontakts zwischen dem Kopf des Dummys und der Seitenscheibe im
Versuch ermittelt und mit dem entsprechenden Zeitpunkt aus den Simulationsergebnissen
verglichen ([63]). Die Fahrzeugkinematik wurde wihrend des Crash-Versuchs aufgezeichnet
und diente als Bewegungsvorlage fiir das Fahrzeugmodell in der Insassensimulation. Der
Kopf des Dummymodells in der Simulation beriihrt die Seitenscheibe etwa 10 ms spéter
als der Kopf des Hardware-Dummys im experimentellen Versuch.

Neben den zahlreichen Vorteilen der numerischen Simulation gegeniiber Crash-Versuchen
ist die hohe Komplexitéit umfangreicher Simulationsmodelle zu erwédhnen. Einerseits erfor-
dert die Entwicklung und Anwendung von Simulationsmodellen sowie die Auswertung der
Simulationsergebnisse umfangreiche Kenntnisse aus unterschiedlichen Fachgebieten (Ma-
schinenbau, Materialwissenschaft, Biomechanik, usw.) und andererseits ist vor der Simula-
tion auf eine fiir die jeweilige Fragestellung addquate Validierung der Simulationsmodelle
zu achten.
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1.2.2 Vom Dummymodell zum Menschmodell

Aktuelle Richtlinien fiir die Beurteilung der Fahrzeugsicherheit definieren detailliert die
Protokolle und Verfahrensweisen fiir Crash-Versuche. Anstofipositionen, Geschwindigkei-
ten und Grenzwerte ermittelter Verletzungsparameter sind darin explizit aufgefiihrt. In
Europa haben neue Fahrzeuge vor der Markteinfithrung den ECE-Richtlinienkatalog (Eco-
nomic Commision for Europe) zu erfiillen, in den USA werden die entsprechenden Richt-
linien unter FMVSS (Federal Motor Vehicle Safety Standards) zusammengefasst.

Moderne anthropometrische Messpuppen (z.B.: HYBRID-III, BioRID-II, WorldSID) sind
mit unterschiedlichen Sensoren bestiickt, um die auf die Messpuppe wirkenden Belastungen
zu erfassen und daraus Belastungswerte zu errechnen. Kramer fasst in [42] die wichtigsten
Verletzungskriterien und Belastungsgrenzwerte der geltenden Gesetzgebung zusammen.

So wird z.B. das Risiko eines Schiddel-Hirn-Traumas durch den sog. HIC-Wert (Head-
Injury-Criterion) beschrieben ([I]). Dieser wird aus dem Kopfbeschleunigungsverlauf des
Dummys ermittelt und findet in den Richtlinien als Grenzwert fiir die Belastung des Kopfes
Anwendung. Fiir Verletzungen im Thoraxbereich existieren weitere Kriterien. Aus der Rip-
peneindriickung wird z.B. das Viscous Criterion (VC) oder der Thoracic Trauma Index

(TTI) ermittelt.

Die Optimierung der Insassensicherheit hat die Erfiillung der in den Richtlinien festge-
setzten Grenzwerte zum Ziel. Die mit den Grenzwerten zu vergleichenden Belastungswerte
errechnen sich aus den im Crash Test bzw. im Dummy erfassten Signalen. Aus den phy-
sikalischen Messwerten des Dummys wird somit die Belastung auf das komplexe System
des menschlichen Kopers beurteilt. Anthropometrische Messpuppen bilden den mensch-
lichen Korper jedoch aufgrund der idealisierten Abbildung sowie der fehlenden Muskeln
nur unzureichend ab. Gleiches gilt fiir numerische Insassensimulationen unter Verwendung
numerischer Dummymodelle.

Zusammenfassend lasst sich folgendes sagen:
e Dummys sind teuer, bediirfen regelméfliger Wartung und Kalibration.

e Dummys sind fiir spezielle Lastfille (Frontal-, Seiten- oder Heckaufprall) konzipiert
und validiert. Fiir andere Unfallkonstellationen liefern Dummys unter Umsténden
nicht-valide Ergebnisse.

e Dummys sind mechanische Abbilder des Menschen ohne Beriicksichtigung der Mus-
kelaktivitdt. Reale Insassenkinematik und Dummyverhalten lassen sich daher nur
bedingt miteinander vergleichen.

e In Crash-Versuchen sowie in numerischen Simulationen (z.B. Schneider und Zernicke
([70])) werden Verletzungskriterien aus den Sensorsignalen (Krifte, Beschleunigung)
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berechnet. Diese abstrakten Richtwerte dienen zur Risikoabschétzung von Verletzun-
gen fiir bestimmte Koérperregionen. Eine Aussage iiber in Mitleidenschaft gezogene
anatomische Strukturen und Organe ist jedoch nicht direkt moglich.

Koénnten Verletzungen direkt und verldsslich berechnet werden, so wire die Entwicklung
von Fahrzeugen mit weitaus verbesserter Insassensicherheit moglich (Haug et al. ([33])).
Aufgrund der dargelegten Schwéchen herkémmlicher Methoden wurde in den letzten Jah-
ren der Ruf nach detailgetreueren Insassenmodellen laut. Die Durchfiihrung von Freiwilligen-
und Leichenversuchen ist aufgrund ethischer Grundsétze nicht oder nur in Ausnahmefillen
vertretbar und deren Ergebnisse sind nur bedingt aussagefdhig. Mit Leichen ldsst sich
ausschlieflich passives Verhalten abbilden. Freiwilligenversuche sind nur bei sehr geringer
Belastung durchfiihrbar.

Eine vielversprechende Losung liegt in der numerischen Modellierung des menschlichen
Korpers. Durch eine méglichst genaue Abbildung der Anatomie sowie der aktiven Muskeln
soll es in naher Zukunft moglich sein, wirklichkeitsnéheres Insassenverhalten in der nu-
merischen Simulation zu erreichen. Die Giite eines Insassenmodells, das heifit wie gut das
Modell menschliche Kinematik abzubilden vermag, wird mit dem Begriff der ’Biofidelity’
bezeichnet.

1.2.3 Anforderungen an moderne Insassenmodelle

Ziel der numerischen Abbildung des menschlichen Insassen ist eine hohe 'Biofidelity’ des
Modells. Das Menschmodell soll demnach in der Simulation das menschliche Verhalten
moglichst genau repréasentieren. Konkret sind unter anderem folgende Anforderungen an
ein modernes Insassenmodell zu formulieren:

e Realitdtsnahe Abbildung der Kinematik des menschlichen Insassen zur Auslegung
von Riickhaltesystemen.

e Beriicksichtigung der aktiven Muskeln.
e Direkte Vorhersage von Verletzungen aus den Simulationsergebnissen.
e Ausfiihrliche und dokumentierte Validierung fiir die Anwendungsgebiete des Modells.

Zwei Verletzungstypen sind zu unterscheiden - Kontaktverletzungen und Beschleunigungs-
verletzungen. Zum erstgenannten Verletzungstyp zéhlt z.B. die Schadelfraktur nach direk-
ter Gewalteinwirkung, zum zweitgenannten Typ eine Contre-Coup-Kontusionsverletzung
als Folge einer tragheitsbedingten Relativbewegung des Gehirns. Eine realitdtsnahe Abbil-
dung der Kinematik ist daher entscheidend fiir eine Verletzungspréadiktion. Verletzungen
sollen direkt aus den Simulationsergebnissen hervorgehen, um so einen Einblick in die Trau-
matisierungsmechanismen zu erhalten.
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Die Aussagefdhigkeit von Simulationsergebnissen mit Menschmodellen ist in entscheiden-
dem MafBe von der Validierung des Modells abhiingig. Ahnlich wie Crash-Test-Dummys,
welche fiir spezifische Lastfille konzipiert wurden, sind numerische Modelle unter Bertick-
sichtigung der Applikation auf Validitét zu iiberpriifen.

Verschiedene Testverfahren und Versuchsanordnungen zur Validierung der Modelle wur-
den entwickelt. Schlitten- und Pendeltests sind etablierte Verfahren, den Einfluss einer
definierten Belastung auf den menschlichen Korper zu untersuchen. Dabei werden Leichen,
deren Korperproportionen ungefahr denen eines Durchschnittsmenschen entsprechen, posi-
tioniert und mit Sensoren bestiickt. Aus den Messwerten mit unterschiedlichen Testobjek-
ten werden Ergebniskorridore ermittelt. Liegen die entsprechenden Simulationsergebnisse
innerhalb dieser Korridorgrenzen, so ist das Modell fiir den jeweiligen Lastfall validiert.
Vorraussetzung fiir eine erfolgreiche praktische Anwendung des Modells ist eine ausfiihrli-
che Dokumentation der Validierung.

Bei der Validierung eines Menschmodells auf Grundlage von Ergebnissen aus Leichen-
versuchen bleibt der Einfluss aktiver Muskelspannung unberiicksichtigt. Muskelaktivitét
verdndert jedoch die Kinematik eines Fahrzeuginsassen sowie die Deformations- und Ma-
terialeigenschaften von Weichteilgewebe ([81]). Da dies wiederum einen Einfluss auf die
Verletzungsmechanik ausiibt, ist eine Beriicksichtigung der Muskelaktivitat bei der Model-
lierung Voraussetzung fiir ein realitdtsnahes, den Menschen reprisentierendes Modell. Der
Einfluss der Muskelaktivitdt auf das Insassenverhalten ist Gegenstand aktueller Forschung.

1.3 Ziel dieser Arbeit

Im Rahmen des européischen Forschungsprojekts HUMOS-I wurde ein Menschmodell ba-
sierend auf der Methode der Finiten Elemente entwickelt. Das Folgeprojekt HUMOS-II hat
die Optimierung und Validierung des Modells zur Aufgabe.

Die erste HUMOS-Version wurde hauptséichlich anhand von Ergebnissen aus Leichenver-
suchen validiert. Willkiirliche und reflektorische Muskelaktivitdten blieben also bislang
unberiicksichtigt. Auflerdem wurden im aktuellen Modell die Materialeigenschaften der
Weichteile nur fiir relaxiertes Muskelgewebe abgebildet.

Ziel dieser Arbeit ist es, fiir die Validierung aktiver Menschmodelle eine Datenbasis zu
schaffen. Dazu soll der Einfluss der Muskelaktivitit auf die Insassenkinematik sowie auf
die Deformationseigenschaften von Weichteilgewebe quantifiziert werden. Die Ergebnisse
aus Freiwilligenversuchen sollen im Rahmen dieser Dissertation dazu verwendet werden,
die Validitat des bereits bestehenden HUMOS-Modells entsprechend den Versuchsanord-
nungen und unter Beriicksichtigung der Muskelaktivitat zu iiberpriifen.

Eine explizite Formulierung der Fragestellung erfolgt in Kapitel Bl



Kapitel 2

Theoretische Grundlagen

2.1 Numerische Simulation

2.1.1 Begriffe und Grundlagen
Im Rahmen der VDI-Richtlinie 3633 wird der Begriff Simulation folgendermaflen definiert:

‘Simulation ist das Nachbilden eines Systems mit seinen dynamischen Prozessen in einem
experimentierfahigen Modell, um zu Erkenntnissen zu gelangen, die auf die Wirklichkeit
iibertragbar sind.’

Nigg ([58]) definiert den Begriff Simulation etwas kiirzer:
"Simulation is the process of performing experiments on a numerical model.’
Zwei Begriffe sind in beiden Definitionen enthalten - Modell und Experiment.

Eine Simulation besteht immer aus einem bzw. mehreren Simulationsmodellen, welche die
zu untersuchenden und realen Objekte représentieren. Die fiir die jeweilige Fragestellung
wichtigen physikalischen Eigenschaften und Parameter realer Objekte werden numerisch,
d.h. mathematisch beschrieben. Das Modell bzw. die Teilmodelle bilden zusammen mit
bestimmten Anfangs- und Randbedingungen die Grundlage fiir die numerische Simulation.

Mit Hilfe eines Experiments wird die Beziehung zwischen Ursache und Wirkung betrach-
tet. So kann z. B. die Wirkung duflerer Einfliisse auf technische oder biologische Systeme
untersucht werden. Sind die klassischen Methoden der technischen Mechanik, wie sie unter
anderem in der Biomechanik Anwendung finden (z.B. Breul et al. ([I5])), nicht zielfiihrend,
so kommt die numerische Simulation zum Einsatz. In der numerischen Simulation wer-
den Experimente 'theoretisch’ bzw. 'virtuell” durchgefiihrt, um aus den Ergebnissen Riick-
schliisse auf die Realitdt ziehen zu kénnen. Eine numerische Simulation beinhaltet also
die Abbildung eines realen Systems sowie dessen Analyse unter bestimmten Lastfillen in
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Abhéngigkeit von der Zeit.

Ein Simulationsmodell besteht iiblicherweise aus mehreren Teilmodellen. Randbedingungen
legen mogliche Interaktionen zwischen den Systemen fest und bestimmen somit den Anfang
sowie den zeitlichen Ablauf der Simulation. Unter Randbedingungen sind unter anderem
Kontaktdefinitionen, Anfangsgeschwindigkeiten oder Beschleunigungsfelder zu verstehen.

Das Beispiel aus Abbildung EZT] zeigt einen experimentellen Versuchsaufbau sowie das dazu
korrespondierende Simulationsmodell.

Abbildung 2.1: Experimenteller Versuchsaufbau und Simulationsmodell

Im realen Versuch wurde ein Crash-Test-Dummy auf einem Schlitten positioniert und la-
teral sowie rotatorisch beschleunigt. Ein Bewegungsanalysesystem erfasste die Kinematik
des Dummys wéhrend der Schlittenbewegung. Mit Hilfe des Simulationsmodells wurde
anschlieend iiberpriift, in wieweit die Ergebnisse aus dem realen Versuch mit den Ergeb-
nissen aus dem Simulationslauf {ibereinstimmen. Das Simulationsmodell aus Abbildung
P11 besteht aus vier Teilmodellen, der Schlittenplattform, dem Sitz, dem Gurt und dem
Dummy.

Folgende Randbedingungen wurden implementiert:
e Fiihren der Schlittenplattform mit den Bewegungsdaten aus dem Versuch
e Kontakte zwischen Dummy und Sitzmodell
e Gravitation

Das gesamte Simulationsmodell wird représentiert durch zeitabhingige Differentialglei-
chungen. Diese mathematische Darstellung der physikalischen Gegebenheiten wird von
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modernen Simulationspaketen automatisch erstellt. Mit numerischen Néherungsverfahren,
wie z.B. der Methoden von Euler oder Runge-Kutta lassen sich diese Gleichungen 16sen.

Die beispielhaft dargestellten Versuche und Simulationen wurden im Rahmen des EU-

Projekts ROLLOVER durchgefiihrt ([7]).

2.1.2 MKS- versus FEM-Simulation

Grundsétzlich existieren zwei Methoden zur Abbildung realer Systeme, das Mehrkorper-
System (MKS) und die Methode der Finiten Elemente (FEM).

Ein MKS-Modell besteht aus Segmenten, den sog. Bodys, welche durch kinematische Ge-
lenke mit unterschiedlichen Freiheitsgraden miteinander verbunden sind. Dem Body wer-
den die Koordinaten des Schwerpunkts, die Masse, die Tragheitsmomente sowie ein lokales
Koordinatensystem zugeordnet. Fiir ein System aus gelenkig verbundenen Elementen exis-
tiert eine Bewegungsgleichung, welche z.B. nach dem Ansatz von Newton-Euler von der
Simulationssoftware automatisch aufgestellt wird. Mithilfe der entstehenden Differential-
gleichungen und gegebenen Randbedingungen wird die Kinematik des MKS-Systems durch
mathematische Nédherungsverfahren berechnet. Diese Differentialgleichungen werden mit
numerischen Losungsverfahren wie dem Euler- oder dem Runge-Kutta-Verfahren gelost
(5.

Fiir die Kontaktdefinition sowie fiir die visuelle Darstellung werden den Bodys starre, d.h.
nicht deformierbare einfache geometrische Elemente zugeordnet. Mit Hilfe von Ellipsoiden,
Zylindern und Ebenen ist es moglich, Kontakte zwischen verschiedenen Segmenten zu de-
finieren. Kontaktdefinitionen werden durch eine Weg-Kraft Kennung definiert, d.h. dringt
ein MKS-Element in ein anderes ein, so wird dieses mit einer in der Kontaktdefinition
festgelegten Kraft zuriickgedréngt.

Die Finite Elemente Methode ist ebenfalls ein numerisches Verfahren, physikalische Pro-
blemstellungen abzubilden und zu berechnen. Mit diesem Verfahren ist es moglich, kom-
plexe und detaillierte Strukturen abzubilden und zugleich deren Material- und Verfor-
mungseigenschaften addquat zu modellieren. Im Gegensatz zu MKS-Modellen sind Finite-
Elemente-Modelle deformierbar. Die FEM wird im folgenden Abschnitt ndher beschrieben.

2.1.3 Methode der Finiten Elemente

Ihren Ursprung hat die Methode der Finiten Elemente in den 50’er Jahren des 20. Jahr-
hunderts in der militdrischen Forschung. Seitdem unterliegt dieses numerische Verfahren
einer stiandigen Weiterentwicklung. Verschiedene Software-Pakete werden unter anderem
fiir den Bereich der Fahrzeugindustrie in der Stuktur- oder Insassenberechnung am Markt
angeboten. Diese beinhalten Module fiir die Modellierung (Pre-Processing), fiir die nu-
merische Berechnung bzw. Simulation (Solver) als auch fiir die graphische Ausgabe der
Ergebnisse (Post-Processor). Einige der in der Fahrzeugindustrie etablierten Pakete sind
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unter folgenden Produktbezeichnungen bekannt: PamCrash (ESI), MADYMO (TNO), AN-
SYS (ANSYS Inc.) oder RADIOSS (MECALOG).

Physikalisch-technische Systeme, wie z.B. Konstruktionen aus dem Bauingenieurwesen,
Stromungen aus dem Maschinenwesen sowie aus der Thermodynamik oder dreidimensio-
nale Strukturen aus der Fahrzeugtechnik lassen sich mathematisch abbilden. Aus den phy-
sikalischen Zusammenhéingen sowie deren Formulierung durch Gleichgewichts- bzw. Extre-
malbedingungen sowie Variationsaufgaben resultieren die das System beschreibenden par-
tiellen Differentialgleichungen (DGL). Diese DGL'n lassen sich analytisch oft nicht oder
nur mit grofem Aufwand l6sen. Die Methode der Finiten Elemente stellt ein Werkzeug
dar, diese Differentialgleichungen numerisch, d.h. ndherungsweise zu berechnen.

Grundprinzip der Methode der Finiten Elemente ist es, einen zu betrachtenden kontinuier-
lichen Korper in kleine Elemente mit einfacher Geometrie aufzuteilen. Dieser Schritt wird
als Diskretisierung des Grundgebietes bezeichnet. Benachbarte Elemente sind an den so-
genannten Knotenpunkten miteinander verbunden. Durch diese rdumliche Diskretisierung
ist es nun moglich, Ansatz- bzw. Formfunktionen fiir die gesuchten Werte elementweise
aufzustellen. Anforderung an lineare Formfunktionen bzw. Formfunktionen héherer Ord-
nung ist die Stetigkeit, um bei der Berechnung der unbekannten Knotenvariablen stetige,
d.h. sprungfreie Uberginge benachbarter Elemente zu erhalten. Mit gegebenen Randbe-
dingungen und einer Koordinatentransformation der finiten Elemente in ein Einheitskoor-
dinatensystem lassen sich die gesuchten Unbekannten an den Knotenpunkten berechnen.

Eine mathematisch detaillierte Beschreibung der Methode der Finiten Elemente wiirde
den Rahmen dieser Arbeit sprengen. Im Folgenden sei das prinzipielle Vorgehen der FEM
am Beispiel allgemein elastomechanischer Aufgabenstellungen dargestellt. Bei elastomecha-
nischen Problemen werden Dehnungen, Spannungen und Verschiebungen von im Allgemei-
nen dreidimensionalen Objekten betrachtet. Zur Berechnung realistischer Dehnungs- und
Spannungswerte werden den Finiten Elementen Materialeigenschaften zugeordnet. Das in
dieser Arbeit dargestellte Finite-Elemente-Menschmodell soll ebenfalls die Berechnung von
Dehnungen und Spannungen einzelner anatomischer Strukturen zulassen. Das Modell ist
demnach der Klasse elastomechanischer Fragestellungen zuzuordnen.

Bei der rdumlichen Diskretisierung unterscheidet man verschiedene Formen Finiter Ele-
mente. Diese seien im Folgenden kurz erlautert.

e Stabelemente (engl. bar) sind 1-dimensionale Elemente zur Ubertragung von Zug-
und Druckkréiften (z.B. Drahtseil)

e Balkenelemente (engl. beam) sind ebenfalls 1-dimensionale Elemente, jedoch werden
mit Balkenelementen auch Momente iibertragen (z.B. Dachbalken im Hausbau)

e Membranelemente (engl. membrane) sind 2-dimensionale Elemente zur Ubertragung
von Zug-, Druck- und Scherkréften, jedoch ohne Biegesteifigkeit (z.B. Papier)
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e Schalenelemente (engl. shell) sind 2-dimensionale Elemente zur Ubertragung von
Zug-, Druck- und Scherkréften mit Biegesteifigkeit (z.B. Bleche)

e Volumenelemente (engl. solid) sind 3-dimensionale Elemente zur Ubertragung von
Zug-, Druck- und Scherkréften sowie Momenten (z.B. Schiaume)

Fiir ein dynamisches elastomechanisches Problem lésst sich nach dem Lagrange’schen An-
satz jedes Teilchen der betrachteten Struktur durch seine Ausgangskoordinaten sowie der
Zeit darstellen. Die aktuellen Koordinaten bzw. die Verschiebungen der Punkte lassen sich
formulieren als Funktion der Ausgangskoordinaten und der Zeit.

x = x(z0, Yo, 20, t) (2.1)
y = y(xo, Yo, 20, t) (2.2)
z = z(xo, Yo, 20, ) (2.3)

u=(x,y, 2) (2.4)

Werden einzelne, im Folgenden als Knoten bezeichnete Partikel des Materialkontinuums als
starre Korper betrachtet, so lédsst sich, ausgehend von einem dynamischen Gleichgewicht,
folgende Bewegungsgleichung aufstellen:
2

M% + DCZ + Ku=F., (2.5)
Demzufolge sind die dufleren Krifte gleich der Summe aus den auf den Knoten wirkenden
Tragheitskriften, der Dampfung sowie der elastischen Kréfte. M wird dabei als Massenma-
trix, D als Dadmpfungsmatrix und K als Steifigkeitsmatrix bezeichnet. Die Elemente von M
beschreiben die Masse der Knoten, D enthélt die Dampfungseigenschaften eines Knotens
und mechanische Materialeigenschaften werden in der Steifigkeitsmatrix K zusammenge-
fasst. Im statischen Fall sind die Knotengeschwindigkeiten und Beschleunigungen gleich
Null, d.h. die Massen- und Dampfungsmatrix wird zu Null gesetzt, so dass als einzige
Unbekannte nur noch Verschiebungen zu berechnen sind:

Ku = Fe:vt (26)

Zwei verschiedene Verfahren zur Losung bzw. Integration der Differentialgleichungen fiir
das diskretisierte Grundgebiet stehen zur Verfiigung. Es wird dabei zwischen impliziten
und expliziten Losungsverfahren unterschieden.

Implizite Verfahren werden hauptséchlich fiir statische Aufgabenstellungen, wie z.B. fiir
die Auslegung von Tragwerkskonstruktionen verwendet. Dabei sind bestimmte Randbedin-
gungen vorzugeben, welche zusammen mit der Steifigkeits- bzw. Massenmatrix ein lineares
Gleichungssystem bilden. Dieses Gleichungssystem ldsst sich mit numerischen Losungsver-
fahren iterativ 16sen, woraus die Verschiebungen aller Knoten im betrachteten Grundgebiet
resultieren. Aus diesen berechneten Verschiebungen lassen sich Dehnungen und Spannun-
gen im Inneren des Grundgebietes ermitteln. Eine ausfiihrliche Beschreibung ist in [72] zu
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finden.

Sollen dynamische Vorgénge mittels der FEM untersucht werden, so ist die Lésung der Be-
wegungsgleichung mit der impliziten Methode nur mit sehr hohem Rechenaufwand méoglich.
Betrachtet man folgende Differentialgleichung zum Zeitpunkt ¢,,; mit den Bekannten wu,
und 1, und den Unbekannten w,,; und w, 1, so ist eine explizite Losung der zwei Un-
bekannten mit dieser einen Gleichung nicht moglich. Die Dampfung wurde bei dieser ma-
thematischen Formulierung vernachléssigt, so dass die Geschwindigkeitskomponente 1 hier
nicht erscheint.

m/dnJrl + kunJrl = fnJrl (27)

Beim impliziten Verfahren wird w,, 1 durch Differenzbildung und Substitution in Abhéngig-
keit von u, und w,_; dargestellt. Durch Einsetzen dieser Substution in die urspriingliche
Differentialgleichung ergibt sich ein Gleichungssystem, welches iterativ fiir jeden Zeitschritt
zu losen ist.

Wiéhlt man einen sehr kleinen Zeitschritt, so kann innerhalb des festgelegten Zeitschritts
von konstanten Knotenbeschleunigungen ausgegangen werden. Unter dieser Voraussetzung
und bei bekannten w,, und 1,/ ist die sogenannte explizite Methode anwendbar. Dabei
werden die Verschiebungen und Beschleunigungen zu den Zeitpunkten ¢,, und die Geschwin-
digkeiten zu den Zeitpunkten ¢,,; /2 berechnet. Fiir die Differentialgleichung zum Zeitpunkt
tn

mii, + ku, = fn (2.8)

lassen sich die Beschleunigungen und die daraus resultierenden Geschwindigkeiten und
Verschiebungen explizit berechnen ([21]):

tin = (fn — kun)/m (2.9)
un+1/2 = ﬂn,1/2 —f- UnAt (210)
Upg1 = Up + Upi1/200041/2 (2.11)

Die explizite Methode ist im Gegensatz zum impliziten Verfahren nur fiir kleine Zeitschritte
At stabil. Die Stabilitdtsgrenze, d.h. der maximale Zeitschritt fiir eine stabile Losung, be-
rechnet sich dabei aus der Ausbreitungsgeschwindigkeit einer Schallwelle im diskretisierten

Material wie folgt:
Y
At <l = 2.12
S E (2.12)

l. ist dabei die charakteristische Lange wie z.B. die kiirzeste Elementkantenldnge, o ist die
Dichte des Materials und F steht fiir das Elastizitdtsmodul. Je kleiner das kleinste Element
des Modells und je hoher das maximale, im Modell definierte Elastizitdtsmodul, desto
kleiner ist die berechnete Stabilitdtsgrenze und somit der Zeitschritt. Die Dauer fiir die
Berechnung der Simulation wird also wesentlich beeinflusst von der kleinsten Elementgrofie
sowie vom maximalen E-Modul.
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2.2 FE-Menschmodellierung

2.2.1 Vorgehensweise

Numerische Simulation ist mittlerweile in sehr vielen ingenieurwissenschaftlichen Berei-
chen etabliert. Wurden frither Versuche physikalisch mit Prototypen durchgefiihrt, so wer-
den heute meist Bauteile mathematisch abgebildet und mittels numerischer Simulation
analysiert. Die folgende Aufzihlung gibt einen Uberblick iiber die wichtigsten Entwick-
lungsphasen bei der Entstehung eines numerischen Modells.

1. Formulierung der Anforderungen:
Elementar ist eine detaillierte Definition der Anfordungen an das Modell unter Beriick-
sichtigung der Anwendungsgebiete. Dabei sollten die Anforderungen so komplex wie
notwendig, jedoch so einfach wie moglich formuliert werden.

2. Untersuchung und Quantifizierung relevanter physikalischer Eigenschaften:
In der zweiten Phase sind die abzubildenden physikalischen Eigenschaften im Kon-
text der zuvor formulierten Anforderungen festzulegen. Geometrie und Materialei-
genschaften sind mit geeigneten Methoden zu erfassen und zu quantifizieren.

3. Modellierung
Im dritten Schritt folgt die Modellierung der ermittelten physikalischen Gegebenhei-
ten. Geometrische Verhéltnisse sowie Materialkennungen werden fiir die mathemati-
sche Abbildung aufbereitet.

4. Validierung
Die letzte aber entscheidende Phase ist die Validierung des Modells. Dazu werden
Ergebnisse realer Tests mit den Ergebnissen des Modells verglichen. Ohne eine um-
fangreiche und dokumentierte Validierung ist der praktische Einsatz eines komplexen
Modells nicht sinnvoll.

Die Entwicklung eines numerischen Modells des menschlichen Korpers erfordert die Zusam-
menarbeit interdisziplindrer Arbeitsgruppen. Mediziner und Biologen stellen ihr Grundla-
genwissen zur Verfiigung und Ingenieure setzen diese Informationen technisch um. Einen
groben Uberblick mit den wichtigsten Phasen im Entstehungsprozess eines Finiten Ele-
mente Menschmodells gibt das Schaubild in Abbildung 22 Die bereits erwéhnten Ent-
wicklungsphasen im Entstehungsprozess eines numerischen Modells sind hierin wieder zu
finden.

Die Menschmodellierung basiert auf der Anatomie und Anthropologie, den Materialei-
genschaften abgebildeter Gewebe, der funktionellen Anatomie mit den Gelenkdefinitionen
und der Physiologie mit den Muskeleigenschaften. Das entstandene Gesamtmodell wird
anschliefend validiert, wobei die Ergebnisse aus Leichen- und Freiwilligenversuchen mit
den Simulationsergebnissen verglichen werden. Liegen die Simulationsergebnisse aulerhalb
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Abbildung 2.2: Phasen bei der Entwicklung eines Menschmodells

der Ergebniskorridore aus den realen Versuchen, so ist eine Optimierung des Modells not-
wendig.

Abhéngig vom geplanten Einsatzgebiet des zu entwickelnden Modells sind abzubildende
anatomische Strukturen zu bestimmen und deren Materialeigenschaften zu charakterisie-
ren. Soll das Modell zum Beispiel lediglich Verletzungen der Halswirbelsédule pradizieren, so
ist es sinnvoll, kleinere knocherne Wirbelstrukturen oder auch Geféafle, Nerven und Riicken-
mark abzubilden. Ist der Einsatz des Modells eher auf die Crash-Simulation beschrankt, so
sind diejenigen Strukturen zu modellieren, welche bei realen Unféllen auch Verletzungen
erleiden. Dazu zéhlen z.B. das knocherne Skelett sowie der Thorax mit Herz, Lunge, Aor-
ta und Hohlvene. Die Charakterisierung der Materialeigenschaften kann sowohl mit Hilfe
von Literaturstudien als auch durch experimentelle Versuche erfolgen. Im Gegensatz zur
Modellierung rein mechanischer bzw. technischer Objekte mit exakt definierten Materialei-
genschaften besteht die Schwierigkeit darin, biologisches Gewebe sowohl mit intra- als auch
interindividuellen Unterschieden geeignet abzubilden. Lassen sich industriell verarbeitete
Materialien meist mit einfachen mathematischen und linearen Gesetzen beschreiben, so
zeigen biologische Materialien nicht-lineare Kennungen.

Der Mensch zeichnet sich weiterhin durch seine aktiven Komponenten, die Muskeln aus.
Zusammen mit dem zentralen Nervensystem ist es dem Menschen moglich, aktiv zu han-
deln und auf duere Einfliisse addquat zu reagieren. Eine Abbildung des komplexen zen-
tralen Nervensystems ist jetzt und in naher Zukunft sicherlich nicht moglich, jedoch lassen
sich Muskeln mit bereits etablierten Muskelmodellen einsetzen. Bei geeigneter Muskelan-
steuerung sollen sich aktive Bewegungen mit dem Modell simulieren lassen.

Fiir beide bereits dargestellten mathematischen Methoden existieren Abbildungen des
menschlichen Korpers, die sog. Menschmodelle. MKS-Menschmodelle bestehen aus gelen-
kig miteinander verbundenen, starren Ellipsoiden. Durch eine an die Anatomie angepasste
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Gelenkauswahl wird eine dem Menschen dhnliche Kinematik in der Simulation erreicht.
Jedoch konnen die Anatomie der Weichteile sowie deren Materialeigenschaften nur unzu-
reichend abgebildet werden.

Mittels Finiter Elemente ist es moglich, die Geometrie des menschlichen Korpers detailliert
darzustellen. Die detaillierte Abbildung der Geometrie kann entscheidend sein fiir die er-
folgreiche Validierung und Anwendung eines numerischen Modells (vgl. Mall et al. ([52])).
Neben der genauen Abbildung der Geometrie werden die mechanischen Eigenschaften ver-
schiedener Gewebetypen wie Knochen, Fett oder Haut realitdtsnah definiert.

Abbildung -3 zeigt ein Mehrkorper-Dummy-Modell und das Finite-Elemente-Menschmodell
HUMOS.

Abbildung 2.3: Mehrkorper Dummymodell der Firma TNO (links), Finites Elemente
Menschmodell (HUMOS)

Bislang existiert jedoch kein Menschmodell, welches die willkiirliche bzw. unwillkiirliche
Muskelaktivitat addquat beriicksichtigt. Die Weiterentwicklung von Menschmodellen hin-
sichtlich ihrer aktiven Muskelkomponenten ist Gegenstand aktueller Forschung, wie z.B.
im Rahmen des von der européischen Kommission geférderten Projekts APROSYS, Bio-
mechanics (Advanced Protection Systems, siche [0]).

2.2.2 Modellierung biologischer Gewebe

Bei der Modellierung biologischer Gewebe spielen die mechanischen Eigenschaften der ab-
zubildenden Materialien eine entscheidende Rolle. Nach dem Vernetzen der anatomischen
Strukturen werden den Elementen bestimmte Materialeigenschaften zugeordnet, um in der
Simulation eine moglichst realistische mechanische Materialcharakteristik des jeweiligen
Gewebes zu gewéhrleisten. Ausgehend von klassischen linearen Materialgesetzen werden
im Folgenden die mechanischen Eigenschaften biologischer Weichteilgewebe beschrieben
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und deren Modellierung kurz dargestellt.

In der technischen Festigkeitslehre wird der Einfluss d&uflerer Kréfte bzw. aufgeprigter Ver-
formungen auf einen Kérper bzw. auf ein Material untersucht. Zur quantitativen Beschrei-
bung des Materialzustandes unter dulerer Einwirkung werden die Begriffe der Spannung
und der Dehnung verwendet. Unter Spannung wird ganz allgemein die auf einen definier-
ten Querschnitt wirkende Kraft im Inneren eines Korpers verstanden. In der technischen
Mechanik wird hierzu ein kleines sog. infinitesimales Element aus dem betrachteten Kérper
freigeschnitten, um an den Schnittflachen, also innerhalb des betrachteten Gesamtkorpers
Spannungen zu analysieren. Am freigeschnittenen Element (Abbildung Z4]) sind an jeder
Schnittfliche drei Spannungen zu unterscheiden. Die Normalspannung o; steht senkrecht
auf der Schnittfliche und die zwei Schubspannungen 7;; liegen in der Ebene der Schnitt-
fliche. Der erste Index bezeichnet dabei die Richtung der Fldchennormalen, der zweite
Index beschreibt die Richtung der wirkenden Kraft.

Abbildung 2.4: Normal- und Schubspannungen

Bei eindimensionaler Betrachtungsweise ergibt sich der einfache Zusammenhang zwischen
Spannung o, Kraft F' und Querschnittsfliche A:

o= (2.13)

Mit Hilfe der Dehnung wird die Verformung des Korpers beschrieben. Der Zusammenhang
zwischen Spannung und Dehnung beschreibt das Materialverhalten und bildet somit die
Grundlage fiir die mathematische Abbildung der mechanischen Eigenschaften. Im drei-
dimensionalen Raum lassen sich die Dehnungen ¢ mathematisch in der sog. Tensorform
darstellen. Aus der quadratischen Abstandsénderung zweier Punkte lédsst sich der Green-
Lagrange’sche Dehnungstensor herleiten. Unter Vernachléssigung bestimmter Komponen-
ten (Terme hoherer Ordnung) fiir infinitesimale Dehnungen entsteht der Dehnungstensor
nach Cauchy. Die Komponenten des Dehnungstensors werden wie folgt definiert ([3]):

ou

== (2.14)

Eis
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1 5Uj 5“2

In Gleichung bedeutet u; die Verschiebung und x; die Ausdehnung des betrachteten
Korpers in die durch 7 gekennzeichnete Richtung.

Variiert der Zusammenhang zwischen Dehnung und Spannung mit der Dehnrate, also mit
der Geschwindigkeit der Verformung, so sind die Eigenschaften des untersuchten Materials
als dehnratenabhéngig zu charakterisieren. Zur mathematischen Abbildung der Dehnra-
tenabhéangigkeit wird folgender Zusammenhang verwendet.

o=g(¢)o, (2.16)

Die dehnratenabhéngige Spannung berechnet sich demnach aus der Multiplikation einer
Referenzspannungskurve o, mit einer dehnratenabhéngigen Funktion g(¢). Als Referenz-
spannungskurve dient zum Beispiel der o-e-Zusammenhang bei quasi-statischer Belastung.
Zwei analytische Funktionen fiir g(¢) sind unter den Namen Cowper-Symonds und Johnson-
Cook bekannt, deren Parameter aus den Ergebnissen von Materialversuchen zu bestimmen
sind.

Grundlegende Materialcharakteristiken sind aus den Ingenieurwissenschaften bekannt und
werden im Folgenden qualitativ beschrieben:

e Linear-elastisches Materialverhalten:
Spannungen und Dehnungen folgen einer linearen Gesetzméfigkeit. Technische Ma-
terialien wie Stahl gehorchen diesem linearen Spannungs-Dehnungs-Zusammenhang
bis zu einer sog. Elastizitatsgrenze. Wird diese iiberschritten, so ist eine nicht-lineare
elasto-plastische Spannungs-Dehnungs-Kurve zu beobachten, bevor das Material bei
Uberschreitung der Bruchspannung schlielich versagt.

e Linear-viskoelastisches Materialverhalten:
Viskolelastische Materialien zeichnen sich durch Hysterese, Relaxation und Kriechen
aus. Verformt sich ein Material unter Belastung anders als unter anschlieSender Ent-
lastung, so wird dieses Phdnomen als Hysterese bezeichnet. Unter Relaxation ist die
Abnahme der Spannung bei konstant gehaltener Dehnung zu verstehen. Kriechen
beschreibt eine kontinuierliche Verformung eines Materials bei konstant gehaltener
Spannung.

e Plastisches Materialverhalten:
Werden plastische Materialien belastet und anschlieflend entlastet, so bleibt nach
Entlastung bzw. im spannungsfreien Material eine Restdehnung erhalten. Der Kérper
bleibt also deformiert.

Viele technische Materialien gehorchen innerhalb gewisser Grenzen dem linear-elastischen
Hook’schen Materialgesetz. Dieses wird im eindimensionalen Fall durch folgende Gleichun-
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gen reprasentiert:

o= Ee (2.17)
7= Gtana (2.18)

E wird als Elastizitdtsmodul (engl.: Young’s modulus) bezeichnet, G ist das sog. Schub-
modul (engl.: Shear modulus) und ¢ steht fiir die Dehnung. Bei dreidimensionaler Betrach-
tungsweise erfolgt die mathematische Darstellung wieder in Tensorschreibweise.

Fiir allgemeine, also auch fiir nicht-lineare elastische Materialien kann der € —o-Zusammen-
hang mathematisch durch eine Funktion der Formanderungsarbeit W (engl.: strain energy
function) dargestellt werden. Deren Existenz kann nach Fung ([24]) mit Hilfe einer thermo-
dynamischen Betrachtung bewiesen werden. Danach resultiert aus der partiellen Ableitung
der Forméanderungsarbeit nach der Dehnung die zur Dehnungsrichtung korrespondierende
Spannung:

W
n 55ij

Eine etablierte 'strain energy function’ fiir inkompressible gummiartige Materialien ist un-
ter der Bezeichnung Mooney-Rivlin-Energiefunktion bekannt.

Viskoelastische Materialien lassen sich durch Feder-Dampfer Systeme darstellen. Drei Stan-
dardmodelle werden in der Literatur ([24]) beschrieben. Das Maxwell-Modell besteht aus
einer Feder und einem Dampferelement in Serie, das Voigt-Modell setzt sich aus einer Fe-
der und einem dazu parallelen Dampferglied zusammen. Das dritte Schaltbild wird als
Kelvin- bzw. Standard-Linear-Solid-Modell bezeichnet und setzt sich aus einem Maxwell-
Modell und einer dazu parallel plazierten Feder zusammen. Fiir diese drei Materialmodelle
lassen sich sog. Ubertragungsfunktionen herleiten, welche die Spannung und Dehnung in
Abhéngigkeit von Feder- und Démpferkonstanten beschreiben.

Die Materialeigenschaften von biologischen Weichteilgeweben gehorchen, im Gegensatz zu
den meisten technischen Materialien, komplexeren Spannungs-Dehnungs-Zusammenhéngen.
So fand Wertheim bereits 1847 heraus, dass biologische Weichteile nicht der linearen
Hook’schen GesetzméfBigkeit folgen. Folgende Materialcharakteristiken biologischer Weich-
teilgewebe werden in der Literatur diskutiert:

e Weichteilgewebe weisen viskoelastische Materialeigenschaften auf. Anhand experi-
menteller € — o-Zusammenhénge sind die viskoelastischen Charakteristiken Relaxa-
tion, Kriechen und Hysterese zu beobachten ([24]).

e Das Materialverhalten biologischer Weichteile ist als hyperelastisch (engl.: hyperelas-
ticity) zu bezeichnen. Mit zunehmender Dehnung nimmt die Steifigkeit des Materials
zu.
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e Die meisten Weichteile wie Organe, Gefdafle, Muskeln und Sehnen unterliegen in-
vivo einer physiologischen Vorspannung. Die Aorta zieht sich bei einer Ruptur z.B.
zusammen und verkiirzt sich. Bei in-vitro Versuchen ist daher auf eine addquate Pro-
benvorbereitung (engl.: pre-conditioning) zu achten, um physiologische Verhéltnisse
auch im Labor zu gewéhrleisten.

e Viele biologische Gewebe weisen eine hohe Elastiztitéitsgrenze auf. Diinndarmnekrose
(Mesenterium) lésst bis zum Erreichen der Elastizitdtsgrenze (physiologisch) um bis
zu 100%, Arterien lassen sich um bis zu 50% und Sehnen um bis zu 5% dehnen.

e Verschiedene Gewebetypen zeigen eine teils erhebliche Dehnratenabhéngigkeit, d.h.
der Dehnungs-Spannungs-Zusammenhang variiert mit der Anderung der Verformungs-
geschwindigkeit (Dehnrate). Nach Miller ([55]) weisen ’sehr weiche’ biologische Gewe-
be wie Gehirn, Leber oder Nieren eine erhebliche Dehnratenabhéngigkeit auf. Sehnen
und Ligamente in longitudinaler Richtung zeigen hingegen fiir niedrige Dehnraten ei-
ne nahezu vernachlissighare Dehnratenabhéngigkeit ([78]).

Bei der Entwicklung und Festlegung der Parameter eines Materialmodells ist das Vorgehen
fiir technische und biologische Materialien dhnlich. Ausgehend von experimentellen Zug
bzw. Druckversuchen mit unterschiedlichen Verformungsgeschwindigkeiten werden zuerst
die grundlegenden Materialeigenschaften qualitativ bestimmt. Die Zuordnung des Materials
zu einer bestimmten Materialklasse (linear elastisch, nicht-linear elastisch, viskoelastisch,
dehnratenabhéngig usw.) bildet die Grundlage fiir die Wahl eines geeigneten Material-
modells. Die Parametrisierung eines ausgewéahlten Modells erfolgt durch Optimierung der
Modellkonstanten, so dass das parametrisierte Materialmodell méglichst genau die realen
¢ — o-Zusammenhénge auch fiir unterschiedliche Dehnraten repréasentiert.

Aufgrund nicht-linearer viskoelastischer Charakteristiken biologischer Weichteile kommen
meist differentielle Ansétze auf Basis der Forménderungsarbeit (strain-energy function)
zum FEinsatz. Bei der Wahl der mathematischen Formulierung ist darauf zu achten, dass
eine Implementierung des jeweiligen Modells in der zu verwendenden Simulationssoftware
existiert. Gangige FE-Pakete wie PamCrash, Madymo oder ABAQUS beinhalten Mate-
rialmodelle, welche auf géngigen Funktionen der Forménderungsarbeit basieren. Sanders
et al. ([68]) beschreiben das prinzipielle Vorgehen fiir die Untersuchung mechanischer Eigen-
schaften von Biomaterialien mit experimentellen Versuchen und numerischer Simulation.
Mit Hilfe der numerischen Simulation ist eine inverse Parameteridentifikation des gewihl-
ten Materialmodells moglich.

Fung ([24]) idealisiert das Marterialverhalten biologischer Weichteile, indem er von einer
Dehnratenunabhéngigkeit des Materials ausgeht, was zu seiner Definition der Pseudoelasti-
zitét fithrt. Fiir Belastungs- und Entlastungskurven ist es moglich, voneinander unabhéngi-
ge Funktionen zu formulieren und somit das Be- und Entlastunsgverhalten des Materials
getrennt zu beschreiben. Fung entwickelte damit eine Energiefunktion der Forménderungs-
arbeit fiir die Modellierung von Haut.
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Miller ([55]) modelliert die Eigenschaften ’sehr weicher’ Gewebe unter Verwendung der
Mooney-Rivlin-Energie Funktion. Die bei experimentellen Untersuchungen gefundene Dehn-
ratenabhéngigkeit weicher Gewebe wie Hirn, Leber oder Niere wird durch eine zeitabhéngi-
ge Formulierung der Koeffizienten in der Energie-Funktion realisiert. Mit Hilfe der Maxi-
mum-Likelihood Methode werden dabei die Modellkoeffizienten an die experimentellen
Ergebnisse angepasst.

2.2.3 Modellierung der Muskelfunktion

Bei der Muskelmodellierung sind nach Winters et al. ([89]) phénomenologische von phy-
siologischen Modellansétzen zu unterscheiden.

Physiologische Modelle basieren auf anatomisch-physiologischen Gegebenheiten unter Be-
riicksichtigung der molekularen Vorgénge, welche bei Ablauf des Querbriickenzyklus statt-
finden. Basierend auf den Entdeckungen von Huxley ([37]) wurden komplexe mathemati-
sche Beschreibungen der physiologischen Vorgénge entwickelt. Zahalak beschreibt eine von
ihm entwickelte mathematische Formulierung in [94]. Diese komplexen physiologischen Mo-
delle werden im Weiteren nicht weiter verfolgt, da diese weniger fiir praktische Anwendun-
gen in der Bewegungssimulation als viel mehr bei speziellen theoretischen Untersuchungen
eine Rolle spielen.

Grundlage der meisten phanomenologischen Muskelmodelle bilden die Untersuchungen von
Hill im Jahre 1939 ([34]). Er untersuchte anhand eines Froschmuskels (M. sartorius) die
Energieverhéltnisse bei einer Kontraktion. Hill stellte dabei eine den Energieerhaltungs-
satz erfiillende Gleichgewichtsbedingung auf und ermittelte daraus einen Zusammenhang
zwischen Kontraktionsgeschwindigkeit v und Muskelspannung P. Gleichung beriick-
sichtigt zur Berechnung der resultierenden Muskelspannung ausschliellich die Kontrak-
tionsgeschwindigkeit.

(a4 P)(v+0b) =b(Fy+a) (2.20)

P: Muskelspannung

v: Kontraktionsgeschwindigkeit

Py: Spannung ber max. isometrische Kraft
a,b: Konstanten

Eine Abhéngigkeit der Muskelkraft von der Ausgangslénge der Muskelfaser ist darin je-
doch nicht abgebildet. Gordon et al. ([25]) publizierten 1966, basierend auf Experimenten
mit isolierten Muskelfasern, den Zusammenhang zwischen Faserldnge und resultierender
Spannung. Dieser Zusammenhang lésst sich anhand des mikroskopischen Aufbaus der kon-
traktilen Elemente und den bei einer Kontraktion stattfindenden Querbriickenzyklen er-
klaren. Die aktive Muskelspannung ist abhéngig von der Anzahl der Querbriicken, welche
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sich mit der Muskelfaser- bzw. Sarkomerlénge &ndert. Die meisten Querbriicken und so-
mit die maximale isometrische Muskelspannung entwickelt der Muskel in seiner optimalen
Léange. Verkiirzt, d.h. bei konzentrischer Kontraktion bzw. dehnt sich der Muskel, d.h. bei
exzentrischer Kontraktion, so wird die Anzahl der moéglichen Querbriicken reduziert und
somit die erreichbare isometrische Muskelspannung vermindert.

Die mechanischen Eigenschaften von aktiven und passiven Muskeln bilden die Grund-
lage fiir die Entwicklung von Muskelmodellen. Abbildung zeigt die Zusammenhénge
zwischen Muskellange und Muskelspannung sowie zwischen Kontraktionsgeschwindigkeit
und Muskelkraft. Wird ein Muskel gedehnt, so ist eine zusétzliche passive Spannungskom-
ponente zu beriicksichtigen. Die Gesamtspannung summiert sich aus aktiver und passiver
Muskelspannung, dargestellt in Abbildung 23], Mitte.

lo lo

Spannung
gesamt

Spannung
Spannung

Spannung

Spannung passiv

aktiv

Faserlange Muskeléange Geschwindigkeit

Abbildung 2.5: Muskeleigenschaften

Auf Grundlage dieser Bezichungen wurden zahlreiche Muskelmodelle entworfen. Ein klas-
sisches Hill-basiertes Modell mit drei Komponenten ist in Abbildung dargestellt. Das
Blockschaltbild besteht aus einem kontraktilen Element KE, einem parallel-elastischen Ele-
ment PE und einem seriell-elastischen Element SE. Das kontraktile Element représentiert
die aktive, kraftgenerierende Komponente einer Muskelfaser mit den kontraktilen mole-
kularen Strukturen und deren lingen- bzw. kontraktionsgeschwindigkeitsabhéngigen Ei-
genschaften. Das passive Materialverhalten des die Muskelfasern umgebenden Bindegewe-
bes wird mit einem parallel-elastischen Element abgebildet. Fung ([24]) bildet zusétzlich
eine sogenannte intrinsische Elastizitdt ab, welche auf die mechanischen Eigenschaften
der Myosin- und Aktinmolekiile sowie der Querbriicken zuriickzufiihren ist und durch ein
zusatzliches elastisches Element seriell zum kontraktilen Element im Modell repréasentiert
wird. Die Ubertragung der Muskelkraft auf den Muskelansatz bzw. Ursprung erfolgt iiber
das serielle Element SE. Anatomisch ist dieses SE-Element den Sehnen zuzuordnen.

Fiir das in Abbildung 28 prasentierte Modell ist die auf die Sehne iibertragene Kraft gleich
der Summe aus der vom kontraktilen Element erzeugten und der vom parallel-elastischen
Element verursachten passiven Kraft:

Fsp = Fxp + Fpg (2.21)

Die seriell bzw. parallel-elastischen Eigenschaften gehorchen viskoelastischen Gesetzméafig-
keiten, beschrieben in vorigem Abschnitt dieser Arbeit. Hatze ([32]) schlégt z. B. eine ex-
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Abbildung 2.6: Hill-Modell

ponentielle Formulierung mit experimentell zu bestimmenden Parametern fiir die Elemente
SE und PE vor.

Fiir die mathematische Formulierung der Kontraktionsdynamik existieren unterschiedli-
che Ansétze. Allgemein ldsst sich die Kontraktionsdynamik als Funktion in Abhéngigkeit
von der Aktivierung ¢, der Muskelldnge [ und der Kontraktionsgeschwindigkeit v darstellen.

Eine mathematische Abbildung der Muskelkraft wird oftmals durch einen multiplikativen
Zusammenhang entsprechend Gleichung reprasentiert, wobei jede Abhéngigkeit als
Faktor in die Muskelkraftberechnung miteingeht.

FKE = QflfUFmaJ: (223>

Riener fasst in seiner Arbeit ([67]) iiber die Entwicklung geregelter Neuroprothesen un-
terschiedliche Kraft-Langen- bzw. Kraft-Geschwindigkeits-Charakteristiken beziiglich der
normierten Muskellingen und Kontraktionsgeschwindigkeiten zusammen.

In experimentellen Messungen ist bei einer optimalen Muskelldnge [, bei einer Kon-
traktionsgeschwinigkeit von v = 0 und bei maximaler Innervation (¢ = 1) die maximale
isometrische Muskelkraft F},,, zu beobachten. Es ergeben sich fiir | = {,,; bzw. v = 0 die
Faktoren f; =1 und f, = 1. Damit erhélt man fiir diese Randbedingungen in Analogie zu
den experimentellen Messungen die maximale isometrische Kraft F,,,.

Sollen entsprechende Modelle in der Simulation praktische Anwendung finden, so sind fiir
die Berechnung der resultierenden Muskelkraft die initiale Kontraktionsgeschwindigkeit v,
die Muskelldnge [ sowie die Muskelaktivierung ¢ als bekannte Randbedingungen vorauszu-
setzen. Dies ist, vor allem bei komplexen Bewegungsabldufen nicht trivial.

Praxl ([62]) verwendet in seiner Arbeit eine auf der klassischen Hillgleichung basierende
Formulierung von Soest. Diese zeichnet sich dadurch aus, dass nur zwei Anfangsbedin-
gungen fiir die Bestimmung der Muskelkraft notwendig sind. Die Sehnenkraft wird dabei
aus der Langenédnderung berechnet, woraus nach Gleichung EZZT] die Kraft des kontraktilen
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Elements indirekt folgt. Der Berechnung der Kontraktionsgeschwindigkeit liegt folgender
Ansatz zu Grunde:

UKE o 1 Fmaxﬂsomq + aqb . b}

= 2.24
Ikgopt  UkEopt Fxrp+aq ( )

Gleichung basiert auf der klassischen Hill-Formulierung aus Gleichung 2200, jedoch
unter Beriicksichtigung der Kraft-Langen-Charakteristik und der Aktivierung g.

Neben den bereits beschriebenen Modellelementen KE, SE und PE soll zum Abschluss
dieses Abschnitts die Muskelaktivierung, d.h. der Zusammenhang zwischen nervaler An-
steuerung und Aktivitéit kurz betrachtet werden. Muskelaktivitat wird definiert durch die
Anzahl der an Troponin gebundenen C'a**-Tonen ([8Y]). Je mehr C'a®*"-Troponin Bindun-
gen existieren, desto mehr Querbriicken konnen gebildet werden.

Bei der Muskelaktivierung sind die zwei Mechanismen der Rekrutierung sowie der Fre-
quenzierung zu unterscheiden. Unter Rekrutierung ist die Aktivierung und Deaktivierung
von mehreren oder wenigeren motorischen Einheiten zu verstehen, unter Frequenzierung ist
hingegen die Anderung der Anzahl eingehender Impulse bzw. Aktionspotentiale zur Stei-
gerung der resultierenden Muskelkraft zu verstehen. Hatze formulierte in [32] die Aktivie-
rungsdynamik von Skelettmuskeln formelméBig unter Vernachlissigung der Rekrutierung,
welche bei hoher Kraftentwicklung im Vergleich zur Frequenzierung vernachléassigbar ist.

m(cu(t) —~ (2.25)
qO + [p(E)r]?
&N =T e (2.26)
_ £ -
p(€) = 66200 T (2.27)

Die Aktivitdt ¢ zeigt eine Abhédngigkeit von der Muskelfaserlange ¢ sowie von der in-
trazelluliren C'a®*"-Ionen Konzentration 7. Sie wird nach Gleichung EZZ7 ermittelt und
fungiert somit als direkter Eingangswert fiir die Berechnung der Kraft, wie zum Beispiel
in Gleichung oder Gleichung 224l s, ¢ und m sind Konstanten, welche sich aus den
Berechnungen nach Hatze ergeben.

Die mathematische Formulierung der Kontraktionsdynamik beinhaltet die maximale iso-
metrische Muskelkraft als Faktor F),... Eine genaue in-vivo Messung von F),,, einzelner
Muskeln ist schwierig und oftmals nicht moglich. Veeger ([83]) fiihrt einige Formeln zur
Berechnung maximaler Muskelkréfte auf, unter anderem folgenden Zusammenhang unter
Einbeziehung der Muskelquerschnittsflache PC'SA (Physiologic Cross-Sectional Area):

N
Frae = PCSA-0,33-107°—; (2.28)
m
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2.2.4 Stand der Forschung

Wurde bereits vor iiber 20 Jahren an ersten Finite-Elemente Modellen einzelner Korper-
segmente gearbeitet, so ist die Entwicklung von Ganzkérper-FE-Modellen erst seit einigen
Jahren im Blickfeld diverser industrieller und universitarer Forschungsinstitutionen. In die-
sem Kapitel sollen ausschieflich Mensch- bzw- Segmentmodelle Erwahnung finden, welche
fiir den Bereich der passiven Insassensicherheit von Bedeutung sind. Die im Folgenden
aufgefiihrten Referenzen stellen eine kleine Auswahl aus einer Fiille von wissenschaftlichen
Veroffentlichungen dar, ohne jeglichen Anspruch auf Vollsténdigkeit.

Seit Anfang der 90er Jahre des 20’ten Jahrhunderts wurden Modelle des menschlichen
Kopfes entwickelt. Die ersten Modelle bildeten einzelne anatomische Strukturen ab, um
bestimmte Fragestellungen zu untersuchen. DiMasi et al. ([20]) entwickelten 1991 z.B. ein
Finites Elemente Modell der oberen GroBhirnrinde zur Untersuchung von diffusen Axon-
verletzungen. Al-Bsharat et al. ([]]) bildeten Hirngewebe und Hirnhaut ab und erzeugten so
ein Modell zur Simulation des intrakraniellen Drucks und zugleich der relativen Verschie-
bung zwischen Gehirn und Schédelknochen. An der Universitdat in Straflburg entwickelt
eine Arbeitsgruppe um Willinger ([I8]) ein Kopfmodell mit einer detaillierten Abbildung
von Knochen, Gefdafien und Nervengewebe.

Aktuelle Forschungsprojekte, wie das EU-geforderte Whiplash-Projekt, befassen sich mit
dem Phénomen der HWS-Distorsion, besser bekannt unter der Bezeichnung Schleudertrau-
ma. Zur Untersuchung der Verletzungsmechanismen wurden in den letzten Jahren etliche
Nacken- bzw. Halsmodelle entwickelt, welche zum Teil auch anhand experimenteller in-
vitro und in-vivo Versuche validiert wurden. Kleinberger ([A1]) veroffentlichte 1993 hierzu
ein erstes dreidimensionales FE-Modell zur numerischen Abbildung der HWS-Kinematik.
Zahlreiche weitere Modelle wurden und werden bis heute in der Fachliteratur beschrieben.

Neben Kopf- und Nackenmodellen werden auch Modelle des menschlichen Thorax sowie
der oberen und unteren Extremitdten in der Literatur beschrieben. Ein erstes dreimdi-
mensionales Thoraxmodell mit Muskeln, Knochen, Bandern und Knorpel wurde 1989 von
Plank und Eppinger ([60]) beschrieben. Neun Jahre spéter veroffentlichten Wang und Yang
([87)) ein Thoraxmodell mit abgebildeten Organen (Herz, Lunge) und groflen Gefafien.

King H. Yang gibt in [93] einen detaillierteren Uberblick iiber numerische Mensch- bzw.
Segmentmodelle, gegliedert in die wichtigsten anatomischen Regionen. Einige der bereits
erwahnten Veroffentlichungen werden auch hierin aufgefiihrt.

Im Gegensatz zur Fiille der in der Literatur beschriebenen Segmentmodelle existieren zur
Zeit nur wenige Menschmodelle fiir den Einsatz in der Crash-Simulation.

Ein erstes FE-Menschmodell zur Abbildung der menschlichen Kinematik in Anlehnung
an durchgefiihrte Leichenversuche wurde 1994 von Huang et al. in [35] beschrieben.
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Ein sog. Facetten-Insassen-Modell entwickelten Happee et al. 1998 ([30]) in MADYMO zur
Abbildung der Insassenkinematik. Die Wirbelsédule ist darin aus starren Ellipsoiden und
kinematischen Gelenken aufgebaut, wohingegen die &duflere Oberfliche (Haut) aus Drei-
ecksfacetten besteht.

Das sitzende RADIOSS-Insassenmodell eines ménnlichen 50-Percentilen wurde 1998 von
Lizee et al. ([48]) in Kooperation mit LAB (Laboratoire d’Accidentologie et de Biome-
chanique of PSA Peugot, Citroen, RENAULT) veroffentlicht. Mit diesem relativ groben
Modell mit ca. 10.000 Elementen sollte ebenfalls die Kinematik des menschlichen Insassen
abgebildet werden.

Der Fahrzeughersteller Toyota entwickelte ein eigenes Menschmodell namens THUMS (To-
tal Human Model for Safety) in Zusammenarbeit mit der Wayne State University (Oshita
et al. ([59])). Dieses FE-Modell besteht, wie auch das HUMOS-Modell, aus ungeféhr 80.000
Finiten Elementen.

Haug ([33]) filhrte den Begriff des HARB (Human Articulated Rigid Body) Modells ein.
Mit dieser Begriffseinfithrung schlug er vor, die fiir den jeweiligen Fall interessanten Korper-
regionen deformierbar abzubilden und die anderen Segmente als gelenkig verbundene Starr-
korper zu definieren. Die Kinematik des Modells bleibt damit unveréndert bei einer wesent-
lich kiirzeren Rechenzeit. Kooperierend mit verschiedenen Institutionen und Universitéten
(University of West Bohemia, IPS International, Hong-Ik University) entwickelte die Fir-
ma ESI auf der Basis der Finite-Elemente-Methode numerische Insassenmodelle. Unter der
Bezeichnung H-Model ist ein Modell zusammen mit der aktuellen Version von PamCrash
erhéltlich.

Eine umfangreiche und ausfiihrlich dokumentierte Validierung bildet die Grundlage fiir
eine sinnvolle Anwendung eines Menschmodells. Die Gesamtkinematik der eben erwéhn-
ten Modelle wurde hauptséchlich anhand von Leichenversuchen validiert (z.B. [43], [16],
[T4]). Diese Versuche sind sog. "high-severity’-Versuche mit hohen einwirkenden Kréften
und Beschleunigungen. Eine Validierung der Menschmodelle auf Basis von ’low-severity’-
Versuchen mit Freiwilligen fehlt jedoch, da bisher keine geeigneten Freiwilligenversuche in
der Literatur zu finden waren. Fiir die Simulation von Pre-Crash-Szenarien oder Unféllen
mit sehr niedrigen Beschleunigungen ist jedoch ein fiir diese Situationen validiertes Modell
notwendig.
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2.3 HUMOS Modell

2.3.1 Motivation und Riickblick

Im Vordergrund des EU finanzierten Projekts HUMOS-I (Human Model for Safety) stand
die Erstellung einer Datenbank mit relevanten Informationen fiir die Erstellung eines nu-
merischen Insassenmodells. Basierend auf diesen Daten wurden Modelle in drei verschiede-
nen Simulationsapplikationen RADIOSS, MADYMO und PamCrash erstellt. Beginn des
vierjahrigen Projekts war im Dezember 1997. Zu Projektende sollte den am Projekt betei-
ligten Partnern ein einsatzfdhiges numerisches Insassenmodell zur Verfiigung stehen. Die
15 teilnehmenden Projektpartner setzten sich aus 13 industriellen Vertretern sowie aus
zwei Universitdten zusammen.

Die Hauptanforderungen an das zu erstellende Modell seien im Folgenden kurz aufgeli-
stet:

e Detaillierte Abbildung der fiir die Verletzungspradiktion wichtigsten Strukturen.

e Anwendung fiir unterschiedlichste Lastfille; nicht limitiert fiir den Einsatz auf be-
stimmte Unfallsituationen wie z.B. Seiten- oder Frontalaufprall.

e Moglichkeit einer beliebigen Positionierung des Modells, z.B. auch fiir die Simulation
von Fuflgéngerunfillen.

Das Hauptziel einer hohen ’Biofidelity’ sollte durch eine detaillierte Abbildung des gesam-
ten menschlichen Korpers erfolgen. Die einzelnen Aufgabengebiete wurden in sechs soge-
nannte Workpackages unterteilt. Im Folgenden werden die einzelnen Workpackages kurz
vorgestellt, um dem Leser eine Vorstellung iiber die Entstehung des Modells und die dafiir
notwendigen Arbeitsschritte zu geben:

o Workpackage 1 - Festlegung der Projektziele anhand einer umfangreichen Literatur-
studie.

o Workpackage 2 - Erfassung der Geometrie und Generierung eines Netzes aus Fi-
niten Elementen: Die Herausforderung bestand darin, einen im Fahrzeug sitzenden
Koérper abzubilden. Dazu wurde eine Leiche in sitzender Position eingefroren und
anschliefend in 5 mm dicke Scheiben geschnitten. Die Konturen der einzelnen Struk-
turen wurden digitalisiert. Mit Hilfe einer 3D Rekonstuktion wurden aus den 2D
Konturen dreidimensionale Strukturen erzeugt.

o Workpackage 3 - Charakterisierung von Biomaterialien: Grundlage der Quantifizie-
rung von Materialeigenschaften biologischer Gewebe war eine Sichtung der Literatur.
Verfiighbare Daten wurden zusammengefasst, fiir nicht in der Literatur aufgefiihrte
Gewebekennungen wurden experimentelle Versuche entworfen und durchgefiihrt. Zu
den untersuchten Geweben zahlten Knochen, Gehirn, Bander, Gelenke, Bandschei-
ben, Muskeln, Sehnen, Lungen und Haut.
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e Workpackage 4 -Versuche mit Leichen (PMHS Tests): Leichenversuche waren ur-
spriinglich im Rahmen des HUMOS-Projekts nicht vorgesehen. Aufgrund unvoll-
standiger Angaben in diversen Veroffentlichungen waren Leichenversuche jedoch not-
wendig, um konsistente Daten fiir die Validierung zu erhalten.

o Workpackage 5 - Segment-Modellierung und Segment-Validierung: Einzelne knécher-
ne Strukturen sowie ganze Korpersegmente wie Abdomen oder Thorax wurden an-
hand experimenteller Ergebnisse validiert. So wurden an der Universitéit Heidelberg
z.B. 3-Punkt Biegeversuche mit menschlichen Rippen durchgefiihrt. Diese Tests wur-
den unter Einbeziehung der bei den Versuchen ermittelten Materialparameter si-
muliert und die Ergebnisse mit Resultaten aus den Versuchen verglichen. Aufgrund
eines abweichenden Verhaltens wurden die Materialparameter wie das E-Modul so
verdndert, dass schliellich die Simulationergebnisse mit den Resultaten aus den Ver-
suchen iibereinstimmten. Basierend auf Schlitten- und Pendeltests, durchgefiihrt von
Bouquett, Kroell, Viano und Cavanaugh wurden komplette Modellsegmente auf Va-
liditat iiberpriift.

e Workpackage 6 - Modellierung und Validierung des gesamten Korpers bzw. Modells:
In einem moglichst realitdtsnahen Unfallszenario sollte das komplette Modell auf
dessen 'Biofidelity’ untersucht werden. Dazu wurden von INRETS Schlittenversuche
mit Leichen durchgefiihrt. Die Leichen wurden dazu in einem Sitz positioniert und
mit Becken- und Schultergurt gesichert. Beschleunigungen und die Kinematik der
Leichen wurden schliellich mit Simulationsergebnissen verglichen. Fiir die meisten
Vergleichsparameter zeigten sich sehr dhnliche zeitliche Verldufe und Amplituden.

Die Modellierung von Geweben sowie deren Validierung werden im folgenden Abschnitt de-
tailliert beschrieben. Diese Ergebnisse bilden die Grundlagen fiir die explizite Formulierung
der im Rahmen dieser Arbeit zu bearbeitenden Fragestellungen.

2.3.2 Modellierung

Modellierung beinhaltet sowohl die Abbildung der Geometrie als auch die Abbildung der
Materialeigenschaften der einzelnen zu modellierenden biologischen Gewebe. Folgende Fra-
gestellungen gilt es bei der Modellierung biologischer Systeme zu berticksichtigen:

1. Mit welchen Elementgeometrien sind unterschiedliche Gewebe abzubilden? Dabei
spielt die Materialeigenschaft des abzubildenden Gewebes eine wesentliche Rolle.
Kompressible dreidimensionale Gewebe werden typischerweise mit dreidimensionalen
Finiten Elementen abgebildet. Zur Modellierung diinner, nicht kompressibler Struk-
turen mit nicht zu vernachléssigender Biegesteifigkeit bieten sich die sogenannten
Shell-Elemente an. Membran-Elemente kommen hingegen bei Strukturen mit sehr
geringer Biegesteifigkeit zum Einsatz.
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2. Welche Materialmodelle sind fiir die Modellierung der mechanischen Gewebeeigen-
schaften anzuwenden? Hierbei werden lineare, nicht-lineare, elastische, elasto-plasti-
sche, dehnratenabhéngige und dehnratenunabhéngige Materialien unterschieden.

3. Wie sind die unterschiedlichen Gewebe miteinander verbunden und wie lasst sich dies

abbilden?

Im Rahmen dieser Arbeit wird fiir die Simulation das von ESI erstellte HUMOS-Modell
unter PamCrash verwendet und modifiziert. Die Modellierung der wichtigsten Gewebety-
pen ist in Tabelle X7l dargestellt. Fiir ausfiihrlichere Angaben zur Modellierung bestimmter
anatomischer Strukturen sei auf den Schlussbericht des HUMOS-I Projekts verwiesen ([2]).

Gewebe Elementtyp | Material- /Elementcharakteristik
Knochen(Kortikalis) SHELL elasto-plastisch, dehnratenabhéngig,
Versagen
Knochen(Spongiosa) SOLID inelastischer Schaum,
Versagen (engl.: crushable)
Muskel (aktive Komp.) | BAR modifiziertes Hill-Muskelmodell
Muskel ("Fleisch’) SOLID hyperelastisch
Bénder (Ligamente) BAR nicht-linear, elasto-plastisch bei Dehnung
Organe SOLID hyperelastisch

Tabelle 2.1: HUMOS Modellierung

Bei der Modellierung menschlicher Gelenke sind zwei unterschiedliche Ansétze zu unter-
scheiden. Physiologisch werden die Bewegungsfreiheitsgrade mit ihren maximalen Gelenk-
stellungen durch die am Gelenk beteiligten anatomischen Strukturen bestimmt. Dabei spie-
len Bénder, die Gelenkkapsel, Muskeln, Knorpel und die das Gelenk umgebenden Weich-
teile eine wesentliche Rolle, welche bei unphysiologischen Bewegungen auch pathologische
Verédnderungen zeigen. Die Sehnen und Bénder als dominierende Strukturen lassen sich nu-
merisch relativ einfach abbilden, so dass die Gelenkeigenschaften und die Gelenkfithrung
im Modell realitdtsnah durch anatomische Strukturen vorgegeben wird. In den meisten
Simulationsumgebungen lassen sich jedoch auch kinematische Gelenke (JOINT-Elemente)
mit festgelegten Freiheitsgraden definieren, wie z.B. Scharnier- oder Kugelgelenke. Gelenk-
widerstédnde sowie die Gelenkanschléage lassen sich iiber experimentell zu ermittelnde Funk-
tionen definieren. Im Modell werden z.B. die Eigenschaften des Kniegelenks durch Béander
festgelegt, wihrend fiir die Ellbogen- und Fingergelenke JOINT-Elemente definiert werden.

Die numerische Abbildung von Muskelgewebe im vorliegenden HUMOS-Modell kann wie
folgt unterschieden werden:

e Wichtige Muskelziige sind im Modell als eindimensionale Balkenelemente implemen-
tiert, welche bei Ansteuerung wéhrend einer Simulation Kraft zwischen Ursprung
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und Ansatz iibertragen. Diese Balkenelemente repréasentieren das Hill-Muskelmodell
mit den darin zu definierenden Eigenschaften.

e Die von Muskeln, Fettgewebe und Gefiafien gebildete dreidimensionale Geometrie der
Weichteile wird durch dreidimensionale Finite Elemente mit den jeweiligen mecha-
nischen Eigenschaften représentiert. Das mechanische Materialverhalten von Weich-
teilgeweben wird durch die Zusammensetzung des Gewebes bestimmt, wobei Mus-
kelgewebe volumenméfBig und mechanisch als dominierendes Gewebe anzusehen ist.

Weichteilgewebe werden, wie in Tabelle EZT] beschrieben, durch dreidimensionale SOLID-
Elemente dargestellt. In PamCrash stehen ca. 25 verschiedene Materialmodelle fiir SOLID-
Elemente zur Verfiigung, welche sich zur Abbildung unterschiedlichster Werkstoffe wie
Schaume, Verbundwerkstoffe oder gummiédhnliche Strukturen eignen. Fiir die Abbildung
der Extremitéatenweichteile wurde eine modifizierte Formulierung des hyperelastischen Hart-
Smith Materials (PAM-Material 18) verwendet ([31]). Dieses Materialmodell wurde, d&hnlich
wie die Mooney-Rivlin-Forumlierung, urspriinglich fiir gummi&hnliche Stoffe entwickelt.
Beide Materialmodelle unterscheiden sich in ihrer mathematischen Repréasentation der
Forménderungsarbeit.

Die in PamCrash implementierte Formédnderungsarbeit ([21]) lidsst sich in Abhéngigkeit
der Invarianten des rechten Cauchy-Green Deformationstensors I;, I, und I3 wie folgt
darstellen:

I
W=A / Al + Bin + D(ly = 3) + W (1) (2.29)

Die Parameter A, B, C' und D sind fiir das abzubildende Material zu bestimmen. Fiir
die Parametrisierung des Materialmodells werden im PamCrash Theory Manual experi-
memtelle Kalibrationsversuche beschrieben, aus deren Resultaten die einzelnen Parameter
ermittelt werden koénnen.

Aus den ermittelten Parametern lassen sich das initiale E-Modul E, das Kompressions-
modul K sowie das Schubmodul G fiir eine Dehnung von Null numerisch berechnen.

1
E=41+v)(A+ §B + D) (2.30)
4 1+v 1
K= §E<A+§B+D) (2.31)
G=2(A+ %B + D) (2.32)

Gleichungen 230, 2371 und gelten fiir Querkontraktionszahlen kleiner 0,5, d.h. fiir
Materialien welche keine absolute Inkompressibilitat aufweisen. Die Querkontraktionszahl
v wurde fiir die Weichteilmaterialien auf 0,49 und der vierte Parameter D auf Null ge-
setzt. Tabelle zeigt die Materialparameter der Weichteile des Arms bzw. Beins sowie
die daraus ermittelten initialen Materialkennwerte.
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A B C E [kN/mm? | K [kN/mm?] | G [kN/mm?]
Arm | 1,44-10° | 1,54-10 00,193 | 8.63-10° |1,44-102 |2,83-10°
Bein [ 9,16-107° | 3,20-107Y | 0,05063 | 5,49 -10~* 9,15-1072 1,83-107*

Tabelle 2.2: HUMOS Materialparameter (kN/mm? = GPa = 10°kPa)

Die aktiven und passiven Eigenschaften in longitudinaler Faserrichtung beruhen auf einem
modifizierten Hill-Modell. Wie bereits dargestellt, setzt sich die totale Muskelkraft aus der
aktiven kontraktilen Kraft Fop, aus einem seriell elastischen Anteil Fgr und aus einer
parallel viskoelastischen Komponente zusammen. Die Léngen-Kraft-, Aktivierungs-Kraft-
und Geschwindigkeits-Kraft-Charakteristiken sind Funktionen mit Werten zwischen 0 und
1. Diese ergeben iiber einen faktoriellen Zusammenhang die aktive Kraftkomponente Fgog.

Fyvus = Fep + Fre (2.33)
Fon(z,v,1) = Na(t)Fo(1) Fa(vn) (2.34)

Die folgenden mathematischen Formulierungen wurden dem PamCrash "Theroy Notes Ma-
nual’ ([21]) entnommen und basieren auf den Arbeiten von Audu und Davy ([10]), Winters
und Stark ([89], [88], [90]) und De Jager ([T9]).

Die Erregungsdynamik wird in der verwendeten Simulationssoftware nach Gleichung
implementiert. Diese beruht auf der Losung zweier gewohnlicher Differentialgleichungen,
welche die neuromuskulédre Erregung N,., deren Zeitkonstante T,,., die Muskelaktivitat N,
sowie die Zeitkonstante T, der Muskelaktivierung beinhalten. Abhéngig von dem Anteil
schneller und langsamer Muskelfasern werden fiir T}, Werte zwischen 0, 02s und 0, 05s und
fiir T, Werte zwischen 0,02s und 0, 06s angegeben. T,.¢ bezeichnet die Reflexzeit, das ist
die Zeit, welche des Zentralnervensystem benotigt um eine Reflexantwort auszultsen.

Ag fir ¢ < T
N,(t) = _ _ . 2.35
D=9 Ag+ (1 - Ag) [ 14 — Bt e+ el o | fiie > T, (239
(Ta—The)e ( T ) (Toa—The)e ( fne )

Die Gleichung reprasentiert die Kraft-Langen-Charakteristik eines Muskels. [ steht fiir
die aktuelle Lénge, L, beinhaltet die optimale Lénge des Muskels und der Parameter Cyy,
bestimmt den Kurvenverlauf bzw. die Konkavitéit der Kraft-Lingen-Abhéngigkeit.

2

T
Csh

L _4
_ opt
Fr(l) = Fraze ( ° > (2.36)
Die Abhéngigkeit der Muskelkraft von der Verkiirzungsgeschwindigkeit wird in PamCrash
entsprechend Gleichung definiert. Dabei wird zwischen konzentrischer und exzentri-
scher Kontraktion unterschieden. Die Parameter Cgpors und Ciepy bestimmen die Form der
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Kurven, C,,, definiert das Verhéltnis zwischen maximaler Kraft bei exzentrischer und
konzentrischer Kontraktion.

0 fir v, < -1
Fy(v,) = { St iy —1 <0, <0 (2.37)
ClenaOmotte  fiiy 5, >
Cleng+Un n
v
= 2.38
v Uma:v ( )

Die passive Komponente Fpg aus Gleichung wurde fiir Muskellangen gréfler der Ru-
heldnge Lo definiert. Fiir Muskellangen kleiner als Ly gilt Fpg = 0. Der Parameter Cpg
bestimmt wiederum die Form der Kraft-Langen-Charakteristik. x ist definiert als die Deh-
nung des Muskelelements © =1 — Lj.

Fpp = 6013%1 {eCremrtes — 1} (2.39)
Fiir die Modellierung eines Muskels stehen in der PamCrash Umgebung BAR-Elemente
mit den zuvor erlauterten Eigenschaften (PAM-Material 200) zur Verfiigung. Eine serielle
Aneinanderreihung dieser eindimensionalen Elemente macht eine Modellierung léngerer
Muskeln mit mehereren Ansitzen moglich. Zuséatzliche Sehnenelemente (PAM-Material
205) mit nichtlinearen Kennungen erlauben die Anbindung des Muskels an den knéchernen
Ansatz.

2.3.3 Validierung

Dieses Kapitel soll sowohl die Validierung des aktuellen Gesamtmodells darstellen als
auch die bisher durchgefiihrten experimentellen Untersuchungen der Materialeigenschaften
von Weichteilgeweben zusammenfassen. Anhand dieser Beschreibung wird die Ausgangs-
situation, d. h. der aktuelle Stand des Modells deutlich. Diese Ausfithrungen fiithren im
nichsten Kapitel auf die explizite Formulierung der Fragestellung.

Materialidentifikation

Da zu Beginn des Projekts keine fiir die Modellierung relevanten Daten iiber mechanische
Eigenschaften von Muskelgewebe verdffentlicht waren, fanden im Rahmen des HUMOS-I
Projekts experimentelle Messungen an Muskelproben von Schweinen an der Universitét
in Athen statt. Diese Untersuchungen zeigten eine Richtungsabhéngigkeit der Materialei-
genschaften von Muskelgewebe, d. h. in longitudinaler Faserrichtung und in transversaler
Richtung (senkrecht zur Faserrichtung) sind unterschiedliche mechanische Eigenschaften
zu beobachten. Man bezeichnet diese Richtungsabhéngigkeit als transversal isotrop.

Fiir die Labortests wurden longitudinale und transversale rechteckige Proben mit einer
Kantenldnge von 40mm und einer Hohe von 15mm aus dem das Femur umgebende Muskel-
fleisch mehrerer Schweine entnommen. Quasi-statische Kompressionsmessungen mit einer
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Priifmaschine vom Typ INSTRON lieferten Dehnungs-Spannungs-Abhéngigkeiten bei einer
maximalen Kompression der Proben bis zu 80 Prozent der Ausgangshéhe. Dynamische Mes-
sungen wurden mit Hilfe eines Fallkorpers mit der Masse m = 0,975kg bzw. m = 1,975kg
und verschiedenen Fallhohen realisiert. Ein im Impaktor installierter Beschleunigungsauf-
nehmer zeichnete die Beschleunigungen beim Auftreffen des Impaktors auf das Gewebe
auf. Durch zweifache Integration der Beschleunigungswerte wurde die Dehnung bzw. Kom-
pression ermittelt. Zusammen mit dem Beschleunigungssignal, der Masse des Impaktors
und der Querschnittsfliche der Proben konnten Dehnungs-Spannungs-Abhéngigkeiten bei
unterschiedlichen initialen Dehnraten bzw. Auftreffgeschwindigkeiten bestimmt werden.

Abbildung B, links zeigt einen Dehnungs-Spannungs-Zusammenhang fiir einen quasi-
statischen Kompressionsversuch in transversaler Richtung. Aus der Kurve geht ein nicht-
linearer Spannungsverlauf hervor. Abbildung EZ7 rechts zeigt drei Dehnungs-Spannungs-
Verldufe fiir die Dehnraten 120571, 130s~! und 163s~!. Héhere Dehnraten resultieren nach
Abbildung 27 in einer héheren maximalen Spannung bei niedrigerer maximaler Dehnung
bzw. Kompression.
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Abbildung 2.7: Dehnungs-Spannungs-Kurven fiir Muskelproben, senkrecht zur Faserrich-
tung, links: quasi-statisch, rechts: dynamisch

Anhand der Ergebnisse aus den quasi-statischen und dynamischen Laborversuchen ist es
moglich, nicht-lineare Materialgesetze zur Abbildung von passivem Muskelgewebe zu ent-
wickeln. So wurde im Rahmen des HUMOS-I Projekts versucht, folgende Materialmodelle
so zu parametrisieren, dass die experimentellen Ergebnisse moglichst genau in der Simula-
tion reproduziert werden konnten:

e Klassisches Neo-Hook Modell mit einer Konstanten
e Mooney-Rivlin Modell mit zwei Konstanten

e Odgen Modell mit sechs Konstanten
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e Modifiziertes Langevin Modell mit drei Konstanten

Die beste Korrelation mit den Versuchsergebnissen konnte in der Simulation mit den beiden
letzteren Modellen, dem Odgen und dem Langevien Modell erzielt werden. Fiir detaillier-
tere Erlduterungen sei an dieser Stelle auf den Abschlussbericht des HUMOS-I Projekts
([2]) verwiesen.

Segment- bzw. Modellvalidierung

Die Ergebnisse von Freiwilligen- und Leichenversuchen bildeten die Grundlage fiir die
Segment- bzw. Gesamtmodellvalidierung des HUMOS-I Modells.

Ewing et al. ([22], [23]) untersuchten mit einem Schlittenaufbau die Kinematik des Kopfes
und des Nackens bei unterschiedlicher Schlittenbeschleunigung und verschiedenen initialen
Kopfpositionen. Ein Teil der Ergebnisse wurde im HUMOS-1 Projekt verwendet, um die
Simulationsergebnisse des PamCrash Modells mit den Daten der Versuche von Ewing et
al. zu vergleichen. Die Maximalwerte der Kopfbeschleunigungen waren in der Simulation
hoher, die Positionsdnderungen des Kopfes lagen dagegen weit unterhalb der Korridore
aus den Versuchen von Ewing. Abbildung E§ entnommen aus [2], zeigen diese Zusam-
menhénge fiir die frontale Versuchanordnung. Bei den Messungen von Ewing wurde keine
Muskelaktivitat aufgezeichnet und daher auch in der Simulation nicht beriicksichtigt.

Die Validierung der Schulter- und Thoraxregion des Modells basierte auf Ergebnissen von
Kroell und Viano.

Kroell et al. veroffentlichten 1971 ([3]) und 1974 ([44]) Laborversuche mit Leichen. Ein
horizontaler Schlagbolzen mit einer effektiven Masse zwischen m = 1,4kg und m = 19, 8kg
trifft mit variablen Geschwindigkeiten zwischen v = 2,4m/s und v = 5,5m/s eine Lei-
che frontal in Hohe des vierten Intercostalbereichs. Simulationen dieser Tests mit dem
HUMOS-1 Modell zeigten eine Auslenkung des Sternums, welche grofitenteils innerhalb
der von Kroell angegebenen Korridore liegt. Allerdings wurden in den Simulationsergeb-
nissen, im Gegensatz zu den experimentellen Versuchen, keine Rippenbriiche pradiziert.

Viano et al. ([84]) fithrten &hnliche Versuche wie Kroell durch, jedoch mit lateraler Kraftein-
leitung mit Hilfe eines Pendels (m = 23,4kg, v = 4,6m/s). Die Kraft-Zeitabhéngigkeit des
Impaktors liegt im von Viano gefundenen Korridor. Jedoch wurde aufgrund des Kraft-
kurvenverlaufs in der Entlastungsphase des Impaktors eine zu flexible Modellierung der
Wirbelsédule angenommen.

Der Validierung der Abdomen- und Beckenregion lagen unter anderem Verdéffentlichun-
gen von Bouquet et al. ([I4]) und Cavanaugh et al. ([I6]) zugrunde. Alle Versuche zeigten
einen deutlichen Einfluss der Abdomenmodellierung auf die Ergebnisse der Simulationen.
Fiir eine vereinfachte Modellierung der Abdomenregion mit SOLID-Elementen lagen die Si-
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Abbildung 2.8: Korridore frontaler Versuche von Ewing (grau) und Simulationsergebnisse
(schwarz)

mulationsergebnisse innerhalb der von den vorgenannten Autoren ermittelten Bewegungs-
korridore. Die Modellvariante mit Airbag-dhnlicher abdominaler Organmodellierung, den
sogenannten Biobags, zeigte dagegen eine etwas schlechtere Korrelation mit den experi-
mentellen Korridoren.



Kapitel 3

Fragestellung

Die aktuelle Version des HUMOS-Modells wurde auf Grundlage von Leichenversuchen so-
wie einem Schlittenversuch mit Freiwilligen validiert. Eine Ansteuerung der bereits im
Modell integrierten Muskelelemente fand also im Rahmen der Modellvalidierung bisher
noch nicht statt.

Zahlreiche Studien belegen, dass Muskelaktivitit die Kinematik sowie die Verletzungsme-
chanik erheblich beeinflussen kann ([81])). Einige dieser Studien werden im Folgenden kurz
vorgestellt, erstens um die Notwendigkeit aufzuzeigen, Muskelaktivitat bei der Simulation
zu beriicksichtigen und zweitens, um einen Uberblick iiber bereits durchgefiihrte Studien
zu geben.

Fahrversuche auf einer Sinuswellen-Teststrecke wurden von Muggenthaler et al. ([56]) pu-
bliziert. Sie verglichen die Kinematik eines Beifahrers mit der Kinematik eines auf dem
Beifahrersitz positionierten Dummys. Unter Beriicksichtigung der Fahrzeugkinematik be-
schreiben diese Autoren eine dem menschlichen Insassen entgegengerichtete Kinematik des
Dummys. EMG Analysen zeigten dabei ein von der Fahrzeugbewegung abhéingiges Akti-
vierungsmuster der Nacken-, Abdomen- und Riickenmuskulatur.

Im Rahmen des von der europédischen Union geférderten Projekts ROLLOVER fanden
Fahrversuche in Prag statt mit dem Ziel, die 'Pre-Roll Phase’, d.h. die Zeit unmittelbar
vor dem Uberschlag mit aktiven Lenkmanovern des Fahrers experimentell zu simulieren
und zu analysieren. Sowohl fiir den Fahrer als auch fiir den Beifahrer werden in [56] repro-
duzierbare Aktivierungsmuster beschrieben. Das heif3t, fiir unterschiedliche Fahrzeugbewe-
gungen und Lenkmanover sind dhnliche muskuldre Reaktionen der Insassen zu beobachten.
Ebenso wurden innerhalb des ROLLOVER Projekts Schlittenversuche mit Dummys und
Freiwilligen durchgefiihrt, welche den Einfluss der Muskelaktivitat auf die Kinematik eines
Probanden darlegen und die Unterschiede zwischen Testpuppe und Mensch verdeutlichen

(I, |69)).

Ein weiterer Bereich biomechanischer Forschung befasst sich mit der Traumatomechanik
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der HWS-Distorsion. Da gesicherte Diagnosen aufgrund fehlender Substrate in der bild-
gebenden Diagnostik oftmals schwierig sind, wurde in den letzten Jahren ein erheblicher
Aufwand betrieben, dieses Verletzungsbild und dessen Entstehung genauer zu untersuchen.
Eine Auswahl an Veroffentlichungen ist in Tabelle Bl zu finden.

Veroffentlichung Fragestellung, Methode
Magnusson et al. 1999 ([50]) | Einfluss der Muskelaktivitét auf die Verletzungsmechanik
Vibert et al. 2001 ([85]) Einfliisse auf Haltungskontrolle sitzender Probanden

Kumar et al. 2003 (6 Muskelaktivitiat bei Frontalkollissionen

)
Siegmund et al. 2003 ([74]) | Muskelaktivitit bei wiederholten Beschleunigungen

Tabelle 3.1: Veroffentlichungen zur HWS-Distorsion

Die Autoren der in Tabelle Bl aufgelisteten Veroffentlichungen berichten iiber einen mogli-
chen Einfluss der Nackenmuskulatur auf die Verletzungsmechanik der HWS-Distorsion.

Ebenso existieren in der Literatur Publikationen, welche die Stabilitdt der Wirbelsédule
unter verschiedenen Bedingungen und unter Beriicksichtigung paraspinaler Muskelakti-
vitéat beleuchten ([I7], [26], E7), [27]). Die Autoren dieser Publikationen berichten {iber
eine zunehmende Versteifung der Wirbelsédule mit zunehmender Aktivierung der autoch-
tonen Riickenmuskulatur. Die beschriebene Versteifung hat eine abgeschwéchte Bewegung
in den Gelenken der Wirbelsdule bei plotzlicher Belastung zur Folge.

Die dargestellten Studien bzw. Referenzen zeigen:
1. Dummys sind nicht immer in der Lage, die Insassenkinematik realitétsnah abzubilden
2. Muskelaktivitit kann die Kinematik der Insassen erheblich beeinflussen
3. Muskelaktivitdt kann einen Einfluss auf die Verletzungsmechanik ausiiben

Bei der Entwicklung und Validierung von Menschmodellen fiir allgemeine Lastfélle un-
terschiedlicher Richtung darf daher die Muskelaktivitdt nicht unberiicksichtigt bleiben.
Insbesondere im Niedrigenergiebereich ist, wie die referenzierte Literatur zeigt, von einem
erheblichen muskuldren Einfluss auf die Insassenkinematik auszugehen. Die aufgefiihrten
Publikationen behandeln jedoch isolierte Fragestellungen und stellen keine ausreichende
Datenbasis zur Verfiigung, die Gesamtkinematik eines Menschmodells im Niedrigenergie-
bereich und unter Beriicksichtigung der Muskelaktivitat zu validieren.

Diese Arbeit beschiiftigt sich mit der Generierung und Anwendung experimenteller Da-
ten zur Validierung der Kinematik eines aktiven Menschmodells.
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Neben dem Einfluss der Muskelaktivitdt auf die Insassenkinematik sowie auf die Ver-
letzungsmechanik wird auch ein Einfluss auf die Materialeigenschaften von Weichteilen
beschrieben ([82]). Im Gegensatz zu den zahlreichen Publikationen, welche Kinematik,
Muskelaktivitdat und Verletzungsmechanik behandeln, existieren relativ wenige Verdoffent-
lichungen iiber die Charakterisierung der mechanischen Materialeigenschaften von Weich-
teilen in-vivo. Zug- und Druckversuche, wie sie vor allem in technischen Disziplinen an-
gewandt werden, eigen sich per se nicht, in-vivo Versuche direkt am Menschen bzw. Tier
durchzufiihren. Einige wenige Artikel, welche in-vivo Messungen beschreiben, werden im
Folgenden présentiert.

Bossboom et al. ([I3]) untersuchten die Materialeigenschaften des passiven M. tibialis ante-
rior von Ratten in transversaler Richtung senkrecht zur Muskelfaser. Der préparierte Rat-
tenmuskel wurde mittels zweier beweglicher Platten mit angeschlossenem Kraftsensor bei
konstanter Dehnrate von 0, 25mm/s deformiert bzw. komprimiert. Mit Hilfe eines zunéchst
einfachen zwei-dimensionalen FE-Modells des Muskelquerschnitts wurden die Parameter
des sogenannten Odgen-Materials in der Simulation angepasst. Die Autoren berichten iiber
eine gute Korrelation zwischen den experimentellen Messkurven und den Simulationsergeb-
nissen.

Shin et al. ([Z3]) verwendeten ein handliches Kraft-Weg-Messgerét zur Ermittlung der
transversalen mechanischen Eigenschaften von Weichteilgewebe des Unterarms von radial,
ulnar, ventral und dorsal. Unter Verwendung der experimentell ermittelten Spannungs-
Dehnungs-Bezichungen erhielten die Autoren mittels numerischer Simulation Elastizitéts-
module zwischen 39k Pa und 150k Pa.

Vannah et al. ([82]) beschreiben ebenfalls einen sogenannten statischen Indentor-Test, je-
doch am dorsalen menschlichen Unterschenkel. In ihrer Simulation kam ein hyperelastisches
Materialmodell, basierend auf einer Funktion der Formé&nderungsarbeit dritter Ordnung
zum Einsatz. Die Ergebnisse zeigten eine durchschnittliche Zunahme der Materialfestig-
keit des Muskelgewebes von 49 Prozent fiir einen angespannten Muskel. Ziel von Vannah
et al. und einigen weiteren Autoren wie Sanders et al. ([68]) oder Zheng et al. ([95]) ist
es, die mechanischen Eigenschaften des Weichteils der unteren Extremitéit zu analysieren,
um bei prothetischen Versorgungen das Material der Prothese entsprechend den physiolo-
gischen Gegebenheiten anzupassen.

Aufgrund der Ergebnisse von Vannah et al. ([82]) ist davon auszugehen, dass sich die
mechanischen Eigenschaften von Muskelgewebe mit dem Grad der Aktivierung bzw. In-
nervierung éndern. Die Integration dieser Abhéngigkeiten im Modell ist also sinnvoll, um
realitdtsnahe Deformationseigenschaften im Modell abzubilden.

Die vorgestellten Untersuchungen der Materialeigenschaften wurden unter speziellen Ge-
sichtspunkten durchgefiihrt. Die meisten der aufgelisteten Verdffentlichungen berichten
iiber Ergebnisse statischer bzw. quasi-statischer Messungen. Bei Verkehrsunfillen, fiir deren
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Simulation das vorliegende Modell vorrangig konzipiert wurde, ist jedoch von hochdyna-
mischen Belastungen auszugehen. Daher eignen sich die publizierten Daten nicht fiir die
Anpassung der Materialparameter im Modell. Auflerdem wurden nach aktuellem Kennt-
nisstand keine Studien verdffentlicht, welche die transversalen Materialeigenschaften von
Muskelgewebe in Abhéngigkeit vom Aktivierungsgrad untersuchen. Die transversale Rich-
tung bezeichnet die Richtung senkrecht zu den Muskelfasern.

Ziel dieser Arbeit ist es bestehende Materialmodelle in der Simulationsumgebung fiir rela-
xiertes und aktiviertes Muskelgewebe anzupassen. Dazu notwendige experimentelle Daten
werden im Rahmen dieser Arbeit erhoben.

Das Neue der im Rahmen der vorliegenden Arbeit behandelten Fragestellungen ist in der
Generierung und Anwendung von experimentellen Daten zur Optimierung und Validierung
aktiver Menschmodelle zu sehen.

Der Inhalt dieser Arbeit ist Teil des von der Européischen Union geférderten Projekts
HUMOS-2. Neben der Bereitstellung experimenteller Daten sollen sich auch konstruktive
Resultate und Folgerungen fiir das entwickelte Menschmodell ergeben. Aus den Ergebnissen
der Parameteridentifikation von Materialmodellen und der Kinematikvalidierung werden
folgende Fragestellungen am Ende der Arbeit explizit zu beantworten sein:

e [st es moglich relaxiertes und aktiviertes Muskelgewebe im Modell abzubilden?

e Lassen sich aus den parameteroptimierten Materialmodellen interpretierbare mecha-
nische Kenngréfien ableiten?

e Kann das aktuelle Menschmodell die aktive Freiwilligenkinematik realitétsnah abbil-
den und welche Probleme gilt es diesbeziiglich noch zu 16sen?



Kapitel 4

Material und Methoden

Wie im vorigen Kapitel bereits dargestellt, sind die Ziele dieser Arbeit wie folgt zu definie-
ren:

1. Materialmodelle fiir relaxiertes und aktiviertes Muskelgewebe anhand experimenteller
Daten zu entwickeln bzw. die Modellparameter zu optimieren,

2. eine Datenbasis fiir die Validierung von Menschmodellen anhand einer aktiven Frei-
willigenkinematik im Niedrigenergiebereich zur Verfiigung zu stellen sowie

3. die Anwendung der parametrisierten Materialmodelle und der experimentellen Vali-
dierungsdaten im Rahmen des vorgestellten Forschungsprojekts HUMOS-2.

Hierbei handelt es sich also um zwei grundsétzliche Zielsetzungen; die Entwicklung muskel-
aktivierungsabhéngiger Materialmodelle sowie die Validierung der Gesamtkinematik eines
Menschmodells anhand einer aktiven Freiwilligenkinematik. Fiir beide Fragestellungen sind
in der aktuellen Literatur keine anwendbaren Daten zu finden. Ein Teil dieser Arbeit ist
daher in dem Entwurf und der Durchfiihrung geeigneter experimenteller Tests zu sehen. Da
fiir beide Fragestellungen die Muskelaktivitét beriicksichtigt werden soll, sind in-vivo Tests
mit freiwilligen Testpersonen notwendig. Die gewonnenen Daten sollen schliellich in der
Simulationsumgebung und unter Verwendung des aktuellen HUMOS-Modells Anwendung
finden.

Die grundsétzliche Vorgehensweise sei anhand von Schaubildern dargestellt. Abbildung
ELTl zeigt die Vorgehensweise fiir die muskelaktivierungsabhéngige Materialoptimierung.
Im ersten Schritt soll dabei ein Versuchaufbau entworfen werden, welcher ein geeignetes
Messsignal zur Optimierung von Materialmodellen in der Simulation liefert. Ziel ist es im
zweiten Schritt, die Materialmodelle der Weichteile in der numerischen Simulation so an-
zupassen, dass die Messsignale aus den Versuchen im Simulationsmodell moglichst genau
reproduziert werden konnen. Als Optimierung wird hierbei der Vorgang der sukzessiven
Anpassung von Materialmodellparametern bezeichnet. Ergebnis der Optimierung sollen
validierte Materialmodelle fiir relaxiertes und aktiviertes Muskelgewebe sein, welche in der
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Simulation moglichst identische Kontakt- bzw. Deformationscharakteristiken wie in den

experimentellen Versuchen zeigen.

Versuch:
Materialeigenschaften

Simulation

l

Vergleich Versuch-
Simulation

Anpassung
Modellparameter

-

Versuch = Simulation

!

Validiertes Materialmodell

Abbildung 4.1: Vorgehensweise Materialmodelloptimierung

Abbildung zeigt die Vorgehensweise fiir die Generierung und Anwendung von Ver-
gleichsdaten fiir die Validierung der Gesamtkinematik eines aktiven Menschmodells.

Versuch:
Freiwilligenkinematik

Muskel-

antwort

Simulation

/Vergleich Kinematik>

\Versuch-Simulation

v

Modellvalidit&t

Abbildung 4.2: Vorgehensweise Kinematikvalidierung

Die Simulation von Freiwilligenversuchen unter Beriicksichtigung der Muskelaktivitét setzt
das Wissen iiber die Aktivierungsmuster wichtiger Muskeln voraus. Diese Muskelaktivie-
rungsmuster, d.h. die Zeitpunkte zu denen die betrachteten Muskelgruppen aktiviert wer-
den, dienen als Eingangsparameter fiir die Ansteuerung der korrespondierenden Muskel-
elemente im Simulationsmodell. Die Gesamtkinematik aus dem Versuch wird anhand be-
stimmter Messgroflen mit der Kinematik des Menschmodells in der Simulation verglichen.
Die zu entwerfende Versuchsanordnung soll demnach sowohl Muskelantwortzeiten als auch
Kenngréflen zur Quantifizierung der Gesamtkinematik lieferen. Im Gegensatz zur Mate-
rialoptimierung ist das Ergebnis dieses Teils der Arbeit kein validiertes Menschmodell. Ein
Vergleich zwischen der gemessenen Freiwilligenkinematik und der Modellkinematik erlaubt



4.1 Experimentelle Messmethoden 52

jedoch Aussagen iiber die Fahigkeit des Modells, diese niedrigenergetischen Lastfélle rea-
listisch abzubilden.

Im Folgenden werden die im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Versuchsanordnungen be-
schrieben, mit deren Hilfe eine Generierung experimenteller Vergleichsdaten fiir die Simu-
lation und Validierung des Modells moglich ist. Weiterhin werden die Simulationsmodelle
entsprechend den Versuchanordnungen vorgestellt sowie die Methoden zur Parameteropti-
mierung kurz erldutert.

Fiir die zu beschreibenden Versuchsanordnungen wurde die Vertretbarkeit der Risiken fiir
die teilnehmenden Versuchspersonen mit einem positiven Votum der Ethikkommission der
Ludwig-Maximilians-Universitdt Miinchen bestétigt.

4.1 Experimentelle Messmethoden

Vor der detaillierten Erlduterung der beiden Versuchsanordnungen sollen die zwei expe-
rimentellen Messverfahren zur Bewegungsanalyse und zur Erfassung der Muskelaktivitét
vorgestellt werden. Die in dieser Arbeit verwendeten Messsysteme und Sensoren werden
synchron iiber das Bewegungsanalysesystem getriggert. Eine zeitgleiche Aufnahme und
Speicherung aller Messsignale gewéhrleistet eine korrekte Analyse der Versuchsergebnisse
mit der Moglichkeit, sich auf andere Messkanéle zu beziehen.

4.1.1 Bewegungsanalyse

Unterschiedliche Systeme zur Erfassung der menschlichen Bewegung sind am Markt erhélt-
lich. Im Folgenden wird das fiir die Messungen im Rahmen dieser Arbeit verwendete passive
optische Bewegungsanalysesystem der Firma Motion Analysis beschrieben. Im Gegensatz
zu aktiven optischen Systemen, welche iiber am Korper angebrachte Leuchtdioden opti-
sche Signale aussenden, arbeiten passive Systeme mit am Versuchsobjekt fixierten reflek-
tierenden Markern. Ein Vorteil besteht darin, dass die Versuchsperson ohne Verkabelung
ungehindert Bewegungen ausfiihren kann.

Die Marker passiver Bewegungsanalysesysteme reflektieren ein vom System ausgesand-
tes Licht, welches mit Hochgeschwindigkeitskameras (engl.: High Speed Cameras) erfasst,
digitalisiert und zur Recheneinheit weitergeleitet wird. Aus den Helligkeitsunterschieden
der erfassten Bildsequenzen ist es moglich, die Position des Markers im Raum zu berech-
nen. Erfassen mindestens drei verschiedene Kameras ein reflektiertes Signal (Sehstrahl) ei-
nes Markers, so konnen die dreidimensionalen Markerkoordinaten mittels direkter linearer
Transformation (DLT) berechnet werden ([58]). Voraussetzung hierfiir ist eine unterschied-
liche Neigung bzw. Hohe der verschiedenen Kameras. Liegen alle registrierten Sehstrahlen
eines Markers in einer Ebene, so ist eine genaue Berechnung der Markerposition nicht
moglich.
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Die Genauigkeit des Systems héngt von der Grofle der verwendeten Marker ab. In der Film-
industrie kommen zum Beispiel Motion Analysis Systeme zum Einsatz, um Gesichtsziige
und Mimiken zu erfassen und auf Zeichentrickfiguren zu iibertragen. Dabei finden Marker
mit einem sehr kleinen Durchmesser von wenigen Millimetern Anwendung, was zu Messfeh-
lern lediglich im Zehntelmillimeterbereich fiihrt. Bei rehabilitativen oder sportwissenschaft-
lichen Bewegungsanalysen werden Marker mit einem Durchmesser im Zentimeterbereich
verwendet. Aufgrund der relativ grofen Marker und der Kameraabsténde von einigen Me-
tern nimmt die Genauigkeit des Systems ab.

Vor dem Beginn einer Aufnahme sind die Kameras des Motion Analysis Systems zu kalibrie-
ren. Zwei Kalibrationsschritte sind dabei auszufiithren. Im ersten Schritt wird ein Rahmen
mit vier Markern und definierten Abstdnden in die Mitte des Aufnahmegebietes gelegt, so
dass alle Kameras diese vier Marker erfassen. Aus den bekannten Markerentfernungen be-
rechnet das System erste kamerapositionsabhéngige Parameter und legt die Richtungen des
Koordinatensystems fest. Im zweiten Schritt wird der gleiche Rahmen im Aufnahmegebiet
dynamisch bewegt. Ein Optimierungsalgorithmus versucht anschlieend das System so zu
optimieren, dass in moglichst jeder Bildsequenz der Kalibrationsaufnahme die Positionen
aller Marker richtig berechnet werden.

Dem Anwender des Systems steht die Softwareoberfliche EVa zur Verfiigung. Uber diese
Schnittstelle definiert der Anwender fiir die jeweiligen Messungen Projekte, welche die An-
zahl der Marker, Markerverbindungen (engl.: Links) und weitere projektbezogene Einstel-
lungen beinhalten. Neben der Projektdefinition gestattet £'Va das interaktive Durchfiihren
der Systemkalibration, der eigentlichen Messungen sowie der Auswertung bereits gespei-
cherter Aufnahmen. Zu den Standardauswertungen zéhlen Markerpositionen, Markerge-
schwindigkeiten, Markerbeschleunigungen und dreidimensionale Winkel zwischen einzelnen
definierten Segmenten, welche nach entsprechender Vorbearbeitung und Filterung vom Sys-
tem automatisch berechnet werden.

Fiir die experimentellen Messungen im Rahmen dieser Arbeit wurden Marker mit einem
Durchmesser von 25mm verwendet. Die acht Hochgeschwindigkeitskameras mit einer Auf-
nahmefrequenz von 240 Bildern pro Sekunde (240Hz) wurden gleichméfiig um das Auf-
nahmefeld und in verschiedenen Hohen positioniert. Entsprechend den Empfehlungen im
EVa-Benutzerhandbuch wurde vor jeder Messreihe das System kalibriert. Wurde bei der
Kalibration ein im Handbuch empfohlener Wert fiir die Standardabweichung nicht erreicht,
so wurde die Kalibration wiederholt.

4.1.2 Elektromyographie

Das Verfahren der oberflachlichen Elektromyographie dient zur quantitativen Erfassung
der Aktivitiat oberflichlicher Muskeln. Im Gegensatz zur invasiven Elektomyographie mit
ins Muskelgewebe eingestochenen Nadelelektroden, werden elektrische Potentialdifferenzen
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bei der Oberflichen-Elektromyographie mit auf der Haut applizierten Elektroden abgelei-
tet. Diese ableitbaren Potentiale entstehen bei der neuromuskuldren Kopplung an den
motorischen Endplatten. Eine Depolarisation an der motorischen Endplatte bewirkt ein
weitergeleitets Aktionspotential entlang der Muskelfaser und in Folge kommt es zu einer
intrazelluliren Freisetzung von Calcium-Ionen. Die steigende Ca?T-Konzentration bewirkt
eine Zunahme des Querbriickenzyklus und schlielich eine Kontraktion des Muskels ([75]).

Die haufigste Messmethode ist die sogenannte differentielle Ableitung. Dabei werden {iber
einem Muskel zwei Elektroden in einem Abstand von 1 — 2cm in Faserrichtung appliziert,
welche gegeniiber dem Nullpotential einer Referenzelektrode die Potentialinderungen zwi-
schen den beiden Elektroden messen. Die Referenzelektrode ist dabei an einer Kérperstelle
ohne darunter liegendem Muskelgewebe anzubringen (Beckenkamm, Stirn, Sternum).

Nach der Digitalisierung der Messsignale erfolgt die Aufbereitung der EMG-Rohsignale.
Dazu werden die Rohsignale normalerweise gefiltert, gleichgerichtet und anschliefend ge-
glattet. Aus den aufbereiteten Daten lassen sich bestimmte Kenngrofien wie Aktivierungs-
zeitpunkte, Ermiidungsparameter oder dquivalente Kraftwerte ermitteln. Fiir ausfiihrliche-
re Beschreibungen beziiglich der Anwendung der Elektromyographie sei auf die entspre-
chende Literatur verwiesen ([29], [51]).

Fiir die durchgefiihrten Versuche stand ein telemetrisches EMG-Gerét der Firme Norazon
mit insgesamt acht Kanélen zur Messung von vier paarigen bzw. acht einzelnen Muskeln
zur Verfiigung. Die Speicherung, Visualisierung und Auswertung der EMG-Signale wurde
mit der Software MyoResearch XP der gleichen Firma durchgefiihrt. Die Aufnahmefre-
quenz der EMG-Signale betrug 5000H z. Abbildung zeigt das verwendete EMG-System
mit Empfinger und Antenne sowie dem Sender zusammen mit der Einheit fiir den Elek-
trodenanschluss. Im Hintergrund ist die Recheneinheit des Bewegungsanalysesystems zu
erkennen.

Die Qualitdat und Aussagefihigkeit der elektromyographischen Messdaten ist abhdngig von
der Versuchsplanung, der Probandenvorbereitung sowie der Aufbereitung der Rohsignale.
Bei dem scheinbar einfach anzuwendenden Messverfahren sind aufgrund der relativ niedri-
gen Signalamplituden einige Einflussfaktoren zu beriicksichtigen. DeLuca ([49]) beschreibt
die wichtigsten Einflussfaktoren, darunter auch relevante Punkte fiir diese Arbeit:

o Ubersprechen durch Aktionspotentiale benachbarter Muskeln (Crosstalk).

e Bewegungsartefakte, durch relative Elektrodenverschiebungen gegeniiber dem darun-
terliegendem Muskel.

e Einstreuung externer elektrischer Signale, insbesondere bei Verwendung weiterer elek-
trischer Aufnahmesysteme.

o EKG-Artefakte, vor allem bei herz- und gefafinahen Bauch- und Nackenmuskeln.
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Sender | ~ & Elektrodenanschluss

Abbildung 4.3: EMG-System

Niederfrequente Bewegungsartefakte sowie hochfrequente externe Einstreuungen lassen
sich mittels Bandpassfilterung eliminieren. Bewegungsartefakte bei normaler menschlicher
Kinematik enthalten nach Wittek et al. ([91]) Frequenzanteile bis zu 15H z, hoherfrequen-
tes Signalrauschen liegt tiber 500H z ([36]).

Diese Arbeit befasst sich mit dynamischen Anstof- bzw. Impaktvorgingen und der daraus
resultierenden Muskelaktivitit. Im Vordergrund der Untersuchungen stehen Aktivierungs-
zeitpunkte (engl.: Onset) von Muskeln, welche in Bezug auf den Anstofizeitpunkt zu inter-
pretieren sind.

Bei hochdynamischen Vorgéngen setzt sich die menschliche Bewegung aus héheren Fre-
quenzanteilen zusammen. Szabo et al. ([39]) untersuchten Unfélle mit Heckaufprall (engl.:
low speed rear impact) sowie die dabei ausgeloste Muskelaktivitat anhand gefilterter EMG-
Aufzeichnungen. Diese Autoren verwendeten zur Beseitigung von Bewegungsartefakten ein
30H z-Hochpassfilter.

Wittek et al. ([91]) analysierten den Einfluss der Grenzfrequenz eines Hochpassfilters auf
die Berechnung der Muskelonsets. Bei einer Erhéhung der Grenzfrequenz von 10H z auf
30H z wurde eine Verschiebung der ermittelten Onsets um bis zu 30ms festgestellt.

Da im Rahmen dieser Arbeit eine quantitative Auswertung von Aktivierungszeitpunkten
im Vordergrund stand, wurde wegen der in der Literatur beschriebenen Einfliisse auf eine
Filterung der Rohsignale verzichtet.

In der Literatur werden unterschiedlich komplexe Methoden zur Onsetbestimmung be-
schrieben. Magnussen et al. ([50]) verwenden einen komplexen mathematischen Algorith-
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mus auf Basis der Wavelet-Transformation, Granata et al. ([27]) bestimmen die Aktivie-
rungszeitpunkte mit Hilfe eines Schwellwertverfahrens und Leionen et al. ([47]) ermitteln
die Onsets durch visuelle Inspektion der Signale.

Zur Auswertung der Onsets wurde im Rahmen dieser Arbeit ein Schwellwertverfahren,
wie in [27] beschrieben, angewandt. Die EMG-Software MyoResearch XP verfiigt iiber ein
Auswertemodul, welches den Algorithmus zur Onsetbestimmung wie folgt implementiert:

e Berechnung der Standardabweichung ¢ innerhalb eines definierten Intervalls (z.B.
100ms), in der Regel bei relaxierter Muskulatur.

e Bestimmung des Schnittpunktes des EMG-Signals mit dem Schwellwert, definiert als
die zwei- oder dreifache Standardabweichung.

e Liegen innerhalb eines festgelegten Zeitbereichs (z.B. 50ms), der sog. minimalen Sub-
periode, alle EMG-Signale oberhalb des Schwellwertes, so wird der Zeitpunkt der
ersten Schwellwertiiberschreitung als Onset-Zeitpunkt definiert.

Der beschriebene Algorithmus ist in Abbildung EE4] dargestellt.
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Abbildung 4.4: Bestimmung des EMG-Onset

Fiir die im néchsten Kapitel vorgestellten Versuchsergebnisse wurden zwei verschiedene
Parametrisierungen verwendet.

1. Intervall fiir o-Berechnung: 100ms, Schwellwert: 30, Subperiode: 50ms

2. Intervall fiir o-Berechnung: 100ms, Schwellwert: 30, Subperiode: 10ms
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Aufgrund der fehlenden Filterung und Glédttung der EMG-Rohsignale zeigten die Messwer-
te eine relativ hohe Streuung und einen unstetigen zeitlichen Verlauf. Lieferte die Auswer-
tesoftware mit der ersten ’harten’ Parameterkonfiguration nach visueller Uberpriifung der
Ergebnisse unplausible Werte, so wurden die gleichen EMG-Daten mit der zweiten "weiche-
ren’ Parameterkonfiguration analysiert. Konnten bei dieser zweiten Auswertung ebenfalls
keine realistischen Onsets gefunden werden, so wurde die Messung fiir die Berechnung
durchschnittlicher Muskelantwortzeiten nicht verwendet.

4.2 Experimentelle Untersuchung der Deformations-
eigenschaften

4.2.1 Versuchsanordnung

Ein Versuchsaufbau zur dynamischen Untersuchung von Muskelgewebe bzw. Weichteilen
in-vivo und in Abhéngigkeit der Aktivierung wurde im Rahmen dieser Arbeit entwickelt.
Die Versuchsergebnisse sollen Daten zur inversen Parameteridentifikation, d.h. zur Op-
timierung der Materialmodellparameter mittels numerischer Simulation liefern. Bei dem
Entwurf des Versuchsaufbaus galt es folgende Anforderungen zu beriicksichtigen:

e Risikominimierung fiir die teilnehmenden Personen.
e Durchfiihrbarkeit von Messungen mit relaxierter und aktivierter Muskulatur.
e Durchfiithrbarkeit von Messungen mit unterschiedlichen initialen Dehnraten.

o Geeignete Instrumentierung und Parameterwahl beziiglich der numerischen Parame-
teroptimierung

e Realistische Modellierbarkeit der Versuchsanordnung.

Zur dynamischen und zerstorungsfreien Testung technischer und biologischer Materiali-
en werden oftmals Fallpriifstinde verwendet. Aus der Masse und der Beschleunigung des
Fallkérpers kann die beim Kontakt mit dem zu testenden Material wirkende Kraft nach
Newton (F' = ma) ermittelt werden. Eine Variation von Energie und Impuls ist durch eine
Anderung der Fallhche und der Masse des Fallkorpers moglich.

Entsprechend diesem Prinzip wurde ein Versuchsauftbau fiir in-vivo Messungen entwickelt.
Ein Fallkorper, der sog. Impaktor, fallt im freien Fall aus einer definierten Hohe und trifft
den angespannten bzw. relaxierten Muskel eines Freiwilligen. Der Fallkorper wird in ei-
nem vertikal ausgerichteten Plexiglas-Rohr gefiihrt, um eine Rotation des Impaktors beim
Auftreffen auf den Muskel zu verhindern. Anhand der Impaktorbschleunigung sollen Be-
schleunigungscharakteristiken fiir unterschiedliche Muskelaktivierungen bestimmt werden.
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Abbildung EH zeigt den Fallkérper mit Bemafiungen in mm. Die Kontaktflache des Impak-
tors besteht aus einer gefrésten Aluminium-Halbkugel mit einer mittigen Aussparung fiir
die Befestigung eines einachsigen Beschleunigungssensors. Ein Aluminium-Rohr mit einem
Durchmesser von 86mm und einer Wandstédrke von 5mm wird iiber eine angeschweifite
Lippe an die Aluminium-Halbkugel angeschraubt. An der Auflenfliche des Zylinders sind
insgesamt 8 Aluminium-Noppen angebracht, um einen flachigen Kontakt des Impaktors mit
dem Fiihrungsrohr und somit Reibungseinfliisse weitestgehend zu verhindern. Die Deck-
fliche besteht aus einer Aluminium-Scheibe mit einem in der Mitte angebrachten ferro-
magnetischem Eisenblech zur magnetischen Aufhidngung des Impaktors im Fiihrungsrohr.
Die Gesamtmasse des Impaktors betréigt 960g.

< 86 —>

Beschleunigungs-_ | F—— T
sensor

(

Abbildung 4.5: Impaktor (Mafie in mm)

Ein Plexiglas-Rohr mit einem Durchmesser von 100mm ist iiber Rohrschellen an einem
vertikal ausgerichteten Aluminiumprofil befestigt. Die Hohenverstellung des Rohrs erfolgt
durch Losen der drei Schraubverbindungen am Aluminium-Profil. Das vertikale Profil wur-
de auf einer Grundplatte aus Eisen iiber Schraubverbindungen fixiert, um eine moglichst
hohe Stabilitdt bzw. Schwingungsfreiheit des Systems zu erzielen.

Im Inneren der Plexiglas-Rohre befindet sich ein mittels Schrauben héhenverstellbarer
Elektromagnet, welcher zur nahezu verlustfreien Auslosung des Impaktors durch Betéati-
gen eines einfachen Schalters dient. Wahrend des freien Falls sollten die Abstandsnoppen
des Impaktors das Fiithrungsrohr nicht beriihren. Eine Auslenkung des Impaktors aus seiner
vertikalen Flugbahn beim Auftreffen auf den Muskelbauch wird durch das Fiihrungsrohr
vermieden.

Ein im Inneren des Impaktors befestigter einachsiger Beschleunigungssensor vom Typ
MWS / BS 4301 mit einem Messbereich von +200g erfasst die Beschleunigung des Im-
paktors mit einer Abtastrate von 5000Hz. Um die Aktivitdt des untersuchten Muskels
wéahrend des Versuchs zu iiberpriifen, wurden jeweils zwei Elektroden in Faserrichtung
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seitlich an entsprechender Stelle angebracht. Diese Elektrodenposition ist fiir diagnostische
und reproduzierbare Untersuchungen nicht geeignet, fiir eine visuelle Aktivitdtsanalyse ist
die Signalqualitdt jedoch ausreichend.

Mit dem dargestellten Fallpriifstand sollten drei verschiedene Muskeln der Extremitéten
getestet werden:

e Oberarm ventral (M. biceps brachii)
e Oberschenkel ventral (M. quadriceps femoris bzw. M. rectus femoris)
e Oberschenkel dorsal (M. biceps femoris)

Als Trefffliche wurde jeweils der Muskelbauch der entsprechenden Extremitdt gewéhlt. Fiir
den M. biceps brachii ist diese Position eindeutig durch Palpation des innervierten Mus-
kels festzulegen. Am Oberschenkel wurde die Mitte des Oberschenkels als Auftreffposition
definiert.

Der Winkel des Knie- bzw.- Ellenbogengelenks wurde so gewihlt, dass der Ausgangswinkel
im bestehenden Menschmodell mit den Gelenkwinkeln der experimentellen Versuche iiber-
einstimmt. Sowohl im Modell als auch im Versuch betriagt der Knie- bzw. Ellbogenwinkel
ungefihr 120°.

4.2.2 Testmatrix

Fiir jeden Muskel wurden Versuche bei drei unterschiedlichen Fallhohen durchgefithrt. Um
den Einfluss der Muskelaktivitat auf die Impaktorbeschleunigungen zu untersuchen, wur-
den die Versuche fiir relaxierte, fiir bei halber maximaler isometrischer Kraft aktivierte
Muskeln sowie fiir voll aktivierte Muskeln wiederholt. Im ersten Versuch wurde der Proband
aufgefordert, mit Hilfe einer gepolsterten Schlaufe, welche an einem an der Laborwand be-
festigten Stahlseil angebracht war, maximal zu ziehen. Bei einem konstanten Gelenkwinkel
konnte so die maximale isometrische Kraft erzeugt werden. Eine mechanische Federwaage
mit einem Messbereich von Okg bis 100kg diente zur Erfassung der maximalen isometri-
schen Kraft. Bei Versuchen mit halber maximaler Muskelkraft teilte der Versuchsleiter
dem Freiwilligen mit, wann der geforderte Kraftwert erreicht wurde. Tabelle BTl zeigt die
Testmatrix fiir den Beinstrecker M. rectus femoris. Analog dazu sind die Testmatrizen fiir
den Armbeuger als auch fiir den Beinbeuger zu definieren.

Beginnend mit der geringsten Fallhohe wurde die Energie schrittweise erhoht. Der Pro-
band entschied vor einer Erhohung der Fallhohe iiber die weitere Teilnahme am Versuch.
Insbesondere am Oberarm und bei relaxiertem M. biceps brachii wurden Versuche ab einer
Fallhohe von 40 cm als unangenehm empfunden, da der Impaktor hierbei die Weichteile
derart komprimiert, so dass dieser auf den Humerusknochen durchschlégt.
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Muskel Fallhohe | Muskelinnervation
M. rectus femoris | 20 relaxiert

M. rectus femoris | 20 %

M. rectus femoris | 20 Fros

M. rectus femoris | 40 relaxiert

M. rectus femoris | 40 %

M. rectus femoris | 40 Flooe

M. rectus femoris | 60 relaxiert

M. rectus femoris | 60 %

M. rectus femoris | 60 Floox

Tabelle 4.1: Testmatrix Impaktorversuch

Das Verletzungsrisiko bei den Fallversuchen wird im Folgenden anhand von Literaturan-
gaben kurz dargestellt. Nur wenige Veroffentlichungen sind zu finden, welche dynamische
Toleranzgrenzen fiir Knochen unter Angabe der absorbierten Energie bzw. Brucharbeit
angeben.

In Schreiber et al. ([71]) werden quasi-statische sowie dynamische 3-Punkt Biegeversu-
che an menschlichen Unterschenkeln von Leichen beschrieben. Im quasi-statischen Versuch
driickt ein Zylinder mit einem Durchmesser von 25mm und einer konstanten Rate von
2575 auf den Knochen. Der dynamische Test wird mit Hilfe eines gefiihrten Impaktors
mit einer Masse von 9, 48k¢g und einer Fallhohe von 2, 85m durchgefiihrt. Die Geschwindig-
keit unmittelbar vor dem Kontakt wird mit 5,57 angegeben. Die Energie zur Verursachung
einer Fraktur wurde mit folgender Formel berechnet:

hFraktur
E= Fds (4.1)
hKontakt
Integriert wird iiber den Weg vom Erstkontakt des Impaktors mit der Haut hxoniare bis
zum zuriickgelegten Weg h py.qxiur bei beobachteter Fraktur. Tabelle B2 fasst die Ergebnisse
zusaminen.

Messmethode | Kollektiv Mittlere Energie
(Fraktur) [Nm]

Quasi-statisch | 12 Unterschenkel mit Weichteilen 59,2

Dynamisch 12 Unterschenkel mit Weichteilen 68,6

Tabelle 4.2: Ergebnisse der Versuche von Schreiber et. al

Mather ([53]) fithrte 1968 3-Punkt Biegeversuche an Tibia Knochen durch. Er berechnete
die mittlere Energie, bei welcher 50% der getesteten Knochen eine Fraktur aufwiesen. Die
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Geschlecht | Mittlere Energie (Fraktur
bei 50% der Knochen) [Nm]
méannlich 78,6
weiblich 63,1

Tabelle 4.3: Ergebnisse der Versuche von Mather

Ergebnisse sind in Tabelle dargestellt.

Die in den Tabellen und aufgefiihrten Energiewerte liegen deutlich iiber den in die-
ser Versuchsreihe erreichten Energien des Impaktors. Dieser hétte bei einer Fallhthe von
1m eine Energie von 9Nm. Trotz der nur eingeschrinkten Vergleichbarkeit der Versuche
mit den vorgestellten Studien aus der Literatur erscheinen die Energiewerte der aktuellen
Arbeit so niedrig, dass keine knochernen Verletzungen zu erwarten sind.

4.2.3 Probandenkollektiv

Sieben ménnliche Institutsangehorige und Kollegen erkléarten sich bereit, an den Messungen
teilzunehmen. Alter, Korpergewicht, maximale Umfange des Oberarms bzw. Oberschenkels
sowie maximale isometrische Krifte bei Flexion im Ellenbogen bzw. Flexion und Extension
im Knie sind in Tabelle 4] zusammengefasst. Die Freiwilligen 1, 2, 4 und 7 verfiigen {iber
eine vergleichbar Konstitution, Proband 3 war iiber 10 Jahre Profisportler (Rudern, Bob)
und iibt, wie auch Proband 6, derzeit noch regelméfliges Krafttraining aus. Ein ehemaliger
Mitarbeiter des Instituts nahm mit 68 Jahren an den Versuchen teil. Die Ergebnisse sollen
zeigen, ob auch im fortgeschrittenen Alter dhnliche Signal- bzw. Materialcharakteristiken
zu beobachten sind.

Nr. | Alter | GroBe | Masse | Uarm | Upein | Fp | FR | FoOr
[em] | [kg] | [mm] | [mm] | [N] | [N] | [N]
38 173 75,5 350 578 220 | 210 | 280
33 178 84 330 560 220 | 150 | 330
33 186 98 385 620 385 | 350 | 640
31 182 80 325 545 160 | 200 | 210
68 174 81,8 295 512 220 | 190 | 320
29 177 84 409 570 400 | 280 | 800
27 183 72,5 329 510 330 | 250 | 490

|| O | W N~

Tabelle 4.4: Probandenkollektiv mit Korpergréfie, Kérpermasse, maximalen Umféangen des
Oberarms (U ) und Oberschenkels (U gy, ), maximale isomtrische Kréfte bei Ellenbogen-
flexion (Fpp), Knieflexion (Fpr) und Knieextension (Fgp)

Die Tabelle [A]lim Anhang dieser Arbeit zeigt die Anzahl der durchgefiithrten Messungen
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fiir jeden Probanden. Fiir Proband 1 und Proband 2 wurden die Messungen am Arm bzw.
am Arm und Bein wiederholt, um die Reproduzierbarkeit der Versuchsergebnisse zu zeigen.

4.2.4 Validierung der Versuchsanordnung

Bei der Simulation der Versuche ist die Geschwindigkeit des Impaktors beim Auftreffen auf
den Muskel entscheidend. Diese physikalische Grofle ist eine wesentliche Randbedingung
in der numerischen Simulation der Versuche. Um die Gréflenordnung eventueller Verlus-
te, wie zum Beispiel durch Reibung oder Auslésemechanismus zu untersuchen, wurde die
Geschwindigkeit des Impaktors beim Verlassen des Fallrohrs experimentell mit dem Bewe-
gungsanalysesystem gemessen. Drei Marker wurden dabei am Impaktor, am Fallrohr und
am Fufl der Impaktoranordnung angebracht.

Ein Vergleich zwischen den experimentell ermittelten und den theoretisch berechneten
Geschwindigkeiten soll evtl. Stoéreinfliisse aufzeigen. Die Ergebnisse dieser Validierungsver-
suche sind im Ergebnisteil dieser Arbeit zu finden.

4.3 Experimentelle Untersuchung der Kinematik

4.3.1 Versuchsanordnung

Die Versuchsanordung zur Erfassung und Analyse der aktiven Freiwilligenkinematik sollte
folgende Anforderungen erfiillen:

e Risikominimierung fiir die teilnehmenden Personen.

e Durchfiihrbarkeit von Messungen mit unterschiedlichen Energien und Impulsen.
e Durchfiithrbarkeit von Messungen mit voraktivierten und relaxierten Probanden.
e Quantifizierbarkeit der Reaktionszeiten wichtiger Muskelgruppen.

e Quantifizierbarkeit der Gesamtkinematik der Freiwilligen.

e Modellierbarkeit der Versuchsanordnung in der Simulationsumgebung.

Dazu wurde im Rahmen dieser Arbeit eine Pendelkonstruktion entwickelt. Ein Pendel mit
variabler Masse sollte dabei einen sitzenden Probanden aus unterschiedlichen Richtungen
treffen. Die Versuchsanordnung am Beispiel des lateralen Anstofles ist in Abbildung zu
sehen. Abbildung . zeigt eine Fotographie des Pendels.

Das Pendel besteht aus einem Aluminium-Rohr mit einem Durchmesser von 100mm und
einer Wandstérke von 5mm. An beiden Offnungen sind iiber Schraubverbindungen Deck-
platten mit einem Durchmesser von 300mm befestigt. Im Inneren des Aluminiumkérpers
befindet sich ein Eisengewicht zur Anpassung der Gesamtpendelmasse auf 5kg bzw. 10kg.
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Abbildung 4.6: Versuchsanordnung zur Untersuchung der Kinematik

Abbildung 4.7: Pendel

Vier seitlich angebrachte Osen dienen zur verdrehungsfreien Aufhéingung des Pendels an
Quertragern der Labordecke mit Stahlseilen. Um Verletzungen zu vermeiden, wurde an
der Kontaktdeckfliche des Pendels ein reversibler Schaum angebracht, welcher bei dem
Anstof8 einen Teil der Energie aufnimmt und Verletzungen durch den Kontakt mit der
kantigen Deckfliche des Pendels verhindert. Zum Einsatz kam ein in der Fahrzeugindustrie
verwendeter reversibler Schaum (Blue Confor Foam) mit bereits validierten Materialcha-
rakteristiken fiir die numerische Simulation. Tabelle EEH fasst die technischen Daten der
Pendelkonstruktion zusammen.

Der Proband sitzt wahrend der Versuchsdurchfithrung auf einer rutschfesten Unterlage.
Die Héande des Freiwilligen liegen auf den Oberschenkeln, Riicken und Beine haben weder
Kontakt zu einer Lehne noch zu einem Fuflboden. Drei Anstofipositionen am Oberkérper
des sitzenden Freiwilligen, dargestellt in Abbildung EE8, wurden definiert:



4.3 Experimentelle Untersuchung der Kinematik 64

Pendeldurchmesser | 150mm
Pendelldnge 300mm
Pendelmasse bkg / 10kg
Schaum Blue Confor Foam
Schaumdurchmesser | 90mm
Schaumdicke 25bmm

Tabelle 4.5: Technische Daten, Pendelversuch

e Lateral unterhalb des Schultergelenks, ungefdhr in der Mitte des Oberarmes

e Dorsal mittig, in Hohe des achten Brustwirbels (Regio vertebralis)

e Frontal am rechten M. pectoralis major in Hohe des achten Brustwirbels (Regio
mammaria)

Abbildung 4.8: Anstofiposition lateral, dorsal, frontal

Zur Aufzeichnung der Freiwilligenkinematik kam das Bewegungsanalysesystem Motion
Analysis (beschrieben in Kapitel EETT]) mit acht Hochgeschwindigkeitskameras zum Ein-
satz. Abbildung zeigt die Positionen der am Probanden angebrachten reflektierenden
Marker. Tabelle EL8 fasst die Markerpositionen zusammen. Die Anbringung der Marker er-
folgte mit Kleberingen nach einem vorgegebenen Schema. Die Vorbereitung des Probanden
wurde von nur einer Person durchgefiihrt, um eine einheitliche und vergleichbare Positio-
nierung der Marker zu gewéhrleisten.

Mit dem Verfahren der oberflichlichen Elektromyographie wurde die Aktivitdt ausgewéhl-
ter Muskeln erfasst. Aus diesen Signalen kénnen mit dem bereits behandelten Schwellwert-
verfahren die Aktivierungszeitpunkte berechnet werden. Bei der Auswahl der via EMG
abzuleitenden Muskelaktivitdten waren fiir den dargestellten Versuch folgende Aspekte zu
beriicksichtigen:
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M. sternocleidomastoideus

M. trapezius,
pars transversus

M. obliquus externus
abdominis

M. erector spinae

Abbildung 4.9: Markerset und Elektrodenkonfiguration

1 | Kopf oben (spannt mit Marker | 2 | Kopf rechts iiber Ohr
2 und 4 Frontalebene auf) (Regio temporalis)
3 | Kopf hinten (spannt mit Marker | 4 | Kopf links iiber Ohr
2 und 4 Transversalebene auf) (Regio temporalis)
5 | Acromion rechts 6 | HWST7 (Proc. spinosus)
7 | Acromion links 8 | BWS8 (Proc. spinosus)
9 | Oberarm links lateral 10 | Ellbogen rechts lateral
(als Seitenreferenz) (Epicondylus lateralis)
11 | Ellbogen links lateral 12 | 10ter Rippenbogen rechts
(Epicondylus lateralis)
13 | 10ter Rippenbogen links 14 | Handgelenk rechts dorsal
15 | LWS5 (Proc. spinosus) 16 | Handgelenk links dorsal
17 | Trochanter major rechts 18 | Trochanter major links
19 | Oberschenkel links lateral 20 | Kniegelenkspalt rechts lateral
(als Seitenreferenz)
21 | Kniegelenkspalt links lateral 22 | Malleolus lateralis rechts
23 | Malleolus lateralis rechts

Tabelle 4.6: Markerpositionen
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e Ein Pendelansto3 am Oberkoérper des Probanden verursacht Beugungen der Hals-,
Brust- und Lendenwirbelséule in Abhéngigkeit von der Stofirichtung. Fiir die EMG-
Erfassung sollten daher Muskeln ausgewihlt werden, welche auf die resultierende
Bewegung einen funktionellen Einfluss ausiiben.

e Um Artefakte zu vermeiden, sollten die Elektroden nicht in unmittelbarer Néhe des
Pendelkontakts angebracht werden.

e Ein Elektrodenwechsel zwischen einzelnen Versuchen sollte aus Griinden der Ver-
gleichbarkeit der Signale vermieden werden. D.h. auch fiir unterschiedliche Anstof3-
positionen ist es praktikabel, die gleiche Elektrodenkonfiguration zu verwenden.

Eine laterale Krafteinleitung wird eine Beugung der Wirbelsédule in der Frontalebene, eine
frontale bzw. dorsale Krafteinleitung wird eine Beugung in der Sagittalebene zur Folge
haben. Muskeln, welche diese Kinematik unterstiitzen oder hemmen, fasst Tabelle EL7] zu-
sammen. Diese Muskeln wurden fiir alle drei Anstofirichtungen via EMG erfasst.

Muskel Funktion Bezeichnung

M. sternocleido- Kopfrotation (einseitige Kontraktion), | MSL / MSR

mastoideus Kopfheben (beidseitige Kontraktion)

M. trapezius, Stabilisierung des Schultergiirtels MTL / MTR

pars transversa

M. obliquus Seitbeugung des Oberkorpers MOL / MOR

externus abdominis

M. erector spinae Streckung bzw. Aufrichtung MEL / MER
des Oberkorpers

Tabelle 4.7: EMG-erfasste Muskeln, Funktion und Bezeichnung

Die Positionen der Elektroden zur Ableitung der in Tabelle L7 aufgefithrten Muskeln zeigt
Ubersichtsschaubild 29, rechts.

Um die Reproduzierbarkeit der Versuche und die beim Anstof8 wirkende Beschleunigung zu
analysieren, wurde am Pendel ein dreiachsiger Beschleunigungsaufnehmer vom Typ MWS
BS 5401 (4/ — 100g) installiert. Die Beschleunigung des Pendels ist nach Newton direkt
proportional zur Kraft, welche beim Kontakt auf das Pendel wirkt. Die Beschleunigungs-
verlaufe dienen auflerdem zur Beurteilung der Reproduzierbarkeit der Messungen, d.h. bei
gleicher Pendelauslenkung und Pendelmasse sind &hnliche Beschleunigungsverlaufe auch
bei unterschiedlichen Probanden zu erwarten.

4.3.2 Testmatrix

Fiir jeden der teilnehmenden Probanden wurden jeweils Messungen fiir die drei unterschied-
lichen Anstofirichtungen sowie fiir unterschiedliche Energien bzw. Impulse durchgefiihrt.
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Die Energie bzw. der Impuls des Pendels wurde durch die Pendelmasse sowie durch die
vertikale Auslenkung, d.h. die Pendelgeschwindigkeit bestimmt. Durch das Einschrauben
von Gewichten im Inneren der Pendelkonstruktion konnte die Ausgangspendelmasse von
5kg auf 10kg erhoht werden. Eine beliebige vertikale Auslenkung des Pendels erfolgte mit
Hilfe eines diinnen und reibungsarmen Seils, welches iiber eine an der Laborwand befestigte
Umlenkrolle gezogen werden konnte. Tabelle zeigt die vorgesehenen Auslenkungen und
Massen sowie die aus den Formeln B2 und B4l resultierenden Geschwindigkeiten v,
Energien F und Impulse 7.

v =1/2gh (4.2)

1
E =mgh = §m1)2 (4.3)
i =muv (4.4)

Konfigu- | Vertikale Auslen- | Pendelmasse | Geschwindigkeit | Energie | Impuls
ration kung h [m] m [kg] v [m/s] E [Nm] | i [Ns]
1 0,17 5 1,83 8,34 9,13

2 0,17 10 1,83 16,68 18,26
3 0,35 5 2,62 17,17 13,10
4 0,35 10 2,62 34,34 26,20
5 0,7 5 3,71 34,34 18,53
6 0,7 10 3,71 68,67 37,06

Tabelle 4.8: Testmatrix Pendelversuch

Die Auslenkungen wurden so gewéhlt, dass sich die Energien jeweils verdoppeln. Fiir die
zweite (h = 0,17m / m = 10kg) und fiinfte Parameterkonfiguration (h = 0,7m / m = 5kg)
in Tabelle ist der Impuls nahezu identisch, jedoch ist die Energie in Konfiguration 5
doppelt so hoch wie in Konfiguration 2.

Wihrend der Messungen wurde die Hohe der Auslenkung sowie die Masse des Pendels
beginnend mit der niedrigsten Energie sukzessive erhoht. Der Freiwillige entschied nach
jeder Messung iiber die Durchfiihrung eines weiteren Versuchs mit hoherer Energie bzw.
hoherem Impuls.

Um den Einfluss der Muskelspannung auf die resultierende Kinematik zu untersuchen,
wurde jeder Versuch mit gleicher Anstolkonfiguration sowohl bei relaxierter als auch bei
willkiirlich aktivierter Muskulatur durchgefiithrt. Entsprechend der in der Fachliteratur
gebréduchlichen Begriffe wird die erste Anordnung als unerwartete Messung (engl.: unex-
pected) und die zweite Konfiguration als erwartete Messung (engl.: expected) bezeichnet.
Bei der unerwarteten Messung trug der Freiwillige eine Augenbinde, so dass der Anstof3
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fiir den Probanden ohne Vorankiindigung und mit relaxierten Muskeln erfolgte. Bei Mes-
sungen mit erwartetem Anstofl wurde dem Proband das Lésen des Pendels mitgeteilt, so
dass bereits vor dem Anstof eine willkiirliche muskulédre Aktivierung veranlasst wurde.

Um Verletzungen durch zu hohe Pendelenergien bzw. Impulse zu vermeiden, wurde vor der
eigentlichen Versuchsreihe eine Vorsimulation zur Abschétzung der beim Kontakt iibertra-
genen Krifte durchgefiithrt. Dabei wurden eine Anstofposition des Pendels in Hoéhe des
Schultergelenks definiert sowie eine Anstofigeschwindigkeit von 3,72. Der Energie absor-
bierende Schaum wurde dabei nicht modelliert, so dass dabei hohere Kréfte als im realen
Versuch zu erwarten waren.

Fiir eine Pendelmasse von 10kg ergab sich bei der Auswertung der Simulationsergebnisse
eine Kontaktkraft von circa 1,3kN. Bolte et al. ([T2]) untersuchten das Bruchverhalten
von Klavikula-Knochen und stellten erste Frakturen bei &hnlich hohen Kréften fest. Zur
Minimierung des Verletzungsrisikos wurden die Anstoflposition in den Versuchen unterhalb
des Schultergelenks sowie eine maximale Auslenkung von A = 0, 7m bei 10kg gewahlt.

4.3.3 Probandenkollektiv

Es stellten sich sechs ménnliche Institutsangehorige und Kollegen als Probanden zur Verfii-
gung. Die wichtigsten anthropometrischen Parameter wurden vor dem Beginn der Versuche
erfasst. Tabelle zeigt das Alter, die Gréfle und das Gewicht der sechs Versuchsteilneh-
mer. Proband 1 und 4 betreiben regelméfliges Krafttraining und verfiigen iiber eine iiber-
durchschnittlich kréftige Statur. Proband 6 ist im bereits fortgeschrittenen Alter von 68
Jahren der dlteste Freiwillige dieser Studie.

Nr. | Alter | Grofle | Masse
[cm] | [ky]
29 177 84

32 194 90

29 172 70

33 186 98

38 173 76

6 68 174 82

QY | W DN —

Tabelle 4.9: Probandenkollektiv Pendelversuch

Die Freiwilligen entschieden nach jedem Versuch iiber die Durchfithrung weiterer Tests
mit hoherer Energie bzw. hoherem Impuls. Daher variiert die Anzahl der durchgefiihrten
Tests fiir unterschiedliche Probanden. Dies ist im Ergebnisteil zu beriicksichtigen, wenn
fiir unterschiedliche Anstoflkonstellationen eine unterschiedliche Anzahl von Messkurven
dargestellt sind. Die Anzahl durchgefiihrter Tests ist im Anhang in Tabelle zu finden.
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4.3.4 Validierung der Versuchsanordnung

Um reproduzierbare Ergebnisse zu erzielen, wurden Vorversuche zur Validierung der Ver-
suchsanordnung durchgefiihrt. Dazu wurde das Pendel entsprechend den Angaben in der
Testmatrix um drei unterschiedliche Hohen vertikal ausgelenkt und freigegeben. Uber einen
am Pendel fixierten Marker wurde mit Hilfe des Bewegungsanalysesystems die maximale
Geschwindigkeit des Pendels erfasst. Jeweils drei Versuchswiederholungen zur Aufzeich-
nung der Geschwindigkeit wurden durchgefiihrt. Die experimentellen Resultate wurden
anschlieBend mit den theoretisch ermittelten Werten verglichen. Die Ergebnisse dieser Va-
lidierungsmessungen werden im Ergebnisteil dieser Arbeit prasentiert.

4.4 Simulation der Deformationseigenschaften

4.4.1 Simulationsmodell

Das Simulationsmodell bildet die Grundlage fiir die inverse Materialparameteridentifika-
tion. Eine Hauptanforderung an das Modell ist eine moglichst kurze Simulationsdauer.
Um dieser Anforderung Rechnung zu tragen, wurden der Arm bzw. das Bein vom Ge-
samtmodell extrahiert und anschliefend auf einer starren Auflagefléche positioniert. Der
Impaktor wurde in HyperMesh (Altair) vernetzt und im Simulationsmodell als Starrkoérper
definiert. Um die Simulation des freien Falls im Rohr zu umgehen, wurde der Impaktor im
Simulationsmodell direkt iiber der Auftrefffliche positioniert und mittels einer Anfangs-
geschwindigkeit freigegeben. Die Simulationsmodelle fiir Arm- und Beinversuche sind in

Abbildung ELT0 dargestellt.

Abbildung 4.10: Simulationsmodell Impaktor; Arm, Bein ventral und Bein dorsal

Die Gesamtmodelle aus Abbildung bestehen aus den Teilmodellen Arm- bzw. Bein-
modell, Impaktormodell sowie aus einem Modell fiir die starre Auflagefliche. Die Randbe-
dingungen wurden wie folgt definiert:
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e Der Impaktor ist in den rotatorischen und translatorischen Freiheitsgraden um die
x- bzw. y-Achse gesperrt (globale z-Achse ist die Fallrichtung des Impaktors). Diese
gesperrten Freiheitsgrade repréisentieren die Fiihrung des Impaktors im Fallrohr.

e Gravitation (Beschleunigungsfeld) wirkt auf das Impaktor- und auf das Arm- bzw.
Beinmodell.

e Dem Impaktormodell wird eine Anfangsgeschwindigkeit (berechnet aus der Fallhthe)
entsprechend der Versuchskonfiguration aufgeprigt.

e Kontaktdefinitionen bestehen zwischen Impaktormodell und Bein-/Armmodell sowie
zwischen Auflagenmodell und Bein-/Armmodell.

4.4.2 Parameteridentifikation

Fiir die inverse Identifikation bzw. Optimierung der Materialparameter wurde die Opti-
mierungssoftware PamOpt der Firma ESI verwendet. Diese Software implementiert das
Optimierungsverfahren der sogenannten Adaptiven Flichenantwort-Methode (engl.: adap-
tive response surface method, ARSM). Die Aufgabe einer Optimierung besteht darin, eine
bestimmte Zielvorgabe durch Variation bestimmter Einflussfaktoren zu erfiillen. Mit der
sog. Flachenantwortfunktion wird die Relation zwischen den Einflussfaktoren und der re-
sultierenden Systemantwort bezeichnet.

Das Standardverfahren der Response Surface Method (RSM) beruht auf der Idee, dass
bestimmte Eingangsvariablen die Antwort eines technischen Systems beeinflussen. Diese
Antwort wird als Flachenantwortfunktion bezeichnet und kann durch Polynome appro-
ximiert werden. Die Approximation dieser Polynomfunktion erfolgt mit Standardregres-
sionsmethoden, wie z. B. der Kleinsten-Quadrate-Methode (engl.: least square method). In
[9] wird das Standardflachenantwortverfahren anhand eines Beispiels aus dem Bereich der
Bauteilkonstruktion vorgestellt.

Die zu optimierende Zielfunktion bzw. die zu optimierenden Zielparameter einer RSM-
Optimierung werden als Objective Parameters bezeichnet. Die unteren und oberen Gren-
zen (Constraint Function) legen die Bereiche fest, in welchen die ’Objective Parameters’
wéahrend der Optimerung liegen sollen. Die zu varierenden Parameter heilen Design Para-
meters.

Bei dem adaptiven Flachenantwortverfahren wird der sog. Design Space, d. h. die Gesamt-
heit aller moglichen Eingangsparameter mit jeder Iteration reduziert, um sich so sukzessive
der optimalen Lésung anzunéhern. Ein adaptives Verfahren wurde von Wang et al. in [S6]
prasentiert.

Der in PamOpt implementierte Algorithmus reduziert nicht den bereits erwiahnten De-
sign Space, sondern passt nach Herstellerangaben die Flachenantwortfunktion iterativ an
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das jeweilige Problem an.

Im Rahmen dieser Arbeit soll mit Hilfe der Optimierung ein numerisches Materialmodell
so parametrisiert werden, dass die experimentellen Ergebnisse aus den Versuchen in der
Simulation moglichst genau reproduziert werden kénnen.

Das Verfahren der Flichenantwort-Methode bendtigt, beziiglich der bereits dargestellten
Fragestellung, folgende Vorgaben:

e Zielfunktion (objective function): Représentative Versuchsergebnisse

e Parametergrenzen (constraint function): Untere und obere Grenzen der Zielfunktion,
z.B. minimale und maximale Messwerte

e Zu variierende Parameter (design parameters): Parameter des numerischen Mate-
rialmodells

4.5 Simulation der Freiwilligenkinematik

4.5.1 Simulationsmodell

Abbildung BTl zeigt das Simulationsmodell fiir die numerische Abbildung des latera-
len Pendelversuchs. Das Gesamtmodell besteht aus den Teilmodellen HUMOS, Pendel
incl. Aufhédngung und Schaum sowie der Sitzfliche. Der Pendelkérper, welcher im Ver-
such aus einem Aluminiumrohr und Eisengewichten besteht, wurde in der Simulations-
umgebung als Starrkorper (engl.: Rigid Body) mit vorgegebenem Gewicht von 5kg bzw.
10kg definiert. Das Schaummodell wurde so vernetzt, dass die Knoten der Deckfliche des
Starrkopers auch gleichzeitig als Knoten fiir die unterste Schicht der dreidimensinalen
SOLID-Elemente des Schaums fungieren (engl.: Coinciding Nodes). Somit ist gewéhrleis-
tet, dass der Schaum wéhrend der Simulation fest mit dem Starrképer des Pendels ver-
bunden ist. Die Aufhdngung in der Simulation erfolgte mit vier BAR-Elementen und den
dazugehorigen Masterialeigenschaften von Stahl (E-Modul: 210 TSTJZ 5 ). Die Sitzfliche wurde
ebenfalls als Starrkorper definiert. Die Modellierung der einzelnen Teilmodelle ist in Ta-
belle zusammengefasst.

Bei der Modellvorbereitung wurden das Menschmodell knapp iiber der Sitzflaiche und das
Pendel in Hohe der AnstoBstelle positioniert. Folgende Randbedingungen wurden definiert:

e Sitzmodell ist in allen Freiheitsgraden gesperrt.

e Ein Beschleunigungsfeld wirkt auf das HUMOS- und Pendel-Modell, um die Schwer-
kraft in der Simulation abzubilden.

e Dem Pendel wird nach einer Simulationsdauer von 50ms eine der Versuchskonfigu-
ration entsprechende Geschwindigkeit aufgeprégt.
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Abbildung 4.11: Simulationsmodell lateraler Pendelanstof3

Teilmodell Vernetzung Material
Aufthéingung | 4 BAR-Elemente | Material Type 205: Nonlinear Tension-only Bar
E-Modul: 210-£Y

mm?
Pendelkorper | SHELL-Elemente | Rigid Body Type 3
Schaum SOLID-Elemente | Material Type 45: Foam Material

Exp. gemessene Schaumcharakteristik (ESI)
Sitzflache SHELL-Elemente | Rigid Body Type 3

Tabelle 4.10: Modellierung der Teilmodelle

e Zusatzliche Kontaktdefinitionen sind definiert fiir Kontakte zwischen Pendel- und
HUMOS- bzw. HUMOS- und Sitz-Modell.

Die Bewegung des Pendels wurde in der Simulation erst nach 50ms freigegeben. Inner-
halb dieser ersten 50ms erfahrt das HUMOS-Modell eine Beschleunigung in Richtung der
Schwerkraft, so dass schliefflich ein Kontakt zwischen dem Modell und der Sitzflache zu-
stande kommt. Dieser Kontakt war notwendig, um ein Wegrutschen des Modells infolge
des Pendelstofles zu verhindern. Die Anpassung des Simulationsmodells fiir unterschiedliche
AnstoBlintensitdaten erfolgte durch Austausch des Pendelgewichts und der Pendelgeschwin-
digkeit in der Eingabedatei.

In den Simulationsmodellen fiir den dorsalen und frontalen Anstofl wurde das HUMOS-
Modell sowie das Sitzmodell entsprechend der jeweiligen Versuchsanordnung um die globale
vertikale z- Achse gedreht.
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4.5.2 Modellvalidierung

Fiir die realitdtsnahe Simulation der Versuche ist eine geeignete Modellierung der Schaum-
charakteristik unabdingbar. Das Schaummodell wurde von einem Projektpartner fiir die
Simulation zur Verfiigung gestellt. Um die experimentellen Schaumeigenschaften mit der
Charakteristik des modellierten Schaummaterials zu vergleichen, wurden Versuche mit
dem Versuchsaufbau aus Kapitel durchgefiihrt. Dabei trifft der Fallkérper aus einer
festgelegten Hohe auf den Schaum. Der im Fallkorper befestigte Sensor registriert die Be-
schleunigung beim Auftreffen des Impaktors auf den Schaum. Dieser Validierungsversuch
wurde in der Simulation mit der experimentell ermittelten Schaumcharakteristik nachge-
stellt. Ein Vergleich zwischen den im Versuch erfassten Beschleunigungen mit den Werten
aus der Simulation zeigt die Giite des Schaummodells. Abbildung zeigt das Simula-
tionsmodell mit den Teilmodellen Impaktor und Schaum. Als Randebedingung wurde die
im Versuch gewéhlte Impaktorgeschwindigkeit dem Impaktormodell aufgeprigt. Samtli-
che Freiheitsgrade der untersten Knotenreihe des Schaummodells wurden gesperrt, um die
starre Auflage des Schaums im Versuch zu simulieren.

R MEEEC
i

Abbildung 4.12: Simulationsmodell Schaumvalidierung



Kapitel 5

Ergebnisse

Dieses Kapitel fasst die Ergebnisse der experimentellen Messungen sowie der numerischen
Simulationen zusammen. Bei der Darstellung der experimentellen Ergebnisse werden im
Hinblick auf die numerische Simulation die Parameter quantitativ dargestellt, die sich fiir
den Vergleich mit den Simulationsergebnissen eignen. Aufgrund der geringen Fallzahl und
der relativ hohen Streuung wurde keine statistische Konfidenzbetrachtung durchgefiihrt.

5.1 Experimentelle Untersuchung der Deformations-
eigenschaften

Anhand der Beschleunigungssignale werden im Folgenden charakteristische Eigenschaften
fiir relaxiertes und aktiviertes Muskelgewebe beschrieben. Muskelaktivierungsabhéngige
Parameter fiir die inverse Parameteridentifikation werden zahlenméfiig zusammengefasst.
Um bei Versuchen mit relaxierten Muskeln eine vorzeitige Aktivierung des untersuchten
Muskels durch den Probanden auszuschlieen, wurden die elektromyographischen Signale
bei der Versuchsdurchfithrung online beobachtet. Eine quantitative Auswertung der EMG-
Signale im Rahmen dieser Untersuchungen wurde nicht vorgenommen.

5.1.1 Validierung der Versuchsanordnung

Eine Gegeniiberstellung der gemessenen Fallgeschwindigkeit mit der aus der Fallzeit rechne-
risch ermittelten Geschwindigkeit zeigt Tabelle Bl Die experimentelle Fallhohe wurde aus
der Fallzeit berechnet. Die Fallzeit des Impaktors ist anhand des Beschleunigungsverlaufs
ersichtlich, da bei der Unterbrechung des Stromkreises des Elektromagneten ein Beschleu-
nigungssprung von lg auf Og zu beobachten ist. Verldsst der Impaktor das Fallrohr, so
zeichnet das Bewegungsanalysesystem die Position bzw. Geschwindigkeit des Fallkorpers
auf.

Die experimentelle Fallzeit h.,, sowie die theoretische Geschwindigkeit v.,, berechnen sich
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nach Gleichung B und Gleichung B2

1
Pewp = égﬁ (5.1)
Vtheor = \/ 2ghea:p (52)

Die gemessenen Geschwindigkeiten stimmen mit den theoretisch ermittelten Werten gut
iiberein. Eine maximale Abweichung der Geschwindigkeitswerte von maximal 0,17 ist zu
verzeichnen, wobei der theoretisch ermittelte Wert in Tabelle Bl jeweils hoher als die
gemessene Geschwindigkeit ist.

Test-Nr. | hegp [M] | Verp [M/S] | Vtheor [m/s]
1 0,463 2,965 3,014

2 0,465 2,929 3,02

3 0,467 2,924 3,027

Tabelle 5.1: Validierung Impaktorgeschwindigkeit

5.1.2 Armbeuger - M. biceps brachii

Die zeitlichen Verlaufe der Beschleunigungssignale in Abbildung Bl stellen die Ergebnisse
zweier Versuchswiederholungen fiir den Armbeuger M. biceps brachii des ersten Freiwilligen
dar. Diese Kurven wurden bei einer Fallhohe von 20cm und fiir unterschiedliche Aktivie-
rungszustinde aufgezeichnet. Die Beschleunigungen aus Versuchl und Versuch2 zeigen
fiir den jeweiligen Aktivierungszustand sehr dhnliche Verlaufe mit vergleichbaren Spitzen-
werten. Die grofite Differenz der Beschleunigungsmaxima aus Versuchl und Versuch?2 ist
fiir den relaxierten Muskel zu verzeichnen. Diese betragt 25,49 — 21,89 = 3, 6g¢, also ca.
14% vom Maximalwert aus Versuchl.

Versuch 1
Versuch 2

Versuch 1
Versuch 2
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Abbildung 5.1: Impaktorbeschleunigungen, Armbeuger, Proband 1, links: relaxiert, rechts:
aktiviert bei max. Kraft, schwarz: Versuch 1, grau: Versuch 2
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Abbildung zeigt die Beschleunigungsverldufe aus Messungen mit dem relaxierten Arm-
beuger M. biceps brachii, fiir verschiedene Testpersonen sowie bei einer Fallhohe von 20cm.
Fiir sémtliche Probanden ist nur ein Beschleunigungsmaximum zu beobachten. Peakbreite
und Beschleunigungsverlauf sind fiir alle Probanden sehr d&hnlich, wohingegen die Maximal-
werte der Beschleunigung zwischen 20g und 30¢g liegen und damit eine erhebliche Varianz
aufweisen (p,,,,, = 24,54¢ bei einer Standardabweichung von o,,, . = 3,96¢).
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Abbildung 5.2: Impaktorbeschleunigungen, Armbeuger verschiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: VergroSerter Ausschnitt (b = 20cm, relaxiert)

Der Beschleunigungsverlauf zwischen dem Auftreffen des Impaktors und der Beschleuni-
gungsspitze lasst sich vereinfacht beschreiben durch zwei nahezu lineare Teilstiicke mit
einem deutlichen Knick bei ca. 5¢g (siehe Pfeil in Abbildung B2 rechts). Die Steigung des
Beschleunigungssignals zwischen O0g und 5¢g ist wesentlich geringer als die Steigung des
darauf folgenden Signalverlaufs zwischen 5g und dem dazugehérigen Maximalwert.

In Abbildung sind die Signalverldufe fiir den maximal angespannten Oberarmmus-
kel unterschiedlicher Freiwilliger dargestellt. Mehrere Rebounds sind bei allen sieben Pro-
banden zu beobachten, wobei der erste Rebound ungefdhr 200ms dem ersten Beschleuni-
gungsmaximum folgt. Im Gegensatz zu relaxiertem Muskelgewebe wird der Impaktor bei
einem nahezu linearen Beschleunigungsanstieg mit gleichbleibender Steigung gebremst. Die
Streuung der maximalen Beschleunigungswerte ist bei Versuchen mit aktivierten Muskeln
geringer als bei Versuchen mit relaxierten Muskeln.

Aus der Reboundhohe lisst sich die Restenergie des Impaktors nach dem ersten Kontakt
mit dem Muskelgewebe bzw. zu Beginn der ersten Rebound-Phase berechnen. Daraus er-
gibt sich die Energie, welche beim ersten Auftreffen des Fallkorpers in Verformungsarbeit
transformiert wird. Diese absorbierte Energie wird im Folgenden als dissipative Energie
Eyiss bezeichnet. Sie berechnet sich aus der Rebound-Zeit ¢ bzw. der Reboundhohe A, .cpound
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Abbildung 5.3: Impaktorbeschleunigungen, Armbeuger verschiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: Vergrofierter Ausschnitt (h = 20cm, Fia)

wie folgt:
1t
Prevound = =9(5 2 5.3
bound 29(2) (5.3)
h — hre oun
B = 1 o (5.4

Tabelle [B] fasst im Anhang die Mittelwerte und Standardabweichungen der Beschleuni-
gungsmaxima sowie der dissipativen Energien fiir unterschiedliche Fallhohen und Aktivie-
rungszustinde zusammen. Fiir relaxierte Muskeln beobachtet man eine dissipative Energie
von nahezu 100%, Versuche mit voll aktiviertem Muskelgewebe zeigen, bezogen auf die
gesamte Impaktorenergie, dissipative Energien zwischen 70% und 80% und Versuche mit

bei halber maximaler isomertrischer Kraft aktivierten Muskeln zeigen dissipative Energien
zwischen 74% und 86%.

5.1.3 Beinstrecker - M. rectus femoris

Die Beschleunigungsverlaufe aus Messungen am Beinstrecker M. rectus femoris bei einer
Fallhohe von 20cm und bei relaxierten Muskeln sind in Abbildung B4 dargestellt. Zwei
unterschiedliche Verlaufsformen der ersten Beschleunigungsspitze sind deutlich zu erken-
nen. Zeigen die Kurvenverldufe der Freiwilligen 2, 4, 5 und 7 jeweils nur ein Maximum
wéhrend des ersten Kontakts, so sind fiir die Probanden 1, 3 und 6 innerhalb des ersten
Peaks jeweils zwei lokale Beschleunigungsspitzen zu beobachten. Die Peakbreiten dieser
Beschleunigungsverldufe sind grofler als die Peakbreiten in den Verlaufen mit nur einer
Beschleunigungsspitze.

Abbildung zeigt die Beschleunigungsverldufe fiir den relaxierten Beinstrecker bei ei-
ner Fallhohe von 40cm. Analog zu Abbildung B4l zeigen die Kurven der Probanden 1, 3
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Abbildung 5.4: Impaktorbeschleunigungen, Beinstrecker verschiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: VergroSerter Ausschnitt (b = 20cm, relaxiert)
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Abbildung 5.5: Impaktorbeschleunigungen, Beinstrecker verschiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: VergroSerter Ausschnitt (b = 40cm, relaxiert)

und 6 sowie der Verlauf von Proband 7 die bereits beschriebene Form mit zwei lokalen
Maxima. Fiir die Freiwilligen 2, 4 und 5 wird hingegen nur ein Maximum beobachtet.

In Abbildung sind die Beschleunigungen des Impaktors bei Kontakt mit dem ange-
spannten M. rectus femoris und einer Fallhohe von 20cm gegeniiber der Zeit aufgetragen.
Im Gegensatz zu den Messungen mit dem relaxierten Muskel zeigt der Impaktor nach dem
Auftreffen auf den angespannten Muskel einen konsistenten Verlauf mit zwei Rebounds.

Tabelle fasst im Anhang die Messergebnisse unter Angabe relevanter Mittelwerte und
Standardabweichungen zusammen. Es zeigen sich hohere mittlere Beschleunigungsmaxima
mit niedrigeren Standardabweichungen fiir aktivierte Muskeln. Die Beschleunigungsmaxi-
ma liegen fiir den relaxierten Muskel in Abbildung B4l zwischen 8¢g und 20g mit einem Mit-
telwert von pi,,,.. = 14,4¢ bei einer relativ hohen Standardabweichung von o, = 4,77g.
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Abbildung 5.6: Impaktorbeschleunigungen, Beinstrecker verschiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: Vergroferter Ausschnitt (h = 20cm, Fia)

Dagegen liegen die Beschleunigungsmaxima fiir den aktivierten Muskel zwischen 19¢g und
26g bei einer wesentlich geringeren Standardabweichung (u,,,, = 20,87¢, 04,,... = 2, 14g).
Die Mittelwerte der dissipativen Energien liegen fiir relaxierte Muskeln bei 100% und fiir
maximal aktivierte Muskeln bei ca. 80%.

5.1.4 Beinbeuger - M. biceps femoris

Die Abbildungen B und zeigen die Ergebnisse der Messungen am Beinbeuger M. bi-
ceps femoris bei einer Fallhohe von 20cm fiir relaxierte bzw. voraktivierte Muskeln.
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Abbildung 5.7: Impaktorbeschleunigungen, Beinbeuger verschiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: VergroBerter Ausschnitt (h = 20cm, relaxiert)

Die Messergebnisse fiir eine relaxierte Beinmuskulatur (Abb. B7) ergeben nahezu gleiche
Beschleunigsmaxima zwischen 8¢ und 11g (o4, = 0,96g) sowie vergleichbare Kurven-
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verldufe mit Ausnahme fiir Proband 7. Dieser Beschleunigungsverlauf zeigt unmittelbar
nach dem Erstkontakt ein lokales Beschleunigungsmaximum, welches wahrscheinlich auf
eine Verkantung des Impaktors im Fallrohr zuriickzufiihren ist.

Weiterhin zeigen die Kurven fiir relaxierte Muskeln eine charakteristische Form. Unmittel-
bar nach dem Kontakt ist ein mit der y-Achse nahezu paralleler Beschleunigungsanstieg zu
sehen, bevor dieser mit zunehmend konvexem Verlauf im Maximum endet. Der Beschleu-
nigungsabfall zeigt einen konkaven Verlauf mit einer relativ langen Abklingphase von bis
zu 100ms.

Eine wesentlich hohere Streuung der maximalen Beschleunigungswerte ist in Abbildung
fiir Versuche mit angespannter dorsaler Beinmuskulatur zu beobachten. Die Beschleu-
nigungsmaxima liegen zwischen 10g und 18¢ bei einer Standardabweichung von o, .. =
2,87¢g. Die Beschleunigungsverlaufe aus Messungen mit aktivierten Beinbeugern zeigen
nach einem nahezue linearen Beschleunigungsanstieg ebenfalls einen konkaven Abfall mit
einer Abklingdauer von 40ms bis 60ms.
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Abbildung 5.8: Impaktorbeschleunigungen, Beinbeuger verschiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: Vergroflerter Ausschnitt (b = 20cm, Fiuu.)

Die Mittelwerte und Standardabweichungen der maximalen Beschleunigungen sowie der
dissipativen Energien sind im Anhang in Tabelle aufgefithrt. Hohere Streuungen der
Beschleunigungsspitzen bei relaxierten Muskelgeweben &uflern sich in héheren Standardab-
weichungen. Anders als die Ergebnisse fiir den Armbeuger bzw. Beinstrecker unterscheiden
sich die Beschleunigungsmaxima auch fiir unterschiedliche Fallhéhen nur vergleichsweise
wenig. Allerdings findet man kontinuierlich zunehmende mittlere Akzelerationen mit stei-
gender Muskelaktivitit sowie groferen Fallhchen.
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5.2 Experimentelle Untersuchung der Kinematik

Die Kinematik der Probanden wird im Folgenden anhand der Bewegungstrajektorien aus-
gewihlter Marker quantifiziert und dargestellt. Aufgrund einer vor allem in Anstoffrichtung
zu beobachtenden Kinematik des Probanden werden in der Ergebnisbetrachtung ausschlief-
lich die Bewegungen der Marker in Anstofirichtung dargestellt, woraus Vergleichsparameter
fiir die anschliefende Simulation resultieren. Die dargestellten Bewegungsverlaufe wurden
mit einem 6H z-Tiefpassfilter gegléttet.

5.2.1 Validierung der Versuchsanordnung

Tabelle zeigt die Ergebnisse der Validierungsmessungen fiir jeweils drei Wiederholungs-
versuche sowie fiir drei unterschiedliche Auslenkungen.

Vertikale Aus- | v (theor.) | v (Versuch 1) | v (Versuch 2) | v (Versuch 3)
lenkung [m] | [m/s] (/] [m/s] [m/s]

0.17 1,83 1,85 1,78 1,9

0,35 2,62 2,56 2,43 2,48

0,70 3,71 3,42 3,32 3,4

Tabelle 5.2: Validierung Pendelgeschwindigkeit

Die theoretisch ermittelten Geschwindigkeitswerte sind 1,837, 2,627 und 3,717%. Ein
Vergleich mit den gemessenen Pendelgeschwindigkeiten zeigt vergleichbare Werte mit ei-
ner relativ geringen Abweichung vom Sollwert. Die grofite Abweichung vom theoretisch
ermittelten Wert von ca. 0,3 zeigt sich fiir die grofite vertikale Auslenkung von 0, 7m.

5.2.2 Laterale Anstoflposition
Bewegungsanalyse

Anhand der Ergebnisse aus Versuchen mit mittlerer Anstolenergie wird die vom latera-
len Pendelanstofl hervorgerufene prinzipielle Kinematik der Probanden beschrieben. Diese
Ausfiithrungen sind auf die Versuchsergebnisse mit niedrigerer bzw. héherer Anstoflenergie
zu iibertragen. Fiir alle Versuchskonfigurationen werden die Mittelwerte und Standradab-
weichungen der wichtigsten Parameter im Anhang tabellarisch zusammengefasst.

Abbildung zeigt links die Bewegung der Kopfmarker sowie rechts die Bewegung der
CT7-Marker in Anstofirichtung. Der vertikale Strich bei ¢ = 1s markiert den Zeitpunkt des
Pendelanstofles. Dieser wurde aus den Pendelbeschleunigungen ermittelt, indem der erste
Anstieg der Pendelbeschleunigung als Anstofizeitpunkt definiert wurde. Dargestellt sind
die Kurven fiir alle Probanden bei lateraler Anstofirichtung, einer Pendelauslenkung von
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35cm, einer Pendelmasse von 5kg und relaxierten Muskeln. Die Bewegungsverldufe der
Kopfmarker aller Probanden zeigen fiir relaxierte Muskeln umittelbar nach dem Pendelan-
stoB eine relativ kleine Bewegung in die positiv definierte und dem Anstofl entgegengesetzte
Richtung. Nach ca. 100ms zeigen die Kopfmarker eine wesentlich stérkere Auslenkung in
Richtung des Pendelanstofles bzw. in die negativ definierte Bewegungsrichtung mit einem
mittleren Maximum von 113mm bei einer Standaradabweichung von 21mm. Die dem An-
sto unmittelbar folgende Kopfauslenkung in die entgegengesetzte Anstoflrichtung zeigen
die C7-Marker nicht. Die zeitlichen Verldufe der C7-Marker zeigen deutlich geringere maxi-
male Auslenkungen (61mm) als die Kopfmarker sowie eine niedrigere Standardabweichung
(6mm).
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Abbildung 5.9: Kopf- und C7-Bewegung, lateraler Ansto3 (h = 35¢m, m = 5kg, relaxiert)

In Abbildung B0 sind die Bewegungsverlaufe der Kopfmarker (links) sowie der C7-Marker
(rechts) bei einer Pendelauslenkung von 35¢m, einer Masse von 5kg und fiir Versuche mit
voraktivierter Muskulatur dargestellt. Die Bewegungstrajektorien aus Versuchen mit vor-
aktivierter Muskulatur zeigen fiir unterschiedliche Testpersonen dhnliche zeitliche Verldufe,
jedoch mit teils erheblich variierenden Amplituden. Wéahrend fiir Versuche mit relaxierten
Muskeln die Kopfauslenkungen wesentlich hoher als die der C7-Marker sind, ergeben sich
aus den Messergebnissen bei voraktivierter Muskulatur annéhrend gleiche Bewegungsam-
plituden fiir die Kopf- und C7-Marker (51mm und 44mm mit den Standardabweichungen
von 27mm und 20mm).

Ein Vergleich der mittleren maximalen C7-Auslenkungen aus Versuchen mit relaxierter
und voraktivierter Muskulatur ergibt nur geringfiigig kleinere Amplituden fiir relaxierte
Testpersonen (61mm und 44mm). Im Gegensatz dazu waren fiir die Kopfmarker erheblich
hohere Bewegungsamplituden in den Versuchen mit relaxierter Muskulatur zu beobachten
(113mm und 51mm).

Die zeitlichen Verldufe der Schulter-Kopf Winkel sind in Abbildung BT fiir Versuche mit
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Abbildung 5.10: Kopf- und C7-Bewegung, lateraler Anstofl (h = 35¢m, m = 5kg, vorakti-
viert)

relaxierten und voraktivierten Muskeln bei einer Pendelauslenkung von 35¢m und einer
Pendelmasse von 5kg dargestellt. Dieser Winkel wird aus zwei Geraden im Raum gebildet,
welche durch die (x,y,z)-Positionen der Marker Kopf-rechts und Kopf-links sowie Schulter-
links und Schulter-rechts definiert werden. Die Software berechnet aus diesen vier Markern
einen dreidimensionalen Winkel. Bei einem lateralen Anstof3 dndert sich der Kopf-Schulter
Winkel hauptséichlich in der Frontalebene, so dass die Anteile aus der Transversal- bzw.
Sagittalebene vernachléssigt werden konnen. Daher wird dieser Winkel im Folgenden als
zweidimensional betrachtet. Zeigen die Winkel fiir Pendelanstoe bei relaxierter Musku-
latur einen dhnlichen Verlauf mit einem Maximalwert zwischen 5 und 12 Grad, so ist fiir
Versuche mit voraktivierten Muskeln kein einheitlicher Winkelverlauf zu erkennen.
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Abbildung 5.11: Schulter-Kopf Winkel, lateraler Anstof3, links: relaxiert, rechts: voraktiviert
(h = 35c¢m, m = 5kg)

Abbildung zeigt die gemessenen maximalen Pendelbeschleunigungen aus Versuchen



5.2 Experimentelle Untersuchung der Kinematik 84

mit relaxierten (links) und mit voraktivierten Testpersonen (rechts). Es ergeben sich fiir
Messungen bei gleicher Konfiguration vergleichbare Beschleunigungsspitzen. Die Streu-
ung dieser Beschleunigungsmaxima liegt durchschnittlich bei 20%. Fiir Versuche mit glei-
cher Auslenkung und hoherer Masse werden niedrigere maximale Beschleunigungswerte
beobachtet. Im Vergleich zu Messungen mit relaxierter Muskulatur zeigen Messungen mit
voraktivierter Muskulatur jedoch héhere Beschleunigungsspitzen.
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Abbildung 5.12: Max. Pendelbeschleunigungen, lateraler Anstof, links: relaxiert, rechts:
voraktiviert

Abbildung stellt die Bewegungsamplituden der C7-Marker fiir unterschiedliche An-
stoflenergien bzw. Anstoflimpulse gegeniiber. Der Einfluss des Pendelimpulses und der
Pendelenergie auf die maximale Auslenkung der C7-Marker und somit auf die Oberkor-
perbewegung lasst sich aus Abbildung ableiten. Zu diesem Zweck seien in Tabelle
die Versuchskonfigurationen, geordnet nach zunehmender Bewegungsamplitude, auf-
gefithrt. Demnach resultieren Pendelstofle mit zunehmendem Impuls in deutlich grofieren
CT7-Bewegungen, sowohl bei relaxierter als auch bei voraktivierter Muskulatur. Die Konfi-
gurationen 3 (17cm, 10kg) und 4 (70cm, 5kg) aus Tabelle zeigen deutlich unterschied-
liche Energien bei nahezu iibereinstimmenden Impulsen. In Abbildung sind fiir die
eben genannten Konfigurationen 3 und 4 vergleichbare C7-Bewegungsamplituden zu fin-
den, obwohl das Pendel in Konfiguration 4 die doppelte Energie wie in Konfiguration 3
zum Zeitpunkt des Aufpralls aufweist.

Mittelwerte und Standardabweichungen ausgewiahlter Messergebnisse zeigen Tabellen [B4]
und im Anhang. Angegeben sind dort:

e Maximale Auslenkung der Kopf- bzw. C7-Marker (ft,05)
e Bewegungsbeginn der Kopf- bzw. C7-Marker bzgl. des AnstoBzeitpunktes (1)

e Maximum der Kopf- bzw. C7-Auslenkung bzgl. des Anstofizeitpunktes (tt¢maz)
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Abbildung 5.13: C7-Bewegungsamplituden, lateraler Anstof}, verschiedene Anstoflenergi-
en/impulse, links: relaxiert, rechts: voraktiviert

Nummer Versuchs- | h [em] | m [kg] | £ [Nm] | I [Ns]
konfiguration

1 17 5 8,34 9,13
2 35 5 1717 | 13.10
3 17 10 16,68 18,26
1 7 5 3131 | 18,53
d 35 10 34,34 26,20
6 7 10 68,67 37,06

Tabelle 5.3: Versuchskonfigurationen geordnet nach zunehmender Probandenkinematik

e Maximaler Schulter-Kopf Winkel (aq)
e Maximale Beschleunigung in Anstofrichtung (apender)

Diese Werte bilden die Basis fiir den Vergleich von experimentellen Ergebnissen und den
Resultaten aus der numerischen Simulation.

Elektromyographie

Muskelantwortzeiten wurden in dieser Arbeit ausschliefllich fiir Versuche mit relaxierter
Muskulatur berechnet, da diese in der Simulation fiir die Ansteuerung der Muskelelemente
notwendig sind. In der Simulation der voraktivierten Versuche wird angenommen, dass die
via EMG erfassten Muskeln bereits vor dem Anstof3 aktiv waren.

Das Diagramm aus Abbildung B4 zeigt die Muskelantwortzeiten, gemittelt fiir unter-
schiedliche Probanden, beziiglich der Anstofizeitpunkte bei verschiedenen Anstoflenergien
bzw. Impulsen. Die Anstofzeitpunkte wurden aus dem Verlauf der Pendelbeschleunigung
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Abbildung 5.14: Mittlere Muskelantwortzeiten, lateraler Anstof3

ermittelt und anschliefend vom errechneten Aktivierungszeitpunkt subtrahiert. Die Dia-
gramme zeigen etwas kiirzere Antwortzeiten fiir Versuche mit hoherer Anstolenergie. Fiir
die niedrigste Anstoflenergie konnten Muskelantwortzeiten zwischen 54ms und 91ms er-
mittelt werden, in den Versuchen mit der héchsten Anstoflernergie wurden Muskelaktivie-
rungszeiten zwischen 35ms und 61ms beobachtet. Eine eindeutige Aktivierungsreihenfolge
der elektromyographisch erfassten Muskeln geht aus Abbildung BT4l nicht hervor. Aller-
dings zeigen sich etwas ldngere Antwortzeiten fiir die autochtone Riickenmuskulatur (MER
und MEL), insbesondere bei niedrigen Anstoflenergien.

Tabelle B.8l im Anhang fasst die mittleren Antwortzeiten und deren Standardabweichungen
fiir die erfassten Muskeln zusammen. Gemittelt wurden dabei die Werte fiir verschiedene
Probanden bei gleichen Testkonfigurationen. Konnten mit dem beschriebenen Verfahren
zur Onset-Bestimmung (siehe Abbildung B4 keine Muskelaktivierungszeitpunkte berech-
net werden, so wurden diese bei der Mittelwertberechnung nicht beriicksichtigt. Samtliche
Standardabweichungen der Muskelantwortzeiten liegen unter 30% vom Mittelwert.

5.2.3 Frontale Anstof3position

Bewegungsanalyse

Fiir Versuche mit frontaler AnstoBkonfiguration in Hohe des rechten M. pectoralis wer-
den die Postionsénderungen der C7- und Kopfmarker sowie die dreidimensionalen Winkel,
definiert durch die TH8-, C7- und Kopfmarker dargestellt. Mit einer dominierenden Win-
keléinderung in der Sagittalebene représentiert dieser Winkel die Flexion bzw. Extension
des Kopfes bzgl. der Wirbelsaule.

Abbildungen und zeigen die Bewegungsverliufe der Kopf- bzw. C7-Marker fiir
eine vertikale Pendelauslenkung von 35¢m, eine Pendelmasse von 5kg sowie fiir relaxierte
bzw. voraktivierte Muskulatur. Fiir unerwartete PendelanstoBe mit relaxierter Muskulatur
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sind neben unterschiedlichen maximalen Markerauslenkungen auch verschiedene Kurven-
verldufe zu erkennen. Die Bewegungsverldufe des Kopf- und des C7-Markers von Proband
5 erreichen ungefihr 200ms nach dem Anstofl ihr Maximum wéhrend die Maxima bei den
anderen Testpersonen wesentlich spéter zu beobachten sind. Eine auffallend starke Bewe-
gung ist bei dem éltesten teilnehmenden Proband 6 sowohl fiir die unerwarteten als auch
fiir die erwarteten Messungen zu sehen. Analog zu den Resultaten mit lateraler Anstof3-
konstellation zeigt der Kopfmarker in Versuchen mit relaxierten Muskeln zunéchst eine
Auslenkung in die dem Anstofl entgegengesetzte Richtung.
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Abbildung 5.15: Kopf- und C7-Bewegung, frontaler Anstof3 (b = 35c¢m, m = 5kg, relaxiert)
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Abbildung 5.16: Kopf- und C7-Bewegung, frontaler Anstofl (h = 35¢m, m = 5kg, vorakti-
viert)

Die Markerauslenkungen in Versuchen mit relaxierter Muskulatur zeigen eine erhebliche
Streuung mit Standardabweichungen um bis zu 50%. In den Versuchsergebnissen fiir Pro-
band 6 bei voraktivierter Muskulatur sind nahezu doppelt so hohe Markerauslenkungen zu
verzeichnen als fiir die anderen fiinf Versuchsteilnehmer. Dies bedingt eine ebenfalls hohe
Standardabweichung mit teilweise iiber 50% vom Mittelwert.
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Abbildung B.T7 zeigt den Verlauf des von den Markern TH8, C7 und Kopf gebildeten
dreidimensionalen Winkels. Fiir Messungen bei relaxierten Muskeln sind zwei aufeinander-
folgende Maxima mit unterschiedlichem Vorzeichen zu erkennen. Die Winkelverlaufe bei
Messungen mit voraktivierten Muskeln zeigen dagegen keinen einheitlichen Verlauf.

Anhand der Diagramme in Abbildung sei nochmals die Variabilitdt der maximalen C7
Bewegungen fiir alle Probanden dargestellt. Die Versuche mit relaxierten Muskeln zeigen
eine weitaus hohere Streuung als die Ergebnisse aus Messungen mit voraktivierten Muskeln.

—P1 —P2 —P1 —FP2
—P4 P5 —P4 P5
251 P6 251 P&
20 20

TH8-C7-Kopf Winkel [°]
o (6] 8
3
TH8-C7-Kopf Winkel [°]
o (6] 8
”}

, dl ﬁ Ml A ST
51 ‘/y 7 \ A “M“"‘m' 'M
-10 b -10 WC\/\"\\
-15 T T T T -15 T
1,2 1,6 2,0 2,4 1,2 2,0 2,4
Zeit [s] Zeit [s]

Abbildung 5.17: TH8-C7-Kopf-Winkel, frontaler Anstof, links: relaxiert, rechts: vorakti-
viert (h = 35cm, m = 5kg)
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Abbildung 5.18: C7-Bewegung, frontaler Anstof, links: relaxiert, rechts: voraktiviert

Die Tabellen B und fassen im Anhang die gemittelten Versuchsergebnisse zusammen.
Die Parameterauswahl wurde bereits fiir die laterale Anstoiposition dargestellt (siehe Ka-

pitel B2Z7).
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Aus den mittleren maximalen C7- bzw. Kopfbewegungen lésst sich, analog zu den Ergeb-
nissen fiir den lateralen Anstofl (Tabelle B3] die gleiche Reihenfolge fiir die Versuchskon-
figurationen mit zunehmender Probandenkinematik angeben.

Die Standardabweichungen der Pendelbeschleunigungen zeigen eine relativ niedrige Streu-
ung. Bei gleichen Pendelkonfigurationen zeigen Versuche mit voraktivierter Muskulatur
wiederum hohere Beschleunigungsspitzen.

Elektromyographie

Die mittleren Muskelantwortzeiten beziiglich des Zeitpunktes des ersten Pendelkontakts
sind in Abbildung dargestellt.
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Abbildung 5.19: Mittelwerte der Muskel-Onsets, frontaler Anstof3, verschiedene Anstof3-
energien /impulse

Aus einer Gegeniiberstellung der Aktivierungszeiten fiir verschiedene Anstoflgeschwindig-
keiten und Pendelmassen lassen sich folgende Ergebnisse ableiten:

e Fiir hohere Anstofenergien sind kiirzere Muskelantworten zu verzeichnen. In Versu-
chen mit der niedrigsten Anstoflenergie wurden Muskelantworten, mit Ausnahme der
autochtonen Riickenmuskulatur, nach 33ms und 55ms registriert. In Versuchen mit
der hochsten Energie wurden Muskelaktivitdten nach 31ms bis 38ms beobachtet.

e Die autochtone Riickenmuskulatur (MEL und MER) zeigte die lingsten Antwortzei-
ten zwischen 73ms und 87ms.

Tabelle stellt im Anhang die Mittelwerte der Muskelaktivierungszeitpunkte fiir frontale
Pendelanstofle tabellarisch dar.
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5.2.4 Dorsale Anstof3position
Bewegungsanalyse

Die Versuchsergebnisse fiir dorsale Pendelanstole seien im Folgenden dargestellt. Abbil-
dung zeigt die Auslenkungen der C7- und Kopfmarker in Anstofirichtung (posterior-
anterior) bei einer vertikalen Pendelauslenkung von 35¢m, einer Pendelmasse von 5kg sowie
bei relaxierten Muskeln.
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Abbildung 5.20: Kopf- und C7-Bewegung, dorsaler Anstofl (h = 35¢m, m = 5kg, relaxiert)

Wiederum ist zunéchst eine Verlagerung des Kopfmarkers in die dem Anstof entgegenge-
setzte Richtung zu beobachten. Nach ca. 150ms erfahrt der Kopfmarker eine Auslenkung
in Anstofirichtung. Die Bewegungen der Kopfmarker in Anstofirichtung zeigen fiir unter-
schiedliche Probanden unterschiedliche zeitliche Verlaufe. So ist in den Bewegungskurven
der Kopfmarker von Proband P1 und P6 nach ca. 300 — 400ms ein lokales Maximum zu
sehen, wihrend die Kurven fiir die anderen vier Freiwilligen eine kontinuierlich in Anstof3-
richtung zunehmende Auslenkung der Kopfmarker zeigen. Die maximalen Auslenkungen
der Kopfmarker liegen zwischen 160mm und 270mm mit einem Mittelwert von 181mm und
einer Standardabweichung von 59mm. Eine geringere mittlere Auslenkung ist fiir die C7-
Marker zu beobachten mit einem Mittelwert von 137mm und einer Standardabweichung
von 32mm.

In Abbildung BZTlsind die Bewegungen der C7- und Kopfmarker in Anstofirichtung fiir Ver-
suche bei voraktivierter Muskulatur dargestellt. Ein Vergleich mit den Bewegungstrajek-
torien aus Abbildung ergibt wesentlich niedrigere Markerauslenkungen fiir erwartete
Pendelanstofle. Die maximalen Auslenkungen fiir erwartete Messungen mit voraktivier-
ter Muskulatur weisen ebenfalls eine hohe Streuung auf. Diese liegen fiir die Kopfmarker
zwischen 50mm und 120mm (fipos = 82mm, 0p,s = 26mm) und fir die C7-Marker zwi-
schen 30mm und 100mm (pipes = Tlmm, 0,0 = 17mm). Ein eindeutiger Zusammenhang
zwischen Statur bzw. Korpergewicht und niedrigen bzw. grofien Bewegungsamplituden ist
nicht zu sehen.
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Abbildung 5.21: Kopf- und C7-Bewegung, dorsaler Anstofl (h = 35¢m, m = 5kg, vorakti-
viert)

Abbildung zeigt die Winkelverldufe der L5-C7-Kopf-Winkel fiir relaxierte und vorak-
tivierte Versuche bei einer Pendelauslenkung von 35¢m, einer Pendelmasse von 5kg und
dorsaler Anstofirichtung. Die Winkelverldufe der Probanden 1, 2 und 5 zeigen einen nahe-
zu identischen Verlauf fiir relaxierte und voraktivierte Muskulatur mit wesentlich hoheren
Winkelamplituden bei Tests mit relaxierten Freiwilligen.
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Abbildung 5.22: L5-C7-Kopf-Winkel, dorsaler Anstof3, links: relaxiert, rechts: voraktiviert
(h = 35¢m, m = 5kg)

Im Anhang dieser Arbeit sind die Ergebnisse der experimentellen Versuche mit dorsalem
Anstof3 in den Tabellen und BTl zusammengefasst. Die Parameterauswahl wurde
bereits fiir die laterale Anstoflposition erldutert (siche Kapitel B22Z2).

Die niedrigsten Markerauslenkungen sind fiir eine Pendelauslenkung von h = 17c¢m und
eine Pendelmasse von Hkg zu beobachten. Bei einer Pendelauslenkung von A = 35¢m und
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einer Pendelmasse von bkg sind bereits hohere Markerauslenkungen zu verzeichnen. Die
grofften Bewegungsamplituden erhélt man bei einer Pendelauslenkung von h = 17¢m und
einer Pendelmasse von 10kg. Es ergibt sich also wie auch fiir die anderen Anstofrichtungen
eine Reihenfolge mit zunehmenden Bewegungsamplituden entsprechend Tabelle B3

Elektromyographie

Die mittleren Antwortzeiten der aufgezeichneten Muskeln fiir unterschiedliche Anstof3kon-
figurationen sind in Abbildung zu sehen.
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Abbildung 5.23: Mittlere Muskelantwortzeiten, dorsaler Anstof3

Wiederum waren in Versuchen mit hoherer Anstoflenergie kiirzere Muskelaktivierungszei-
ten zu beobachten. Extrem kurze mittlere Muskelantworten zeigt die Auswertung fiir den
linken Trapezius-Muskel. Diese liegen zwischen 7ms und 15ms bei einer sehr hohen Stan-
dardabweichung von teilweise iiber 100%. Auch die Aktivierungszeitpunkte der autoch-
tonen Riickenmuskulatur weisen eine hohe Standardabweichung auf, jedoch bei grofieren
Mittelwerten (13ms bis 65ms). Die Nacken- (MSL, MSR) und Bauchmuskeln (MOL, MOR)
zeigen dagegen Muskelantwortzeiten zwischen 27ms und 51ms mit wesentlich geringeren
Standardabweichungen.

Die Tabelle [B.12 fasst im Anhang die errechneten Mittelwerte der Muskelantwortzeiten
aus den Versuchen mit dorsaler Krafteinleitung zusammen.

5.3 Simulation der Deformationseigenschaften

Mit Hilfe der Optimierungssoftware PamOpt sollte das numerische Materialmodell der
abgebildeten Extremitatenweichteile parametrisiert werden. Unter Verwendung der in die-
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ser Arbeit vorgestellten Simulationsmodelle wurden die Optimierungslédufe in Frankreich
vom Projektpartner ESI durchgefiihrt. Zunéchst wurde versucht, das im Originalmodell
definierte hyperelastische Hart-Smith Modell (PAM Material 18) so zu parametrisieren,
dass der Beschleunigungsverlauf des Impaktors in der Simulation &hnliche Charakteristi-
ken wie die Beschleunigungsverldufe aus den Versuchen aufweist. Der Optimierungsprozess
sei nachfolgend explizit am Beispiel des Armmaterials wiedergegeben.

Fiir die Parameteroptimierung des Armmaterials wurden die mittleren Messwerte der Ver-
suche als sog. Zielvektoren (engl. target) definiert. Dazu z#hlen das mittlere Beschleu-
nigungsmaximum fi,,,,., die mittlere Peakbreite p,,_,,, .,,. sowie die mittlere dissipative
Energie pip,,.,, .- Die oberen und unteren Grenzen (engl.: constraint function) der vor-
gegebenen Zielwerte wurden entsprechend den Minimal- und Maximalwerten aus den Ver-
suchsergebnissen aller Probanden festgelegt. Die Definition dieser Werte kénnte auch mit
der jeweiligen Standardabweichung erfolgen. Tabelle [CTl zeigt im Anhang die vorgegebenen
Zielwerte und die unteren und oberen Grenzwerte fiir die Fallhéhen 20cm und 40cm sowie
fiir den relaxierten und aktivierten Armmuskel.

Die Parameteroptimierung mit dem hyperelastischen Materialmodell vom Typ 18 (sie-
he Kapitel ZZ2) brachte keine zufriedenstellenden Ergebnisse. Simulationen mit diesem
Materialmodell fiir die aktivierte Armmuskulatur ergaben Impaktorbeschleunigungen, wel-
che aulerhalb des experimentell ermittelten Korridors liegen. Deutlich wird dies am ersten
Rebound-Peak, welcher in der Simulation mit dem hyperelastischen Material ca. 75ms
frither erscheint als in den experimentellen Messungen (Abbildung 2241 rechts).

Korridor Korridor
Mat 5 — Mat 5
30+ —o— Mat 18 30+ —o—Mat 18

Beschleunigung [g]
Beschleunigung [g]

Zeit [s] Zeit [s]

Abbildung 5.24: Optimierungsergebnisse fiir Armbeuger

Durch den Einsatz eines einfacheren Materialmodells, welches nicht auf einer Formulierung
der Forméanderungsarbeit basiert, wurde eine bessere Approximation der experimentellen
Ergebnisse erreicht. Gewé#hlt wurde hierzu ein linear-viskoelastisches Materialmodell vom
Pam-Typ 5. Im Gegensatz zum hyperelastischen Material mit fiinf Parametern ohne di-
rekter physikalischer Bedeutung wird dieses Materialmodell durch Angabe eines E-Moduls
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bzw. Schubmoduls definiert. Optimierungsversuche mit diesem einfacheren viskoelastischen
Materialmodell ergaben Beschleunigungen innerhalb der vorgegebenen Korridore. Abbil-
dung zeigt die Simulationsergebnisse mit den parameteroptimierten Materialmodellen
vom hyperelastischen und linear-viskoelastischen Typ. Mit einer maximalen Beschleuni-
gung von 20g, einer Peakbreite von 23ms und einer dissipativen Energie von 99% fiir den
relaxierten M. biceps brachii liegen die Simulationsergebnisse mit dem viskoelastischen Ma-
terial innerhalb der experimentellen Korridore. Gleiches gilt fiir den angespannten Arm-
muskel mit einer maximalen Beschleunigung von 20g, einer Peakbreite von 29ms und einer
dissipativen Energie von 73%.

Das linear-viskoelastische Materialmodell beruht auf dem Maxwell-Modell mit einer dazu
parallel geschalteten Feder. Parametrisiert wird dieses Modell {iber das Kompressionsmo-
dul K (engl.: bulk modulus), iiber das Kurzzeit- und Langzeit-Schubmodul Gy und G«
(engl.: short-time und long-time shear modulus) und eine Abklingkonstante /3 (engl.: decay
constant). Das Elastizitdtsmodul lédsst sich aus dem Kompressionsmodul nach Gleichung
berechnen.

E =3K(1-2v) (5.5)

Die aus dem Optimierungsprozess gewonnenen Parameter fiir den Materialtyp 18 und 5
lauten fiir den relaxierten Muskel:

e Material 18: A =1,38¢77, B="7,73¢"13, C' = 0,04362814, D = 1,41¢~5

e Material 5: K = 7,99¢ 7?2 Gy =8,13¢ 020 G =1,85¢ 01 3 =173,144

m2) mm?2)
Fiir den aktivierten Muskel konnten folgende Parameter ermittelt werden:
e Material 18: A =1,44e™® B =1,54¢7 1%, C =0,193, D =0

e Material 5: K = 3,46 425, Gy =9,35e -, G =1,26e°L5 3=4,62

mm?2? mm?2? mm?2)

Aus den ermittelten Materialparametern lassen sich die Elastizitdtsmodule geméf Formel
(Pam-Typ 5)und (Pam-Typ 18) berechnen:

e Material 18: E,. = 9,23kPa, EF,,,, = 135,29kPa

e Material 5: E,..; = 24,38k Pa, Ef,,. = 27,8kPa

Das E-Modul des aktivierten Muskels ist fiir beide Materialmodelle grofer. Die E-Module
des viskoelastischen Typs unterscheiden sich nur geringfiigig, wohingegen fiir das Hart-
Smith Modell ein 13-fach hoheres E-Modul fiir den aktivierten Muskel berechnet wurde.

Die Abbildungen und zeigen die Impaktorbeschleunigungen aus den Simulatio-
nen fiir den Beinstrecker M. rectus femoris sowie fiir den Beinbeuger M. biceps femoris
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Abbildung 5.25: Optimierungsergebnisse fiir den Beinstrecker
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Abbildung 5.26: Optimierungsergebnisse fiir den Beinbeuger

zusammen mit den experimentellen Korridoren.

Im Anhang sind in Tabelle und Tabelle die Parameter fiir die Optimierung der
Beinmaterialien zu finden. Becken und Oberschenkelknochen waren im Simulationsmodell
fiir die Optimierung ortsfest fixiert. Es wurde wiederum das linear-viskoelastische Ma-
terialmodell vom Typ 5 verwendet. Die Beschleunigungskurven aus der Simulation fiir
den Beinstrecker zeigen einen sehr dhnlichen Verlauf mit vergleichbaren Beschleunigungs-
spitzen. In den Simultionsergebnissen fiir den aktivierten Muskel erscheint der erste Re-
bound etwas spéter; der dazugehorige Beschleunigungsanstieg liegt jedoch noch innerhalb
der experimentellen Vorgaben.

Um den Einfluss der beschriebenen Randbedingung zu analysieren, wurde die Simulation
mit dem optimierten Beinstreckermaterial auch fiir ein unfixiertes, freies Femur durch-
gefiihrt. Es zeigt sich, dass die Simulationsergebnisse fiir relaxiertes Gewebe nahezu un-
verdndert bleiben, wohingegen fiir den aktivierten Muskel deutliche Unterschiede zu sehen
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sind (siehe Abbildung B2H). Die Beschleunigungsmaxima sind dabei in der Simulation mit
dem unfixierten Oberschenkel niedriger und der erste Rebound erscheint friither und aufler-
halb des experimentellen Korridors.

Der Beschleunigungsverlauf aus der Simulation fiir den relaxierten Beinbeuger zeigt eine
etwas schlechtere Korrelation mit den experimentellen Ergebnissen. Die Beschleunigungs-
kurve in der Simulation mit relaxiertem Gewebe zeigt einen extrem steilen Anstieg. Die
experimentellen Messungen hingegen sind charakterisiert durch einen mit zunehmender
Amplitude flacher werdenden Beschleunigungsanstieg.

Die optimierten Materialmodellparameter sollen fiir die Beinweichteile nicht explizit darge-
stellt werden. In Tabelle B4 seien die aus den Parametern abgeleiteten Elastizitétsmodule
fiir relaxiertes Gewebe den Werten fiir aktiviertes Muskelgewebe gegeniibergestellt.

Muskel Materialmodell Eretaviert [KPa] | Egktiviert [kPa]
M. biceps brachii | hyperelastisch (Typ 18) 9,13 135,29

M. biceps brachii | lin. viskoelastisch (Typ 5) | 24,38 27,8

M. rectus femoris | lin. viskoelastisch (Typ 5) | 63,7 2130

M. biceps femoris | lin. viskoelastisch (Typ 5) | 248 77,5

Tabelle 5.4: Elastizitdtsmodule, ermittelt aus optimierten Materialparametern

Fiir das hyperelastische Armmaterial sowie fiir das linear-viskoelastische Beinstreckerma-
terial ist das E-Modul fiir aktiviertes Gewebe um ein Vielfaches hoher als fiir relaxiertes
Muskelweichteil. Dagegen ergibt sich fiir das viskoelastische aktivierte Armmaterial ein nur
unwesentlich hoheres E-Modul als fiir das relaxierte Armmaterial. Fiir den relaxierten M.
biceps femoris erhélt man ein ca. dreifach hoheres E-Modul als fiir den aktivierten Muskel.

5.4 Simulation der Freiwilligenkinematik

5.4.1 Modellvalidierung

Abbildung zeigt die Ergebnisse der Validierung des Schaummodells. Der Verlauf, die
maximale Beschleunigungsamplitude sowie der Zeitpunkt des ersten Rebounds im Ver-
such und in der Simulation stimmen nahezu {iberein. In der Beschleunigungskurve aus der
Simulation ist ein rascher und unstetiger Abfall von 55¢ auf ca. 40g der Impaktorbeschleu-
nigung zu erkennen. Der erste Rebound-Peak erscheint im Versuch und in der Simulation
nahezu gleichzeitig. Die Energieabsorption des realen Schaums ist also vergleichbar mit der
Energieabsorption des Schaummodells in der Simulation.
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Abbildung 5.27: Validierung des Schaummodells

5.4.2 Simulationsergebnisse

Die Pendelanstofle wurden mit den in Kapitel beschriebenen Modellen zunéchst ohne
Muskelansteuerung simuliert. Ohne eine aktive Ansteuerung der Muskelmodelle und ohne
Dehnungsreflexfunktionalitéit sollte das HUMOS-Modell mindestens vergleichbare Bewe-
gungsamplituden zeigen wie die Testpersonen in den Versuchen ohne Voraktivierung. Fiir
jede Anstofirichtung wurde im Rahmen dieser Arbeit eine Versuchskonfiguration zur Simu-
lation gewéhlt, fiir welche die meisten experimentellen Daten zur Verfiigung standen. Im
Folgenden werden die Simulationsergebnisse présentiert.

Abbildung zeigt die experimentellen Kopf- und C7-Bewegungen sowie die korrespon-
dierenden Auslenkungen des HUMOS-Modells in der Simulation bei lateralem Pendelan-
stofl und mittlerer Energie (h = 35¢m, m = 5kg). Analog dazu sind in Abbildung die
Kopf- und C7-Bewegungen fiir eine dorsale Krafteinleitung dargestellt.

Die schwarzen Kurven représentieren dabei die Resultate aus den Simulationen mit dem
Originalmodell, die grauen Linien zeigen die experimentellen Ergebnisse aus Versuchen mit
zum Zeitpunkt des Anstofles relaxierter Muskulatur. Fiir beide Anstofipositionen sind so-
wohl die C7- als auch die Kopfbewegungen wesentlich geringer in der Simulation als in den
Freiwilligenversuchen.

Ein Maf fiir die Vergleichbarkeit der experimentellen Versuche mit der Simulation ist
die Pendelbeschleunigung. Die Beschleunigung in Anstofirichtung ist nach Newton direkt
proportional zu der auf das Pendel wirkenden Kraft wiahrend des Kontakts. Bei dhnli-
chen Beschleunigungsverldufen in der Simulation und im Versuch ist von vergleichbaren
Krafteinleitungen auszugehen. Dies ist die Voraussetzung fiir eine sinnvolle Interpretier-
barkeit der Modellkinematik. Abbildung zeigt die Pendelbeschleunigungen aus den
realen Versuchen (grau) und aus den Simulationen (schwarz) fiir einen lateralen (links)
und einen dorsalen Anstof (rechts).
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Abbildung 5.28: Kopf-/C7-Bewegung, lat. Ansto (h = 35¢m,m = 5kg, relaxiert), Simula-
tion und experimentelle Ergebnisse
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Abbildung 5.29: Kopf-/C7-Bewegung, dorsaler Anstofi (h = 35¢m,m = bkg, relaxiert),
Simulation und experimentelle Ergebnisse

Der kurze negative Beschleunigungspeak vor dem eigentlichen Kontakt zwischen Pen-
delmodell und HUMOS-Modell in Abbildung (rechts) resultiert aus dem Aufpréigen
der Pendelgeschwindigkeit in der Simulation. Dabei erfihrt das Pendel eine Geschwindig-
keitsinderung von Null auf die entsprechende Auftreffgeschwindigkeit aus dem Versuch
und damit eine hohe, kurz andauernde Beschleunigung. Links in Abbildung ist diese
Beschleunigungsspitze nicht zu sehen, da das Pendel bei der lateralen AnstofSkonstellation
aufgrund der Auftreffgeometrie weiter entfernt positioniert wurde und damit nicht im dar-
gestellten Bereich liegt.

Fiir beide Anstofirichtungen stimmen der Verlauf und die Amplitude der Pendelbeschleu-
nigung aus dem Versuch und aus der Simulation gut {iberein. Die geringen C7- und Kopf-
auslenkungen in der Simulation sind demnach nicht auf eine fehlerhafte Modellierung des
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Abbildung 5.30: Pendelbeschleunigung, lateraler (links) und dorsaler (rechts) Ansto8 (h =
35¢m,m = 5kg, rel.), Simulation und experimentelle Ergebnisse

Pendels, der Authéngung oder der Randbedingungen zuriickzufiihren.

Griinde fiir die geringen Bewegungsamplituden sind in der Modellierung des Menschmo-
dells zu suchen. Ein zu steifes Gesamtverhalten kénnte, in Anlehnung an die Anatomie und
deren Modellierung, in folgenden Modellkomponenten zu finden sein:

e Modellierung der Gelenke

e Modellierung der Wirbelsédule mit Bandscheiben, Facettengelenken und ligamentéren
Strukturen

e Muskelelemente mit passiver Kraft-Langen-Charakteristik

e Weichteilgewebe

Aufgrund der hohen Komplexitiat des Modells ist es schwierig, isolierte Ursachen fiir das
beobachtete Modellverhalten zu bestimmen. Der Einfluss der passiven Muskeleigenschaften
kann in den Simulationsergebnissen iiberpriift werden; diese passiven Muskelkréfte liegen
in den hier beschriebenen Simulationen in einer Gréfenordnung von einigen Newton. Die
Modellierung der Gelenke erfolgte entsprechend der in der Literatur beschriebenen Gelenk-
anschlage und Widerstidnde, so dass von realistischen Gelenkendefinitionen ausgegangen
werden kann.

Einen nicht unerheblichen Einfluss wird die Modellierung des Weichteils auf die Kinema-
tik des Gesamtmodells ausiiben. Das Weichteil wird durch Solid-Elemente représentiert.
Die mechanischen Eigenschaften dieser Elemente wie das E-Modul oder das Schubmodul
beeinflussen die Gelenk- bzw. Wirbelsdulenkinematik, indem diese der Gelenkbewegung
einen zusétzlichen Widerstand entgegensetzen. Um den Einfluss der Weichteilmodellierung
auf die Gesamtkinematik des Modells zu untersuchen, wurden die Eigenschaften der ent-
sprechenden Elemente in der Abdomen-, Thorax- und Nackenregion durch eine weichere
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Materialkennung ersetzt. Als Materialcharakteristik diente das aus der inversen Parame-
teridentifikation gefundene linear-viskoelastische Materialmodell (Pam-Typ 5) fiir den re-
laxierten Armmuskel.

Die Simulationsergebnisse mit dem so modifizierten Modell sind in den Abbildungen
und unter der Bezeichnung Mat 5 dargestellt. Die C7- und Kopfauslenkungen sind, im
Vergleich zu den Simulationen mit dem Originalmodell, deutlich gréfer und bilden somit
die Realitét besser ab.

Die Simulationsergebnisse fiir den frontalen Pendelanstofl sind in Abbildung BE3T darge-
stellt.
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Abbildung 5.31: Kopf-/C7-Bewegung, frontaler Ansto8 (h = 35e¢m,m = 5kg, relaxiert),
Simulation und experimentelle Ergebnisse

Weder das Originalmodell (Mat 18) noch das modifizierte HUMOS-Modell (Mat 5) zei-
gen realistische C7- und Kopfbewegungen. Die C7- und Kopfauslenkungen im Modell sind
entgegengesetzt zur Anstofirichtung. Abbildung zeigt links die Bewegung des THS-
Markers. Dieser zeigt im Gegensatz zu Kopf- und C7-Marker eine deutliche Bewegung
in Anstofirichtung. In den Simulationsergebnissen mit dem modifizierten HUMOS-Modell
sind signifikant hohere TH8-Auslenkungen zu beobachten.

In Abbildung sind rechts die Pendelbeschleunigungen aus den experimentellen Ver-
suchen und aus der Simulation dargestellt. Weder die Beschleunigungsamplitude noch die
Peakbreite aus der Simulation korrelieren mit den gemessenen Pendelbeschleunigungen.
Wesentlich hohere Beschleunigungen sowie eine geringere Peakbreite finden sich in den Si-
mulationsergebnissen.

Ein Teil dieser Arbeit sollte die Simulation der aktiven Freiwilligenkinematik unter An-
wendung der mittels EMG gemessenen Muskelantwortzeiten sein. Da, wie eben gezeigt,
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Abbildung 5.32: TH8-Bewegung, frontaler Anstof (links) und Pendelbeschleunigung.(h =
35c¢cm,m = 5kg, relaxiert), Simulation und experimentelle Ergebnisse

das aktuelle HUMOS-Modell bereits ohne Muskelansteuerung zu steif ist, erscheint ei-
ne Validierung des Modells unter Beriicksichtigung aktiver Muskelelemente zum jetzigen
Stand der Entwicklung als nicht sinnvoll und zielfithrend. Jedoch soll im Folgenden die
Simulation eines dorsalen Anstofles mit Ansteuerung der Muskelelemente im modifizierten
HUMOS-Modell (Mat 5) vorgestellt werden, um die praktische Anwendung numerischer
Muskelelmodelle und deren Einfluss auf die Modellkinematik zu zeigen.

Eine dorsale Krafteinleitung hat eine nach vorne gerichtete Oberkorperbewegung zur Folge.
Der Proband reagiert darauf mit einer Oberkérperextension, um zur aufrechten Sitzhaltung
zuriickzukehren. Funktionell ist dafiir die autochtone Riickenmuskulatur, der sog. M. erec-
tor spinae, verantwortlich. Diese Muskelgruppe lésst sich vereinfacht abbilden, indem die
beiden, neben den Dornfortsidtzen der Wirbelsédule verlaufenden Muskelstriange im Modell
durch eine Kette seriell aneinandergesetzter Muskelelemente definiert wird. Die Ansétze
bzw. Urspriinge der einzelnen Kettenglieder befinden sich an den Dornfortsidtzen der ein-
zelnen Hals-, Brust- und Lendenwirbel. Entsprechend der Literaturangaben ([65]) wurde
die maximale isometrische Kraft auf 1000N gesetzt.

In Abbildung b33 (links) ist das HUMOS Modell mit dem definierten M. erector spinae dar-
gestellt. Die Simulation des dorsalen Pendelanstofles wurde mit dem modifizierten Weich-
teilmaterial durchgefiihrt bei einer Ansteuerung des Riickenmuskels mit 75-prozentiger Ak-
tivierung kurz vor dem Anstofl. Abbildung (rechts) zeigt die Bewegung des Kopfes in
Anstofirichtung aus den Versuchen mit relaxierten Testpersonen (grau), aus der Simulation
mit relaxiertem Muskel (schwarz) und aus der Simulation mit aktiviertem Riickenmuskel
(Symbole). Die maximale Kopfbewegung in der Simulation mit aktiviertem Erector spinae
liegt bei ca. 60mm und ist damit wesentlich geringer als in der Simulation ohne Aktivitét
und einem Maximum von ca. 200mm.
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Abbildung 5.33: HUMOS Modell mit M. erector spinae (links), Kopf-Bewegung (rechts),
dorsaler Anstofl (h = 35¢m,m = 5kg, akt.), Sim. vs. Exp.

Zusammenfassend sind in Tabelle die Simulationsergebnisse den experimentellen Resul-
taten aus den Tabellen [B4] B3, und [BTT im Anhang gegeniibergestellt. Wie bereits
anhand der Kurven dargestellt, sind die maximalen Auslenkungen der Freiwilligen wesent-
lich gréfer. Zudem sind die Zeitpunkte der maximalen Auslenkungen beziiglich des ersten
Pendelanstofles in den Simulationen mit dem Originalmodell wesentlich friither zu verzeich-
nen. Das modifizierte Modell mit dem linear-viskoelastischen Materialmodell zeigt eine
realistischere Gesamtkinematik mit grofleren Bewegungsamplituden und spéateren Auslen-
kungsmaxima. Die Beispielsimulation eines dorsalen Pendelanstofles mit Ansteuerung der
Riickenmuskulatur bildet die experimentell erfasste Probandenbewegung bereits gut ab.

modifiziertes Modell

Testkonfiguration diops [Mm] | tmazk ey [ms| | der [mm] | tmazer [ms)
lateral (h = 35cm,m = 5kg,rel) | 49 (113) 190 (394) 40 (61) 200 (334)
Originalmodell

lateral (h = 35cm,m = 5kg,rel) | 68 (113) 207 (394) 50 (61) 265 (334)
modifiziertes Modell

dorsal (h = 35¢m,m = 5kg,rel) | 94 (181) 275 (646) 83 (137) | 265 (595)
Originalmodell

dorsal (h = 35¢m,m = 5kg,rel) | 200 (181) | 350 (646) 186 (137) | 345 (595)
modifiziertes Modell

dorsal (h = 35cm,m = bkg,akt) | 74 (82) 235 (313) 68 (71) | 270 (324)

Tabelle 5.5: Kopf- und C7-Bewegung, Simulation vs. Versuch, in Klammern die Mittelwerte

der experimentellen Ergebnisse

Anhand der kinetischen Energie ldsst sich der auf das Modell iibertragene Anteil der Ge-
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samtenergie des Pendels abschétzen. Ein Vergleich mit den Energieverhéltnissen in den
Versuchen ist zwar nicht méglich, jedoch kénnen prinzipielle Unterschiede in Abhéngigkeit
von der Anstofirichtung aufgezeigt werden. Abbildung B34 zeigt die kinetischen Energien
aus den Simulationen eines lateralen und dorsalen Anstofles mit dem passiven HUMOS-
Modell sowie eines dorsalen Anstofles mit aktiviertem Erector spinae.

= |ateral (relaxiert)
dorsal (relaxiert)
30+ —O— dorsal (voraktiviert)

Kinetische Energie [KNmm]

T T T —
0,0 0,1 0,2 0,3 0,4
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Abbildung 5.34: Kinetische Energie fiir unterschiedliche Testkonfigurationen, Simulation

Der Peak in allen drei Energiekurven bei ca. 50ms reprisentiert die kinetische Energie des
Pendels mit einer bei 50ms aufgepréigten Initialgeschwindigkeit. Der Abfall der Energie
wird verursacht durch den Kontakt des Pendels mit dem Modell. Das Pendel wird dabei
stark gebremst, wobei ein Teil der Energie in Form von kinetischer Energie auf das Modell
iibertragen wird und der restliche Teil u.a. in Form von Deformationsenergie absorbiert
wird. Der Energieverlauf nach 100ms ist zu interpretieren als die kinetische Energie des
HUMOS-Modells, da die Bewegung des Pendels zu diesem Zeitpunkt bereits vernachlissig-
bar klein ist. Aus einem qualitativen Vergleich der drei Energiekurven folgt:

e Der Abfall der kinetischen Energie des Pendels dauert im lateralen Fall wesentlich
langer.

e Die kinetische Energie des passiven Modells nach dem Anstof3 zeigt bei lateraler
Krafteinleitung niedrigere Amplituden als bei der dorsalen Ansto3konfiguration.

e Die Aktivierung der Riickenmuskulatur fiihrt in dem, dem Anstof§ folgenden Verlauf,
zu niedrigeren Amplituden der kinetischen Energie des Modells.

Neben den geringen Bewegungsamplituden des Originalmodells ist in den Simulationser-
gebnissen eine unrealistische Kinematik des Kopfes zu beobachten. Die Bildsequenz einer
Simulation mit lateralem Pendelanstofl zeigt Abbildung B33, die Bilder aus Abbildung
wurden bei der Versuchsdurchfithrung aufgenommen.
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Abbildung 5.36: Kopfkinematik, lateraler Anstof3, Versuch

Im Gegensatz zu den experimentellen Versuchen zeigt der Kopf in der Simulation keine
seitliche Neigung beziiglich der Vertikalen. Ein Vergleich der Kopf-Schulter- bzw. Kopf-
Torso-Winkel zwischen Versuch und Simulation ist daher mit dem aktuellen Modell nicht
sinnvoll.



Kapitel 6

Diskussion

6.1 Diskussion der experimentellen Ergebnisse

6.1.1 Deformationseigenschaften

Mit dem entwickelten und dargestellten Fallpriifstand sollten die Deformationseigenschaf-
ten von Muskelgewebe senkrecht zur Faserrichtung und in Abhéngigkeit von der Muskel-
aktivitdt untersucht werden. Ziel war die Parameteroptimierung numerischer Materialmo-
delle anhand ausgewéhlter Versuchsergebnisse fiir relaxierte und aktivierte Muskeln. Die
Versuchsergebnisse zeigen einen wesentlichen Unterschied zwischen relaxiertem und akti-
viertem Muskelgewebe. Im Gegensatz zu Messungen mit relaxierten Muskeln konnten in
Tests mit aktiviertem Gewebe mehrere Impaktor-Rebounds beobachtet werden.

Beginnend mit den Validierungsversuchen werden im Folgenden die Messergebnisse dis-
kutiert und mit bereits verdffentlichten Daten verglichen.

Validierung und Reproduzierbarkeit

Fiir die Validierung der Versuchsanordnung wurden experimentell erfasste Fallgeschwindig-
keiten des Impaktors mit den theoretisch ermittelten Fallgeschwindigkeiten verglichen. Das
Bewegungsanalysesystem registrierte Geschwindigkeiten des Impaktors beim Verlassen des
Fallrohrs, welche mit einer maximalen Abweichung von 0, 17 unter den theoretisch errech-
neten Werten lagen. Reibungseinfliisse oder Verzgerungen durch Offnen des Stromkreises
des Elektromagneten kénnen daher bis zum Auftreffen des Impaktors auf den Muskelbauch
vernachléssigt werden.

Ergebnisse aus Versuchswiederholungen am Oberarmmuskel einer Testperson dienten dazu,
die Reproduzierbarkeit der Versuchsergebnisse zu beurteilen. Eine maximale Abweichung
von 3,6¢ (ca. 16% vom mittleren Beschleunigungsmaximum) bei gleicher Versuchskonfigu-
ration wurde fiir den relaxierten Armmuskel registriert. Der zeitliche Verlauf und die Form
der beiden Kurven sind jedoch sehr dhnlich. Die beschriebene Abweichung resultiert wahr-



6.1 Diskussion der experimentellen Ergebnisse 106

scheinlich aus der nicht exakt reproduzierbaren Auftrefffiiiche des Impaktors am Oberarm.
Variierende Auftreffflichen haben geringfiigige Unterschiede in den Weichteildicken zur Fol-
ge, woraus unterschiedliche Kompressionsphasen mit variierenden Beschleunigungsspitzen
resultieren.

Impaktorbeschleunigung

Unterschiedliche Phasen sind in den Beschleunigungsverldufen der Fallversuche zu unter-
scheiden. Zunéchst ist der Fallkérper iiber einen Elektromagneten im Fallrohr fixiert, so
dass der statische Beschleunigungssensor die einfache Erdbeschleunigung 1g misst. Nach
dem Offnen des Stromkreises fillt der Impaktor im freien Fall durch das Fiihrungsrohr
bis dieser schlief8lich auf den Muskelbauch trifft. Diese Phase ist charakterisiert durch eine
Beschleunigung von 0g. Beim Auftreffen auf den Muskelbauch wird der Impaktor gebremst
und erfahrt dadurch eine zur Fallrichtung entgegengestzte Beschleunigung. Aufgrund der
nach oben gerichteten positiven Messrichtung des Sensors werden wéahrend der Abbrems-
phase positive Messwerte aufgezeichnet. Zum Zeitpunkt der maximal gemessenen Beschleu-
nigung befindet sich der Impaktor im Umkehrpunkt, d.h. er hat zu diesem Zeitpunkt die
Geschwindigkeit Null. Mit der dem Maximum folgenden positiven Beschleunigung erfahrt
der Impaktor eine entgegengesetzt zur Fallrichtung wirkende Kraft. Abhéngig von diesem
Kraftverlauf wird der Impaktor zuriickgeworfen oder bleibt auf dem getroffenen Weichteil
ohne anschlieBender Flugphase liegen.

Versuchsergebnisse

Der Beschleunigungsverlauf beim Auftreffen auf relaxiertes Muskelgewebe des Oberarms
lasst sich folgendermaflen beschreiben. Zuerst wird das Weichteilgewebe, bestehend aus
Haut, Fett, Gefalen und Muskeln komprimiert. Der Beschleunigungsverlauf ist wahrend
der Kompressionsphase vergleichsweise flach. Durch das komprimierte Weichteil und dem
darunter befindlichen Knochen erfihrt der Impaktor eine verstéirkte Abbremsung, woraus
ein Signalverlauf mit zunehmender Steigung resultiert. Der Wendepunkt zwischen der Kom-
pressionsphase und der starken Abbremsung durch komprimiertes Weichteil und Knochen
ist in den Beschleunigungsverldufen fiir den Armmuskel deutlich zu erkennen. Im Umkehr-
punkt des Impaktors befindet sich das Weichteil in maximaler Kompression. Unmittelbar
danach geht die elastische Verformung des Weichteilgewebes zuriick und der Impaktor
erfahrt dadurch eine Beschleunigung bzw. Kraft entgegengesetzt zur Fallrichtung. Nach
der Riickbildung der Weichteilgeometrie in den Ausgangszustand bleibt der Fallkorper auf
dem Muskelbauch liegen und der Sensor im Inneren des Fallkorpers zeigt 1g.

Trifft der Impaktor auf aktiviertes Muskelgewebe des Oberarms, so wird dieser bei nahe-
zu konstantem Beschleunigungsanstieg gebremst. Eine eindeutige Kompressionsphase der
Weichteile, wie sie fiir relaxiertes Gewebe beschrieben wurde, ist fiir aktiviertes Gewe-
be nicht zu erkennen. Nach dem Beschleunigungsmaximum fallt das Signal wiederum bei
nahezu konstanter Abnahme auf 0g. Die Phase, in welcher der Sensor eine Beschleunigung
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von Og liefert, wird als Rebound-Phase bezeichnet, d.h. der Fallkorper befindet sich in der
dem ersten Kontakt folgenden Flugphase. Nach dem ersten Rebound folgt die zweite Kon-
taktphase, welche durch einen #hnlichen Beschleunigungsverlauf wie beim ersten Kontakt
charakterisiert ist, jedoch mit wesentlich geringerem Maximum. Diese Rebounds wieder-
holen sich, bis der Impaktor schliellich auf dem angespannten Muskelbauch zum Liegen
kommt.

Die Beschleunigungsmaxima in Versuchen mit Armmuskeln nehmen mit zunehmender
Fallhohe zu und mit zunehmender Muskelaktivierung ab. Die Messungen am Oberarm
ergaben die hochsten Beschleunigungswerte im Vergleich zu den Messungen am Bein. Die
hochsten Beschleunigungswerte sowie die niedrigeren Beschleunigungspeaks fiir aktivierte
Armmuskeln lassen sich wiederum aus dem Einfluss des Humerus ableiten. Bei kompri-
miertem Weichteil fungiert der Knochen als starres Widerlager und fithrt zum abrupten
Abbremsen des Fallkorpers. Die dissipativen Energien fiir voll aktivierte Armmuskeln la-
gen bei ca. 70%, d.h. ca. 30% der Gesamtenergie wird fiir den Rebound des Fallkorpers
verwendet.

Bei Versuchen mit dem relaxierten Beinstrecker M. rectus femoris sind bei drei Versuchs-
personen zwei Beschleunigungsspitzen wéhrend des ersten Auftreffens zu beobachten. Die
Beschleunigungsverlédufe fiir die Beinstrecker der anderen Probanden sind dem bereits be-
schriebenen Verlauf fiir Versuche mit dem Armmuskel sehr dhnlich. Das Phdnomen der
zwei Beschleunigungsspitzen ist auch bei unterschiedlichen Fallhchen und konsistent fiir die
gleichen Probanden zu beobachten. Der charakteristische Kurvenverlauf ist demnach auf
individuelle Unterschiede in der Beschaffenheit des getroffenen Weichteilgewebes zuriick-
zufithren und nicht auf Artefakte, welche aus einer inkonsistenten Stofiposition resultieren
konnten. Auffallig ist, dass der charakteristische Beschleunigungsverlauf bei sehr sportli-
chen Probanden auftritt. Moglicherweise ist dieser Verlauf zuriickzufiihren auf den Trai-
ningszustand der Muskulatur bzw. auf die Lage und Ausdehnung benachbarter Muskel-
strange. Entsprechend wurden auch fiir die Probanden 1, 3 und 6 die gréfiten Oberschen-
kelumfénge bei relaxierten Muskeln ermittelt.

In Versuchen mit aktivierten Beinstreckern zeigte der Fallkorper ebenfalls das Rebound-
Phénomen, jedoch mit einer wesentlich geringeren Zahl an Rebounds.

Die Beschleunigungsmaxima in Versuchen mit dem Beinstreckermuskel nehmen mit zuneh-
mender Fallhohe und mit zunehmender Muskelaktivierung zu. Die dissipativen Energien
fiir voll aktivierte Beinstrecker lagen bei ca. 85%.

Fallversuche am Beinbeuger M. biceps femoris zeigten einen etwas anderen Beschleuni-
gungsverlauf als fiir die bereits beschriebenen Versuche am Armumskel und Beinstrecker.
Der Beschleunigungsverlauf wiahrend des ersten Kontakts mit dem relaxierten Gewebe ist
mit ca. 60ms wesentlich breiter und der Maximalwert bei einer Fallhche von 40cm mit
ca. 15g ist vergleichsweise niedrig. Im Gegensatz zum Armbeuger bzw. Beinstrecker ist die
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Beschleunigungszunahme zuerst steil und anschlieBend flach bis die Maximalbeschleuni-
gung erreicht ist. Die maximalen Beschleunigungswerte variieren auch fiir unterschiedliche
Fallhohen nur wenig. Zum Beispiel ist die maximale Beschleunigung bei einer Fallhohe von
40cm und aktiviertem Muskel hoher als der Spitzenwert bei einer Fallhéhe von 60cm und
relaxiertem Muskel. Der charakteristische Signalverlauf sowie die vergleichbaren Beschleu-
nigungsspitzen sind aus dem vergleichsweise dicken Weichteilgewebe dorsal des Femurs
zu erkldren. Zunéchst wird der Impaktor beim Auftreffen stark gebremst bevor schlief3-
lich das Weichteil komprimiert wird. Aufgrund der hohen Weichteildicke hat der Knochen
auch bei maximaler Kompression keinen Einfluss auf das gemessene Beschleunigungssignal.

Versuche mit dem aktivierten Beinbeuger zeigten ebenfalls Impaktor-Rebounds sowie Be-
schleunigungsspitzen, deren Mittelwerte nur geringfiigig hoher sind als in Versuchen mit
dem relaxierten Beinbeuger.

Aufgrund der Weichteildicke bzw. der Zusammensetzung der Weichteile aus mehreren Mus-
keln ist eine konsistente Palpation des Muskelbauchs nicht moglich. Dies bedingt auch die
relativ hohe Streuung in den Messergebnissen. Da fiir das Simulationsmodell jedoch mitt-
lere Durchschnittswerte von vorrangigem Interesse sind, erscheinen die Versuchsergebnisse
auch trotz der problematischen Definition konsistenter Auftreffflichen als geeignet, um
realitdtsnahe Materialmodelle zu gewinnen.

Das charakteristische Rebound-Phdnomen wurde in Versuchen mit allen drei untersuchten
Muskeln beobachtet. Der Impaktor-Rebound lésst sich mit Hilfe einer Energiebetrachtung
erklaren. Die Energie des Impaktors wird wiahrend der Kompressionsphase des Gewebes in
Deformationsenergie transformiert. Ein Teil dieser absorbierten Energie wird als elastische
Energie im Gewebe gespeichert. Diese gespeicherte Energie wird bei der elastischen Riick-
verformung des Weichteils wieder auf den Impaktor iibertragen. Bei der Verformung von
aktiviertem Muskelgewebe wird demnach soviel elastische Energie gespeichert, dass diese
ausreicht den Impaktor im Fallrohr und entgegen der Schwerkraft zuriickzuwerfen.

Die Fahigkeit des Muskelgewebes, Energie elastisch zu speichern, héngt also entscheidend
vom jeweiligen Aktivierungszustand und den daraus resultierenden Materialeigenschaften
ab. Relaxiertes Muskelgewebe besitzt nach Vannah und Childress ([82]) ein geringeres E-
Modul als Weichteilgewebe bei aktivierter Muskulatur und unterliegt daher einer stérkeren
Verformung. Muskelgewebe in aktiviertem Zustand zeigt nach den eben genannten Auto-
ren bei statischen Druckversuchen eine um bis zu 49% erhohte Festigkeit und kann daher
nur einen Teil der Energie in Verformungsenergie umwandeln.

Kritik

Bei der Durchfithrung der Tests mussten einige Versuche wiederholt werden, da der Im-
paktor beim Auftreffen auf den Muskel eine starke Rotation zeigte. Diese Rotation des
Impaktors um seine Querachse verursachte einen Kontakt mit dem Fiihrungsrohr und
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dadurch eine starke Bremsung wéahrend des ersten Rebounds. Insbesondere bei den Bein-
muskeln verdnderte sich die Weichteilgeometrie bei Aktivierung der Muskulatur so stark,
dass bei einer horizontalen Auflagefliche eine moglichst ebene Treffposition schwierig zu
erreichen war. Ein erweiteter Versuchsaufbau mit einer kippbaren Auflagefliche fiir den
Arm bzw. das Bein kénnte diese Problematik beseitigen. Weiterhin kénnten evtl. Verkan-
tungen des Fallkorpers durch die Verwendung eines dreiachsigen Beschleunigungsaufneh-
mers quantifiziert werden. Diese unerwiinschten Verkantungen wéren anhand der x- und
y-Akzelerationen, d.h. anhand der Beschleunigungen senkrecht zur Fallrichtung, zu sehen.

Ein Probandenkollektiv von sechs Testpersonen ist sicherlich nicht ausreichend, um aus den
Versuchsergebnissen erschopfend allgemeingiiltige Aussagen abzuleiten. Dazu sind weitere
experimentelle Messungen mit mehreren Testpersonen sowie mit weiblichen Probandinnen
notwendig.

Parameterwahl

Fiir die Optimierung der Parameter des numerischen Materialmodells in der Simulation
wurden folgende experimentell ermittelten Werte gewé&hlt:

e Mittleres Beschleunigungsmaximum pu,,,,,
o Mittlere Peakbreite fiap,. 00 0ir

e Mittlere dissipative Energie ug,,, ., ...

6.1.2 Freiwilligenkinematik

Ziel der Pendelversuche war es, eine Datenbasis mit kinematischen Daten und Muskelakti-
vierungszeitpunkten fiir die Validierung aktiver Menschmodelle zur Verfiigung zu stellen.
Die Messungen wurden fiir drei verschiedene Anstofipositionen (lateral, dorsal, frontal) und
mit Testpersonen bei relaxierter und voraktivierter Muskulatur durchgefiihrt. Wesentlich
groflere Bewegungsamplituden sowie eine Rotation des Kopfs um seine sagittale Achse wur-
den bei Testpersonen mit relaxierter Muskulatur beobachtet. Die mittlere Muskelanwort
der vier erfassten Muskelpaare liegt beziiglich des Anstofizeitpunktes zwischen 15ms und
90ms.

Die folgende Diskussion soll die Ergebnisse der Validierungsversuche und der Freiwilligen-
tests kritisch betrachten. Wird dabei Bezug auf Mittelwerte oder Standardabweichungen
genommen, so gelten diese ausschlielich fiir die am Versuch teilgenommen Testperso-
nen. Eine Verallgemeinerung der Erkenntnisse auf die gesamte Population ist daher nicht
zuléssig.
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Validierung und Reproduzierbarkeit

Um die Reproduzierbarkeit der manuellen Pendelauslenkung zu untersuchen, wurden je-
weils drei Vorversuche fiir die unterschiedlichen Auslenkungen durchgefiihrt. Mit dem
Bewegungsanalysesystem wurde dabei die maximale Geschwindigkeit erfasst, welche sich
theoretisch aus der Fallhohe, d.h. der vertikalen Auslenkung des Pendels errechnet. Der
grofite Fehler mit 8% Abweichung vom theoretisch ermittelten Wert wurde fiir die hochste
Auslenkung von 70cm beobachtet. Fiir diese Abweichung von der theoretisch ermittelten
maximalen Geschwindigkeit sind folgende Einflussfaktoren zu diskutieren:

e Eine exakte und millimetergenaue Auslenkung des Pendels ist nicht moéglich.

e Reibungsverluste in der Aufhdngung bzw. in der Umlenkrolle haben einen Einfluss
auf die resultierende Pendelgeschwindigkeit.

Im Freiwilligenversuch ist noch eine weitere Fehlerquelle zu beriicksichtigen. Der Proband
soll mit der maximalen Geschwindigkeit getroffen werden. Diese maximale Geschwindigkeit
ist zu messen, wenn das Pendel den tiefsten Punkt durchquert. Eine so exakte Positionie-
rung der Testperson ist nicht moglich. In Anbetracht der ohnehin betréachtlichen Streuung
bei Freiwilligenversuchen spielen die eben beschriebenen Einflussfaktoren jedoch eine un-
tergeordnete Rolle.

Ein Maf fiir die beim Auftreffen des Pendels iibertragene Kraft bildet die Pendelbeschleu-
nigung in Anstofirichtung. Die maximalen Beschleunigungen in Anstofirichtung lagen in
den Versuchen zwischen 4¢g und 25¢g bei einer Standardabweichung von maximal 25% vom
Mittelwert. Diese Standardabweichung lasst sich zuriickfithren auf die bereits erwihn-
ten Einflussfaktoren sowie auf individuelle Unterschiede im Probandenkollektiv wie z.B.
Korpergewicht oder Beschaffenheit der Auftrefffliche. Hohere Beschleunigungen wurden in
Messungen mit voraktivierter Muskulatur gemessen. Diese erkléren sich aus einem abrup-
teren Abbremsen des Pendels bei angespannter Muskulatur und dem dadurch versteiften
Oberkorper.

Probandenkinematik

Charakteristische Unterschiede in der Kinematik der Probanden konnten in Versuchen
mit relaxierten und voraktivierten Muskeln beobachtet werden. Abbildung zeigt die
Kinematik eines Probanden mit relaxierter Muskulatur am Beispiel des lateralen Pendel-
anstofles. Unmittelbar nach dem ersten Auftreffen des Pendels verharrt der Kopf aufgrund
seiner Tréagheit in seiner zunéchst aufrechten Position, wihrend sich der Oberkorper bereits
in Stoflrichtung bewegt. Dies fiihrt zu einer Rotation des Kopfes um seine ventro-dorsale
Achse und zu einer Positionsdnderung des Kopfmarkers entgegengesetzt zur Stoirichtung.
Die Bewegungstrajektorien der C7-Marker zeigen dagegen keine Bewegung in die entge-
gengesetzte Stofirichtung unmittelbar nach dem Anstof.
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Abbildung 6.1: Kinematik bei lateralem Pendelansto und relaxierter Muskulatur

oy

Abbildung 6.2: Kinematik bei lateralem Pendelansto und voraktivierter Muskulatur

Die Kinematik eines Probanden mit voraktivierter Muskulatur ist in Abbildung darge-
stellt. Eine Rotation des Kopfes ist hierbei nicht zu beobachten. Die voraktivierte Nacken-
muskulatur versteift den HWS-Kopf-Komplex, so dass sich der Kopf und der Oberkérper
direkt nach dem Pendelkontakt gemeinsam in Stofirichtung bewegen.

Der Einfluss der Kopftréigheit, beschrieben am Beispiel des lateralen Pendelanstofles, 14sst
sich analog auf die Versuchsergebnisse bei frontaler bzw. dorsaler Anstofirichtung iibertra-
gen. Hierbei rotiert der Kopf bei relaxierter Muskulatur um seine transversale Achse.

Vibert et al. ([85]) beobachteten bei ihren Schlittenversuchen mit aufgeprigter latera-
ler Beschleunigung eine dhnliche Kinematik. Die Bewegung des Schlittens wird auf das
Becken der Probanden iibertragen, wobei der Oberkorper bzw. der Kopf deren urspriing-
liche Positionen beibehalten. Nach ca. 140ms zeigt der Oberkorper eine Bewegung in Be-
schleunigungsrichtung, nach ca. 190ms zeigt der Kopf eine von seiner Ausgangsposition
abweichende Bewegung. Magnusson et al. ([20]) fithrten Schlittenversuche mit realen Fahr-
zeugsitzen und aufgepréigter Bewegung in posterior-aneterior Richtung durch. Die erste
Kopfbewegung wird mit 36ms Verzogerung respektive dem Beginn der Oberkérperbewe-
gung angegeben.

Die im Rahmen dieser Arbeit durchgefiihrten Pendelversuche zeigten eine deutliche Abhén-
gigkeit der Kopf- bzw. C7-Bewegungsamplituden von der Muskelaktivitéit. Versuche mit
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relaxierter Muskulatur ergaben um bis zu 50% hoéhere Bewegungsamplituden als Messun-
gen mit voraktivierter Muskulatur. Dieses Phédnomen ist ebenso zuriickzufiithren auf eine
muskuldre Versteifung des Torso bzw. des HWS-Kopf-Komplexes.

Dieser Einfluss der Muskelaktivitat auf die Bewegungsamplituden der C7- und Kopfmarker
wird auch von Thomas et al. ([{9]) und Chiang et al. ([I7]) beschrieben. Eben genannte
Autoren berichten iiber eine Zunahme der Torsosteifigkeit aufgrund einer voraktivierten
Rumpfmuskulatur und einer dadurch abgeschwéchten lateralen Bewegung.

Ebenso wurde eine im Vergleich zur Oberkorperbewegung stérkere Positionsédnderung des
Kopfes in Versuchen mit relaxierten Muskeln registriert. Aufgrund der vom Pendelaufprall
verursachten muskuldren Reaktion kommt es zu einer Bewegung des Kopfes mit einem
leichten Uberschwingen in AnstoBrichtung.

Die Ergebnisse der lateralen Versuche mit relaxierten Probanden zeigen eine relativ niedrige
Variabilitéit. Erhebliche Standardabweichungen um bis zu 50% vom jeweiligen Mittelwert
wurden hingegen fiir die Bewegungsamplituden der C7- und Kopfmarker, speziell bei fron-
taler und dorsaler Krafteinleitung, ermittelt. Neben dem inhomogenen Probandenkollektiv
konnen auch indiviuelle Reaktionsmuster der Testpersonen urséchlich fiir die teils erheb-
lichen Standardabweichungen sein. Vibert et al. ([85]) teilen diesbeziiglich die Probanden
in zwei Typen ein. Versuchspersonen vom Floppy-Typ zeigen eine heftigere Kopfbewegung
als Probanden vom Stiff-Typ.

Anhand der Bewegungsamplituden lésst sich die Abhéngigkeit der Stoflantwort von der
Energie und dem Impuls untersuchen. Die im vorigen Kapitel bereits dargestellte Aufstel-

lung der Versuchskonfigurationen, geordnet nach zunehmenden Bewegungsamplituden sei
in Tabelle Gl nochmals dargestellt (vgl. Tabelle B3)).

Versuchs- h [m] | m [kg] | £ [Nm] | I [Ns]
konfiguration

1 0,17 |5 8,34 9,13
2 0,35 |5 17,17 13,10
3 0,17 |10 16,68 18,26
1 07 15 3131 | 18,53
5 035 | 10 34,34 | 26,20
6 0,7 10 68,67 37,06

Tabelle 6.1: Versuchskonfigurationen geordnet nach zunehmender Probandenkinematik

Fiir die Versuchskonfigurationen 3 und 4 aus Tabelle errechnen sich die gleichen Impul-
se bei einer Verdoppelung der Energie fiir die Konfiguration Nummer 4. Ein Vergleich der
maximalen Markerbewegungen ergibt allerdings nahezu identische Bewegungsamplituden
fiir beide Konfigurationen. Aus dieser Beobachtung lasst sich schlieflen, dass die Intensitét
der resultierenden Probandenkinematik hauptséchlich durch den Impuls des Pendels be-
stimmt wird. Diese Aussage deckt sich mit den subjektiven Empfindungen der Probanden
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nach den Versuchen. Danach werden Versuche bei hoheren Auslenkungen, d.h. bei hoheren
Pendelgeschwindigkeiten als unangenehm empfunden, wihrend die Erhchung der Masse bei
gleichbleibender Auslenkung einen niedrigeren Einfluss auf das Empfinden des Freiwilligen
ausiibte.

Muskelaktivitat

Die im Rahmen dieser Arbeit ermittelten Muskelantwortzeiten liegen zwischen 15ms und
90ms. In der Literatur wird unterschieden zwischen einer reflektorischen und einer willkiirli-
chen Muskelaktivierung. Nach Matthews ([54]) besteht der menschliche Dehnungsreflex aus
zwei Komponenten, der sog. monosynaptischen M1 Komponente (’short latency’) bis zu
30ms und der polysynaptischen M2 Komponente ("long latency’) zwischen 50ms und 60ms
nach dem auslésenden Moment. Muskelantwortzeiten iiber 100ms werden der willkiirlichen
Muskelaktivierung zugeordnet.

Unter Beriicksichtigung dieser Literaturangaben sind die elektromyographisch erfassten
Muskelaktivitédten Folge einer vom Pendelanstofl ausgelosten Reflexantwort. Dieser poly-
synaptischen Reflexantwort folgt eine willkiirliche Ansteuerung der Muskeln zur Aufrecht-
erhaltung der urspriinglichen Sitzposition.

Andere Autoren berichten iiber vergleichbare Muskelaktivierungszeiten. So fanden Lei-
nonen et al. ([47]) in ihren Versuchen zur Untersuchung der Wirbelsdulenbewegung Mus-
kelantwortzeiten der autochtonen Riickenmuskulatur von ungeféhr 50ms. Bei deren Un-
tersuchung wurde die obere Extremitdt unerwarteten Belastungen ausgesetzt. Granata
et al. ([27]) beschreiben einen &hnlichen Versuchsaufbau. Sie erhielten Reflexzeiten von
30ms £ 21, 3ms fiir Versuche mit relaxierter Oberkorpermuskulatur.

Extrem kurze Antwortzeiten unter 10ms wurden bei Versuchen mit dorsalem Pendelan-
stof} fiir die Trapezius-Muskelgruppe beobachtet. Diese kurzen Muskelantworten kénnen
nicht allein Folge einer reflektorischen Antwort sein. Moglicherweise liegt eine Aktivierung
bereits vor dem eigentlichen Auftreffen des Pendels vor. Da der dorsale Anstof§ auch als
besonders unangenehm empfunden wurde, ist zudem auch mit einer erhéhten Erregbarkeit
der Probanden zu rechnen. Weiterhin konnten Bewegungsartefakte, verursacht durch das
Auftreffen des Pendels auf den Korper, die Ursache fiir die beobachteten kurzen Muskel-
antworten sein.

Bei der Angabe und Verwendung der Muskelantwortzeiten in der Simulation sind folgende
Punkte zu beachten:

e Eine reproduzierbare Elektrodenapplikation ist aufgrund individueller Unterschiede
nur bedingt moglich.

e Ein Ubersprechen von benachbarten Muskeln beeinflusst das EMG Signal unter Um-
stdnden erheblich ([49]).
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e Das Unterhautfettgewebe fungiert als Tiefpassfilter, so dass hoherfrequente Anteile
unter Umsténden verloren gehen.

e Die mittlere elektrische Leitgeschwindigkeit entlang der Muskelfaser betridgt nach
De Luca ([49]) ca. 4m/s. Bei einem Abstand zwischen Innervationszentrum und der
Elektrode von 4cm verstreichen 10ms bis das Signal die Elektrode erreicht.

e Die sogenannte elektro-mechanische Verzogerung ist zu beriicksichtigen. Unter dem
sog. EMD (engl.: electro-mechanical delay) ist die Zeit zwischen registrierbarer elek-
trischer Aktivitat und der ersten Kraftentwicklung zu verstehen. Stemper et al. ([76])
geben z.B. eine EMD fiir die paraspinale Muskulatur im Bereich von 29ms und 34ms
an.

Unter Berticksichtigung der eben aufgefiihrten Punkte empfichlt De Luca ([29]) eine An-
gabe der ’Onsets’ bzw. 'Offsets’ mit 10ms-Genauigkeit. Die im Rahmen dieser Arbeit
dargelegten Antwortzeiten sollen eine Groflenordnung der im Versuch ermittelten Akti-
vitdten darstellen. Im Hinblick auf die Ansteuerung der Muskelmodelle in der numerischen
Simulation erscheint eine Rundung der Antwortzeiten als sinnvoll. Die elektro-mechanische
Verzogerung ist bei direkter Ansteuerung der Muskelmodelle in der Simulation auf die er-
mittelten Antwortzeiten zu addieren.

Fiir einige Probanden bzw. EMG-Datenséitze ergab der verwendete Algorithmus zur Er-
mittlung der Muskel-Onsets unplausible, d.h. sehr kurze Antwortzeiten oder Aktivitéit be-
reits vor dem eigentlichen Pendelkontakt. Die Auswertung der EMG-Signale von Proband
3 fiir den frontalen Pendelanstofl ergab zum Beispiel extrem kurze Antwortzeiten fiir die
Muskeln MSR, MTL, MOL und MOR. Abbildung zeigt eine Darstellung der EMG-
Daten des linken Bauchmuskels. Links ist dabei ein Zeitausschnitt von 1, 5s und rechts ein
Ausschnitt von 0,4s dargestellt.
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Abbildung 6.3: EMG-EKG-Uberlagerung fiir MOL, Proband 3, frontaler Ansto (h =
17em, m = 5kg), rechts: vergroflert
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Es zeigt sich eine Uberlagerung der Signale des Bauchmuskel-EMG’s mit der Herzmuskel-
aktivitit (EKG). Das EMG-Potential erscheint nahezu zeitgleich mit dem ersten Pendel-
kontakt. Die Analysesoftware interpretiert diesen Signalanstieg jedoch als Aktivierungszeit-
punkt des linken M. obliquus externus, woraus extrem kurze, unplausible Onsets resultie-
ren. Mit den objektiven Onset-Erkennungsalgorithmen ist der genaue Muskelonset deshalb
in diesem Fall nicht zu berechnen. Die EMG-Onsets dieses Versuchs bzw. Probands blieben
fiir die Mittelwertberechnung unberiicksichtigt.

Kritik

In den Videoaufzeichnungen der dorsalen Pendelversuche konnte bei einigen Probanden
eine zusétzliche Versteifung des Oberkérpers durch die auf die Oberschenkel aufgestiitzten
Arme beobachtet werden. So scheint es, dass in einigen Versuchen auch die Armmusku-
latur aktiviert wurde und so der nach vorne gerichteten Torsobewegung entgegenwirkte.
Vor allem bei dorsalen Pendelanstéfien sollte der Versuchsteilnehmer die Hénde nicht auf
die Oberschenkel legen. Ein schmaler Stuhl ohne Riickenlehne wire geeignet, um die Arme
seitlich hdngen zu lassen und so eine Beeinflussung der Oberkérperbewegung zu vermeiden.

In den Versuchen mit relaxierten Testpersonen trugen die Probanden eine Augenbinde,
um eine vorzeitige Reaktion, ausgelost durch die visuelle Wahrnehmung des Pendels, zu
vermeiden. Obwohl die Teilnehmer angaben, das herannahende Pendel nicht gehort zu ha-
ben, wire das Tragen eines Kopfhorers mit Hintergrundmusik sinnvoll. Eine akustische
Wahrnehmung des Pendels wire somit objektiv auszuschliefen.

Bei Versuchen mit voraktivierter Muskulatur wurde der Zeitpunkt des Loslassens des Pen-
dels den Testpersonen mitgeteilt mit der Anweisung, moglichst viele Muskeln bereits vor
dem Anstofl willkiirlich zu aktivieren. Diese willkiirliche Voraktivierung einzelner Muskel-
gruppen ist individuell sehr unterschiedlich, was die teilweise hohen Standardabweichungen
der Bewegungsamplituden bedingt. Bei dem beschriebenen Versuchsaufbau ist es jedoch
nahezu unmoglich, reproduzierbare und vergleichbare Aktivierungsmuster vor dem eigent-
lichen Anstofl zu erzielen, wie dies z.B. in [I7] oder [{7] beschrieben wird.

Parameterwahl

Eine quantitative Analyse wurde fiir ausgewihlte Marker und Winkel, fiir die Muskelant-
wortzeiten und fiir die Pendelbeschleunigungen durchgefiihrt. Fiir einen Vergleich mit den
Simulationsergebnissen wurden die folgenden Mittelwerte berechnet:

e Maximale Bewgungsamplituden der Kopf- und C7-Marker (tpos)
e Maximale Schulter-Kopf- bzw. TH8-C7-Kopf-Winkel (an4:)

e Verzogerungen von Bewegungsbeginn und Bewegungsmaximum der Kopf- und C7-
Marker (,ut07 tha:v)
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e Verzogerungen der ersten Winkeldnderung und des Winkelmaximums (g0, fimaz)
e Maximale Beschleunigungsamplituden (a@,qz)

o Muskelantwortzeiten

6.2 Diskussion der Simulationsergebnisse

6.2.1 Parameteridentifikation

Ziel der Parameteridentifikation war es, numerische Materialmodelle so zu parametrisieren,
dass die Impaktorbeschleunigungen aus den Versuchen in der Simulation moglichst genau
reproduziert werden konnen. Deformationseigenschaften, reprasentiert durch die Impak-
torbeschleunigung, kénnen bei der Crash-Simulation die Insassenkinematik und somit die
Verletzungsschwere erheblich beeinflussen. Eine geeignete Abbildung der Deformations-
und Kontakteigenschaften anhand experimenteller Resultate ist also Voraussetzung fiir
valide Simulationsergebnisse. Die Resultate der Parameteroptimierung werden in diesem
Abschnitt diskutiert.

Die Optimierung des hyperelastischen Materialmodells am Arm lieferte, speziell fiir den
angespannten Muskel, keine zufriedenstellenden Ergebnisse. In Simulationen mit dem op-
timierten Armmaterial fiir aktivierte Muskeln wurde der erste Impaktorrebound ca. 75ms
frither als im Versuch beobachtet. Mit dem im Originalmodell definierten, auf der Forménde-
rungsarbeit basierenden Materialmodell sind die muskelaktivierungsabhéngigen Deforma-
tionscharakteristiken also nicht zu reproduzieren.

Mit einem linear-viskoelastischen Materialmodell wurden bessere Ergebnisse erzielt. Im
Gegensatz zum hyperelastischen Modell beruht das viskoelastische Material auf dem sog.
Maxwell-Modell mit einer dazu parallel geschalteten Feder. Dieses Materialmodell ist ein-
facher zu parametrisieren, da direkt Materialeigenschaften und nicht abstrakte Invarianten
fiir die Definition benotigt werden.

Die Reboundhohe als direktes Maf fiir die im Weichteil gespeicherte elastische Energie
konnte mit dem linear-viskoelastischen Material fiir alle drei untersuchten Muskelgrup-
pen abgebildet werden. Eine realititsnahe Abbildung der Energieabsorption ist bei der
Simulation im Bereich der passiven Sicherheit von grofler Bedeutung, da diese die Kon-
taktvorgénge von Insassenmodellen mit diversen Fahrzeugstrukturen sowie das Deforma-
tionsverhalten der Weichteile entscheidend beeinflussen kénnen.

Aus den jeweiligen Materialmodellparametern ist es moglich, korrespondierende mecha-
nische Materialkennwerte zu ermitteln. Zahlreiche Veroffentlichungen ([13], [68], [Z3]) be-
schreiben die Methode der numerischen Simulation als Vehikel, um mechanische Material-
charakteristiken von biologischem Gewebe zu modellieren und zu quantifizieren. Dies ist
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immer dann hilfreich, wenn es nicht moglich ist, geeignete Materialproben zu entnehmen
und mit standardisierten Zug- und Druckverfahren zu analysieren. Fiir die im Rahmen die-
ser Arbeit beschriebene Materialoptimierung wére es wiinschenswert, ein Materialmodell
zu erhalten, welches neben den bereits erwihnten Deformations- und Kontakteigenschaf-
ten auch die interpretierbaren mechanischen Materialkenngrofien, wie z. B. E-Modul und

Schubmodul, abbilden wiirde.

In der Literatur finden sich einige Verdffentlichungen, welche iiber mechanische Material-
eigenschaften von Muskelgewebe berichten. Tabelle fasst einige dieser Artikel ohne
Anspruch auf Vollstédndigkeit zusammen. Danach liegen die E-Module fiir relaxiertes Ge-
webe zwischen 6kPa und 200kPa. Weiterhin wiesen Krouskop et al. ([A5]) und Vannah
et al. ([82]) in ihren Versuchen um bis zu 50% erhohte Elastizitdtsmodule fiir aktiviertes
Muskelgewebe nach.

Autor, Referenz Methodik Ergebnis

Krouskop et al. ([43]) | stat. Druckversuche, oberhalb E=6,2kPa (relaxiert),
des Knies, amputierte Probanden | E=109 kPa (aktiviert)

Reynolds et al. ([66]) | stat. Druckversuche, linear E=50kPa-145kPa
elastisches Materialmodell

Mak et al. ([51]) stat. Druckversuche, linear E=21kPa-195kPa
elastisches Materialmodell,
Amputierte und Gesunde

Shin et al. ([73]) stat. Druckversuch, FE-Modell E=39kPa-150kPa

Tabelle 6.2: Literatur, mechanische Muskeleigenschaften

Die aus den optimierten Materialparametern berechneten E-Module in dieser Arbeit, zu-
sammengefasst in Tabelle 4], variieren sehr stark, ohne dass ein konsistenter Zusammen-
hang mit der Muskelaktivitat zu beobachten wére. Die ermittelten E-Module sowohl fiir das
hyperelastische und linear-viskoelastische Armmaterial, als auch fiir den Beinstrecker M.
rectus femoris liegen im Bereich der in der Literatur prasentierten Groflenordnungen. Eine
Zunahme des Elastitzitdatsmoduls fiir aktiviertes Muskelgewebe ist fiir das hyperelastische
Armmaterial und fiir das linear-viskoelastische Beinstreckermaterial zu sehen. Entgegen
den Literaturangaben berechnet sich fiir das Materialmodell des relaxierten Beinbeugers
M. biceps femoris ein dreifach hoheres E-Modul als fiir den aktivierten Muskel.

Zusammenfassend ist zu bemerken:

e Das hyperelastische Materialmodell ist nicht geeignet, das Deformationsverhalten von
aktiviertem Weichteil realistisch abzubilden.

e Mit einem einfacheren linear-viskoelastischen Materialmodell ist das mechanische
Kontakt- und Deformationsverhalten besser reproduzierbar.
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e Konsistente und physikalisch interpretierbare mechanische Groflen kénnen aus den
Materialparametern des viskoelastischen Materialmodells nicht ermittelt werden.

Fiir die nicht zufriedenstellenden Ergebnisse der Parameteroptimierung mit dem hyperelas-
tischen Materialmodell sind die Griinde sowohl im Versuchsaufbau als auch im verwendeten
Materialmodell zu suchen. Eventuell reichen die Ergebnisse aus den beschriebenen Versu-
chen nicht aus, um ein komplexes hyperelastisches Materialmodell zu parametrisieren. Die
unzureichende physikalische Interpretierbarkeit mechanischer Materialkennungen auf der
Basis des linear-viskoelastischen Materials liegt wahrscheinlich an der Wahl des Modells.
Biologisches Weichteilgewebe wird mit zunehmender Dehnung steifer und représentiert da-
her bei groflen Dehnungen eher hyperelastisches Materialverhalten. Weitere Optimierungs-
versuche konnten mit dem sogenannten Odgen-Modell zielfithrend sein, dessen Implemen-
tierung im aktuellen Simulationspaket jedoch fehlt. Bosboom et al. ([I3]) wendeten dieses
hyperelastische Materialmodell an, um die mechanischen Eigenschaften von relaxiertem
Muskelgewebe in transversaler Richtung senkrecht zu den Muskelfasern abzuschétzen.

6.2.2 Freiwilligenkinematik

Die Simulationen der Pendelversuche sollten zeigen, ob das aktuelle HUMOS-Modell in
der Lage ist, Versuche im Niedrigenergiebereich (Low-Severity) realitdtsnah abzubilden.
Anhand der resultierenden Kinematik des passiven Modells war zu sehen, dass das un-
verdnderte Modell die reale Kinematik nicht abzubilden vermag. Auch ohne Ansteuerung
der Muskelelemente zeigten die Simulationsergebnisse, im Vergleich zu den experimentel-
len Mittelwerten, viel zu geringe Auslenkungen. Griinde hierfiir sowie erste Modifikationen
am Modell wurden bereits vorgestellt und sollen im Folgenden nochmals genauer erlautert
werden.

Ein realistisches Modell des Pendels und dessen Aufhédngung ist die Vorraussetzung fiir
interpretierbare Simulationsergebnisse. Die Validitdt des Schaummodells wurde mit dem
Fallpriifstand durch einen Vergleich der experimentell ermittelten Impaktorbeschleunigun-
gen mit den Beschleunigungen aus der Simulation iiberpriift. Beide Beschleunigungskurven
aus Versuch und Simulation stimmen in ihrem zeitlichen Verlauf und in ihrer Amplitude
nahezu {iiberein. Der erste Rebound erscheint in der Simulation geringfiigig spdter mit
einer Verzogerung von weniger als 10ms. Diese Ergebnisse zeigen, dass das Pendel- bzw.
Schaummodell in der Simulation eine korrekte Energieiibertragung auf das HUMOS-Modell
abbzubilden vermag. Der unstetige Beschleunigungsabfall nahe der maximalen Amplitu-
de wird durch die im Materialmodell definierten Spannungs-Dehnungs-Kurven verursacht.
Fiir unterschiedliche Dehnraten sind im Materialmodell unterschiedliche Kurven definiert.
Der Beschleunigungssprung lasst sich durch einen Wechsel von einer Materialkurve auf
die néchste Kurve mit niedrigerer Dehnrate erkldren. Diese Unstetigkeit ist jedoch ver-
nachléssigbar, da diese die Energieiibertragung auf das Menschmodell nicht beeinflusst.

Pendelsimulationen wurden fiir jede Anstofiposition und fiir eine mittlere Energie bei einer
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Pendelmasse von 5kg und einer vertikalen Auslenkung des Pendels um 35¢m durchgefiihrt.
Zunichst sollte die Modellkinematik ohne Ansteuerung der Hill-Muskelelemente zeigen, ob
das aktuelle HUMOS Modell prinzipiell in der Lage ist, Low-Impact Vorgénge abzubilden.

Die dargestellten Ergebnisse aus den Simulationen mit dem passiven Originalmodell zeigen,
dass in der Simulation wesentlich geringere Auslenkungen bzw. Bewegungen zu sehen sind
als in den realen Freiwilligentests. Die in den Versuchen mit lateralem und dorsalem Pen-
delanstofl beobachteten Auslenkungen der Probanden waren nahezu doppelt so grofl wie die
korrespondierenden Modellauslenkungen in den Simulationen. Da in den realen Tests mit
relaxierter Muskulatur eine dem Anstofl folgende muskuldre Antwort beobachtet wurde,
wéren groflere Kopf- und C7-Bewegungen des passiven HUMOS-Modells in der Simulation
zu erwarten. Die aktuelle HUMOS-Version ist also zu steif, um Low-Severity-Vorgénge rea-
litdtsnah abzubilden. Mégliche Einflussfaktoren fiir dieses steife Verhalten wurden bereits
im Ergebnisteil aufgefiihrt. Simulationen mit modifizierten Weichteilmodellen zeigten, dass
die Weichteilmodellierung an Torso, Abdomen und Nacken einen betréichtlichen Einfluss
auf die Gesamtkinematik des Modells ausiibt. Das modifizierte HUMOS-Modell zeigte we-
sentlich groflere Auslenkungen als die unverdnderte Modellversion. Mit den verénderten
Materialkennungen reproduziert das HUMOS-Modell somit die realen Messergebnisse bes-
ser.

Im Gegensatz zu den Simulationsergebnissen mit lateralem und dorsalem Anstof zeigte die
Simulation mit frontaler Krafteinwirkung eine Kopf- bzw. C7-Bewegung entgegengesetzt
zur einwirkenden Kraftrichtung. Der frontale Pendelanstof3 verursacht im Simulationsmo-
dell eine forcierte Kyphose. Dieser verstérkte Rundriicken geht einher mit einer Auslenkung
des Dornfortsatzes in Hohe des achten Brustwirbels in Anstofirichtung. Die eben beschriebe-
ne Problematik bei der Simulation eines frontalen Pendelanstofles ist unter anderem auf die
Ausgangsposition des Modells zuriickzufiithren. Anatomisches Vorbild des HUMOS-Modells
war eine eingefrorene Leiche in sitzender Position entsprechend der Koérperhaltung eines
realen Fahrzeuginsassen. Eine im Fahrzeug sitzende Person bildet, im Gegensatz zu einer
aufrecht stehenden Person, eine verstéirkte Kyphose in der Brustwirbelsdule aus. Aufgrund
der im Modell abgebildeten Sitzhaltung ist dadurch der Schwerpunkt des Oberkorpers nach
ventral, d.h. nach vorne verlagert (Abbildung B.4]). Wird das Modell vor dem Pendelanstof3
zusétzlich noch positioniert, so erfihrt der Oberkorper des Menschmodells bei Kontakt mit
der Sitzflache eine Kraft und schliellich eine Bewegung nach vorne.

Ein weiterer Grund ist in der fehlenden Muskelaktivitdt bzw. in der Modellierung der
Muskulatur zu sehen. Die autochtone Riickenmuskulatur (Erector spinae) liegt in einem
osteofibrosen Kanal (Abbildung EH), welcher knéchern durch die Wirbelbogen, die seitli-
chen Wirbelfortsitze (Processus costalis) und den Dornfortsétzen (Processus spinosi) be-
grenzt wird (J61]). Dorsal wird der Erector spinae fibrés von der derben Fascia thoracolum-
balis umgeben. Aufgrund der festen Begrenzung der Muskeln ist eine Volumenédnderung
des Gewebes bei Aktivitit nur geringfiigig moglich, so dass sich der Druck innerhalb des
osteofibrosen Kanals erhoht. Diese Druckzunahme links und rechts von den Dornfortsatzen
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Abbildung 6.4: Kyphose, HUMOS-Modell

bewirkt eine Stabilisierung der Wirbelsdule und unsterstiitzt damit die aufrechte Haltung
des Menschen. Im Modell wurde diese Struktur bislang nicht geeignet abgebildet.

Abbildung 6.5: M. erector spinae nach [64] (1: M. erector spinae, 2: Processus spinosus, 3:
Processus costales, 4: Fascia thorakolumbalis)

Die rudimentére bzw. fehlende Abbildung der Riickenmuskulatur und die verstarkte Ky-
phose im Originalmodell beeinflussen demnach die Gesamtkinematik, vor allem in Simu-
lationen von frontalen Anst6en. Aber auch bei der dorsalen Krafteinleitung ist aufgrund
des vorverlagerten Schwerpunkts eine verstirkte Oberkoérperbewegung nach ventral denk-
bar. Da zum Zeitpunkt der Simulationen noch keine Positionierungssoftware zur Verfiigung
stand, war eine entsprechende Positionierung des Modells nicht moglich.

Neben der zu steifen Gesamtkinematik wurde in den lateralen Pendelsimulationen mit
den modifizierten Weichteilmaterialien eine unrealistische Kopfkinematik beobachtet. In
den experimentellen Messungen war eine Rotation des Kopfes um die sagittale Achse deut-
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lich zu sehen, wéhrend sich die Kopfposition in der Simulation so darstellte, dass sich
die Augen in einer nahezu horizontal verlaufenden Ebene befanden. Eine genauere Dar-
stellung der Bewegung in der Halswirbelsdule ergab einen Winkel zwischen Okziput und
Atlas von ca. 5°. Das atlanto-okzipitale Gelenk ist in Abbildung fiir unterschiedliche
Kopfpositionen dargestellt. Der Abstand zwischen der okzipitalen Gelenkkondyle und der
Gelenkflache des ersten Halswirbels (Atlas) erscheint in den rechten Abbildungen zudem
unrealistisch gro (zwischen 3mm und 10mm). In [A0] wird die Bewegung im oberen Kopf-
gelenk, dem atlanto-okzipitalen Gelenk, als Gleitbewegung mit einem maximalen Winkel
von 3° beschrieben. Die Definition des Gelenks als Mehrkorperelement im Simulationsmo-
dell bedingt eine Rotation der Gelenkpartner um eine festgelegte Achse. Bei einer lateralen
Flexion der HWS im Modell verkleinert sich der Gelenkspalt zwischen der Okzipitalkon-
dyle und der Gelenkfliche des Atlas. Im Gegensatz dazu bleibt der Gelenkspalt bei der
physiologischen Gleitbewegung konstant. Die Modellierung sowie die definierten Charak-
teristiken des oberen Kopfgelenks tragen zu dem beobachteten Verhalten bei.

Abbildung 6.6: Atlanto-Okzipital-Gelenkkinematik, lateraler Anstof3

Mit dem Ziel, die Moglichkeit der numerischen Abbildung einer aktiven Kinematik zu
demonstrieren, wurden die Ergebnisse einer Simulation mit dorsaler Krafteinleitung bei
aktivierter Riickenmuskulatur vorgestellt. Der dorsale Pendelanstofl eignet sich zur Simu-
lation der aktiven Kinematik sehr gut, da hauptsichlich die Muskelgruppe der autochto-
nen Riickenmuskulatur fiir die resultierende Kinematik eine Rolle spielt. Die autochtone
Riickenmuskulatur, der sog. Erector spinae, war im Originalmodell jedoch nicht abgebil-
det. Im Rahmen dieser Arbeit wurde dazu dieser Muskel vereinfacht als eine Kette seriell
aneinandergefiigter Hill-Elemente definiert und eingefiigt. Die Ergebnisse bei Aktivierung
dieses Muskels zum Zeitpunkt des Anstofles zeigen eine deutlich abgeschwichte Modellki-
nematik.

Die préasentierten Simulationsergebnisse zeigen deutlich, dass die aktuelle Version des vor-
gestellten Menschmodells nicht in der Lage ist, Low-Impact-Tests mit Freiwilligen exakt
abzubilden. Liegen die Simulationsergebnisse von High-Severity-Leichenversuchen grofiten-
teils innerhalb der experimentellen Korridore ([2]), so ist das passive Modell bereits ohne
Ansteuerung der Muskelelemente zu steif, um die Freiwilligenkinematik zu reproduzieren.
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Fiir das weitere Vorgehen erscheint es daher als sinnvoll, zuerst die Materialparameter der
unterschiedlichen Weichteile zu optimieren, bevor einzelne Muskelelemente im Simulations-
modell entsperechend den gemessenen Antwortzeiten aktiviert werden.

Eine exakt realistische Abbildung einer aktiven Kinematik ist aufgrund der extremen Kom-
plexitat menschlicher Bewegungen auch in Zukunft wahrscheinlich nicht méglich. Einige
Griinde seien hierfiir genannt:

e Individuelle Unterschiede im muskuldren Reaktionsmuster bedingen eine hohe Streu-
ung von Messergebnissen.

e Eine automatisierte Ansteuerung der Muskelelemte in der Simulation ohne der Kennt-
nis genauer Aktivitdtsmuster, z.B. aus EMG-Messungen, ist derzeit und in néchster
Zukunft nicht moglich.

e Eine Aktivitdtsmessung aller im Korper vorhandenen quergestreiften Muskeln ist mit
der heute zur Verfiigung stehenden Technik nicht moglich.

Eigenstandig kontrollierte Bewegungsablaufe werden mit dem Modell in naher Zukunft also
nicht moglich sein. Sinnvolle Anwendungsgebiete des vorgestellten aktiven Menschmodells
kénnen nach umfangreicher und erfolgreicher Validierung sein:

e Out-of-Position Untersuchungen: Aus Crash-Tests und Fahrversuchen ist es moglich,
typische OoP’s und Muskelaktivitdtsmuster zu ermitteln. In der numerischen Simu-
lation kénnte das Insassenmodell geméafl den experimentellen Untersuchungen posi-
tioiniert und die Muskelelemente entsprechend angesteuert werden. Ein so aufgebau-
tes Modell wire in der Lage die Effektivitdt von Riickhaltesystemen sowie die aus
einem Aufprall resultierende Insassenkinematik zu prédizieren.

e Untersuchung der Verletzungsmechanik: Validierte aktive FE-Insassenmodelle eignen
sich zur detaillierten Vorhersage von Verletzungen. Insbesondere konnte zukiinftig der
Einfluss der Muskelaktivitdt auf bestimmte Verletzungsmuster untersucht werden.

e Rekonstruktion realer Verkehrsunfille: Hier kann die Simulation mit passiven und
aktiven Menschmodellen wichtige Erkenntnisse iiber die Insassenkinematik in realen
Unfallgeschehen liefern. So ist es oftmals nicht moglich, ein zu begutachtendes Unfall-
geschehen mit Dummys oder Dummymodellen realistisch abzubilden. So konnte in
einem realen Fall das Herausrutschen einer Beifahrerin mit einem passiven Mensch-
modell gezeigt werden, wihrend die Dummy-Simulation eine Riickhaltung der Bei-
fahrerin durch den Gurt prédizierte.

e Rechtsmedizinische Fragestellungen: Bei der Begutachtung stumpfer oder spitzer Ge-
walt ist die menschliche Kinematik entscheidend. Mit einem aktiven Menschmodell
ist es moglich, Tatvorgédnge zu rekonstruieren und die auf den Menschen wirkenden
Kréfte abzuschétzen.



Kapitel 7

Zusammenfassung

Ziel dieser Arbeit war die Weiterentwicklung und Validierung eines Finiten Elemente
Menschmodells unter Beriicksichtigung der Muskelaktivitdt im Rahmen des von der Eu-
ropéischen Union geférderten Forschungsprojektes HUMOS (HUman MOdel for Safety).
Zwei grundsétzliche Fragestellungen galt es dabei zu bearbeiten:

e Die Optimierung bzw. Parametrisierung der die Muskelweichteile représentierenden
Materialmodelle fiir relaxierte und aktivierte Muskulatur.

e Die Uberpriifung der Validitiit des aktuellen Modells anhand von Freiwilligenversu-
chen im Niedrigenergiebereich und unter Beriicksichtigung der Muskelaktivitét.

Da in der Literautur weder fiir die Validierung der Kinematik aktiver Menschmodelle noch
fiir die Entwicklung bzw. Optimierung muskelaktivierungsabhéngiger Materialmodelle der
Weichteile eine geeignete Datenbasis zur Verfiigung stand, wurden im ersten Teil dieser
Arbeit zwei Versuchsanordnungen entworfen.

Zur Untersuchung aktivierungabhéngiger Deformationscharakteristiken von Muskelgewebe
wurde ein Fallpriifstand entwickelt. Versuche mit diesem Fallpriifstand sollten Daten fiir die
Parameteridentifikation der korrespondierenden Materialmodelle in der Simulationsumge-
bung liefern. Die Versuchsanordnung besteht aus einem vertikal ausgerichteten Plexiglas-
Rohr und einem Impaktor, welcher aus unterschiedlichen Fallh6hen den Muskel senkrecht
zur Faserrichtung trifft. Anhand der gemessenen Impaktorbeschleunigungen sollten nu-
merische Materialmodelle so parametrisiert werden, dass in der Simulation vergleichbare
StoBeigenschaften resultieren. Die Fallversuche wurden bei verschiedenen Fallhchen und
bei unterschiedlichen Muskelaktivitdten fiir die Muskeln M. biceps brachii, M. rectus fe-
moris und M. biceps femoris durchgefiihrt.

Folgende Aussagen ergeben sich aus den Versuchsergebnissen:

e Die maximale Impaktorbeschleunigung ist hoher fiir groflere Fallhohen.
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e Die maximale Impaktorbeschleunigung ist dhnlich fiir relaxierte und aktivierte Arm-
muskeln. Versuche mit aktivierten Beinmuskeln (M. rectus femoris und M. biceps
femoris) zeigten etwas hohere Beschleunigungsmaxima als Versuche mit relaxierter
Muskulatur.

e Die Peakbreite und Form ist abhingig von der Muskelaktivitat. Gréfere Peakbreiten
waren fiir relaxierte Muskeln zu beobachten.

e In Versuchen mit aktivierter Muskulatur wurden mehrere Impaktor-Rebounds be-
obachtet. Kein Impaktor-Rebound war bei Tests mit relaxierten Muskeln zu sehen.
Aktiviertes Muskelgewebe vermag offenbar einen Teil der Impaktorenergie elastisch
zu speichern, um diese anschlieend wieder an den Fallkorper zuriickzufiihren. Bei
relaxierten Muskeln wird die gesamte Energie des Fallkorpers in Deformationsenergie
transformiert.

Fiir die Validierung der Gesamtkinematik eines aktiven Menschmodells wurde ein Pendel-
versuch entworfen. Anhand der Freiwilligenkinematik sollte es moglich sein, die Fahigkeit
eines Menschmodells zur Abbildung niedrigenergetischer Lastfélle in der Simulation zu be-
urteilen. Experimentell erfasste Muskelaktivierungsmuster sollten als Eingangsparameter
zur Ansteuerung der Muskelmodelle in der Simulation dienen. In dem vorgestellten Versuch
wird ein sitzender Proband von einem Pendel angestoflen. Drei Anstoflpositionen wurden
definiert: Lateral am Oberarm, dorsal in Hohe des achten Brustwirbels und frontal am
rechten M. pectoralis. Die Anstofienergie wurde variiert iiber die Masse des Pendels (5kg
und 10kg) sowie iiber die Fallhohe bzw. vertikale Auslenkung des Pendels (17¢m, 35em
und 70cm). Fiir jede Versuchskonfiguration wurden ein Versuch mit relaxierter und ein
Versuch mit voraktivierter Muskulatur durchgefiihrt. Die Kinematik der Probanden wur-
de mit einem High-Speed-Kamera Bewegungsanalysesystem aufgezeichnet. Mit Hilfe der
Oberflachenelektromyographie wurde die Muskelaktivitéit erfasst und ein Beschleunigungs-
sensor diente zur Messung der Pendelbeschleunigung wéhrend des Anstofles.

Die Ergebnisse lassen sich wie folgt zusammenfassen:

e Wesentlich hohere Bewegungsamplituden von Kopf und Rumpf waren bei Versuchen
mit relaxierter Muskulatur zu beobachten.

e In Versuchen mit relaxierter Muskulatur rotierte der Kopf um seine sagittale Ach-
se mit einer Seitneigung der Halswirbelsdule. Nahezu keine Seitneigung und keine
Rotation des Kopfes waren in Messungen mit voraktivierten Muskeln zu sehen.

e Bei Versuchen mit doppelter Energie und gleichem Impuls wurden vergleichbare
Kopf- und C7-Auslenkungen, bei Versuchen mit gleicher Energie aber hoherem Im-
puls wurden dagegen wesentlich hohere Kopf- und C7-Bewegungen gemessen. Der
Einfluss des Impulses auf die Freiwilligenkinematik ist demnach stérker als der Ein-
fluss der Energie.
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e Die EMG-Daten zeigen, bezogen auf den Anstofizeitpunkt, Muskelantworten mit ei-
ner Verzogerung zwischen 15ms und 90ms. Diese kurzen Antwortzeiten deuten auf
eine durch den Pendelanstofl ausgeloste reflektorische Muskelansteurung hin. Dieser
reflektorischen Aktivierung folgt eine willkiirliche Muskelansteuerung zum Wiederer-
langen einer aufrechten Sitzposition.

Auf der Basis der Versuchsergebnisse wurden Mittelwerte fiir den Vergleich mit den Simu-
lationsergebnissen und zur Parameteridentifikation ermittelt. Diese Vergleichswerte dienen
dazu, die Validitédt eines Menschmodells fiir Freiwilligenversuche im Niedrigenergiebereich
zu untersuchen und aktivierungsabhéngige Weichteilmodelle zu entwickeln. Entsprechend
den realen Versuchsanordnungen wurden Simulationsmodelle mit dem aktuellen HUMOS-
Modell bzw. mit Teilen des Modells erzeugt.

Die Parameteroptimierung der Muskelmaterialmodelle in Abhéngigkeit von der Muskelak-
tivitéit wurde von einem Projektpartner in Frankreich (ESI GmbH) durchgefiihrt. Zum Ein-
satz kam die Optimierungssoftware Pam-Opt mit der Implementierung eines sog. adaptiven
Flachenantwort-Verfahrens (ASRM). Die Materialmodelle wurden anhand von Mittelwer-
ten der Beschleunigungsamplituden, der Peakbreiten und der Reboundhéhen optimiert.
Das Extremitétenweichteil im Originalmodell wird représentiert durch ein hyperelastisches
Materialmodell, welches auf einer differentiellen Formulierung der Forménderungsarbeit
basiert.

Die Ergebnisse der Parameteroptimierung lassen sich wie folgt zusammenfassen:

e Die Optimerung des hyperelastischen Materialmodells erbrachte keine zufriedenstel-
lenden Ergebnisse. Insbesondere fiir den aktivierten Armmuskel war eine addquate
Abbildung der dynamischen Kontakteigenschaften (Rebound-Hohen) nicht méglich.

e Eine Optimierung mit einem linear-viskoelastischen Modell erzielte bessere Resul-
tate. Die Simulationsergebnisse mit diesem Materialmodell, mit Ausnahme fiir den
relaxierten Beinbeuger, liegen innerhalb der experimentellen Korridore.

e In der Literatur werden E-Module im Bereich zwischen 6kPa und 200k Pa fiir rela-
xiertes Muskelgewebe angegeben. Auch wird eine Zunahme des E-Moduls mit zuneh-
mender Muskelaktivitdt beschrieben. Anhand der optimierten Materialmodelle ist es
jedoch nicht moglich, interpretierbare mechanische Kenngréfien wie E-Modul oder
Schubmodul abzuleiten.

Analog zu den beschriebenen Pendelversuchen im Labor wurden diese mit dem aktuel-
len HUMOS-Modell simuliert. Zunéchst wurden Simulationen des lateralen, dorsalen und
frontalen Pendelanstofles ohne Ansteuerung der Muskelelemente im Modell und bei mitt-
lerer Anstoflenergie durchgefiihrt. Die Bewegungskurven von Referenzpunkten am Kopf
und auf Hohe des siebten Halswirbels wurden verglichen mit den mittleren Kopf- und C7-
Auslenkungen in den Versuchen.
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Ein Vergleich der gemittelten Versuchsergebnisse mit den Auslenkungen in den Simula-
tionen fiihrt zu folgenden Erkenntnissen:

Die Auslenkungen der C7- und Kopf-Marker in den Versuchen sind, konsistent fiir
alle AnstofSpositionen, wesentlich grofler als die Auslenkungen der entsprechenden
Referenzpunkte am Modell. Da das passive Modell eigentlich gréflere Bewegungsam-
plituden zeigen sollte als die aktiven Probanden, war von einer zu steifen Modellierung
des aktuellen Modells auszugehen.

Es konnte gezeigt werden, dass die Gesamtkinematik erheblich von der Modellie-
rung der Weichteile am Abdomen, Thorax und Nacken abhéngt. Mit einer weicheren
Materialcharakteristik wurde eine realistischere Gesamtkinematik erzielt.

Im Gegensatz zu den lateralen und dorsalen Pendelsimulationen zeigte das Modell bei
frontaler Krafteinleitung keine C7- und Kopfauslenkung in Anstofrichtung. Jedoch
wurde eine forcierte Kyphose in der Simulation als Folge der frontalen Krafteinleitung
festgestellt. Griinde hierfiir liegen in der Ausgangsposition des Modells mit initialer
Kyphose sowie in der fehlenden Modellierung der Riickenmuskulatur.

Ein weiterer Unterschied zwischen Versuch und Simulation besteht in der Kopfki-
nematik. Das Simulationsmodell zeigt bei lateraler Krafteinleitung trotz Seitneigung
der HWS keine Rotation des Kopfes bzgl. der Horizontalen. Ein Grund fiir dieses
Verhalten konnte in der Definition der gelenkigen HWS-Verbindungen liegen. Spe-
ziell das Atlanto-okzipital-Gelenk scheint hiefiir ein Rolle zu spielen, da das Gelenk
im Modell um ein festes Drehzentrum rotiert, physiologisch aber eher eine gleitende
Gelenkbewegung beschrieben wird.

Am Beispiel eines dorsalen Pendelanstoles wurde der Einfluss der aktiven autochto-
nen Riickenmuskulatur auf die Gesamtkinematik des Modells dargestellt. Dazu wurde
der M. erector spinae vereinfacht modelliert, bestehend aus seriell hintereinanderge-
schalteten Hill-Elementen mit Urspriingen und Ansétzen an den Dornfortsitzen der
einzelnen Wirbel. Eine 75-prozentige Aktivierung dieses Muskels zum Zeitpunkt des
Anstofes resultierte in einer abgeschwichten Gesamtkinematik des Modells, wie dies
auch in den Versuchen mit voraktivierter Muskulatur zu sehen war.

Zusammenfassend ist zu bemerken:

1.

Es ist moglich, anhand der Ergebnisse aus den Impaktorversuchen die Deformations-
und Kontaktcharakteristiken der Extremitatenweichteile fiir relaxierte und aktivierte
Muskeln abzubilden.

Zur Ableitung interpretierbarer mechanischer Kenngréfen ist das linear-viskoelas-
tische Materialmodell nicht geeignet. Komplexere Materialmodelle sowie ein modifi-
zierter Versuchsaufbau konnten hierfiir erforderlich sein.
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3. Das Originalmodell ist zu steif. Eine realistische Abbildung der Pendelversuche ist
daher nicht moglich. Eine Anpassung und Validierung der Abdomen-, Thorax- und
Nackenweichteile erscheint daher als sinnvoll und notwendig.

4. Die Abbildung einer aktiven Kinematik ist prinzipiell moglich, jedoch unter der
Voraussetzung eines validierten passiven Modells und bekannter Aktivitétsmuster
der wichtigsten Skelettmuskeln.
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Tabelle A.1: Testmatrix Impaktorversuch (siehe Kapitel EZ2)
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Versuchskonfiguration | P1 | P2 | P3 | P4 | P5 | P6
17cm rel 1 1 1 1
5kg act 1 1 1 1
17ecm | rel 1 1 1 1 1
10kg | act 1 1 1 1 1
35cm | rel 1 1 1 1 1 1
lateral | bkg act 1 1 1 1 1 1
35cm | rel 1 1 1 1 1
10kg | act 1 1 1 1 1 1
70cm | rel 1 1 1 1 1
okg act 1 1 1 1 1
70cm | rel 1 1
10kg | act 1
17cm rel 1 1 1 1 1
okg act 1 1 1 1 1
17ecm | rel 1 1 1 1 1 1
10kg | act 1 1 1 1 1 1
dorsal | 35¢m | rel 1 1 1 1 1 1
5kg act 1 1 1 1 1 1
35cm | rel 1 1
10kg | act 1 1
17cm rel 1 1 1 1 1
5kg act 1 1 1 1 1
17ecm | rel 1 1 1 1 1 1
10kg | act 1 1 1 1 1 1
frontal | 35cm | rel 1 1 1 1 1
5kg act 1 1 1 1 1
35cm | rel 1 1
10kg | act 1 1

Tabelle A.2: Testmatrix Pendelversuch (siche Kapitel E3)



Anhang B

Experimentellle Ergebnisse

Versuchs- | fig,,,, [g] Otmag [g] HEdiss [%] KEdiss [%] Hapearbreite [ms] Oapeakbreite [ms]
konfig.

20cm, FO | 24,54 3,96 99,1 1,35 65 27

20cm, F/2 | 20,51 1,86 74,39 7,02 39 10

20cm, F 21,52 1,44 68,02 7,49 35 5)

40cm, FO | 39,89 4,55 99,19 0,98 72 25

40cm, F/2 | 32,71 3,74 86,32 3,28 37 3

40cm, F 32,13 4,79 77,55 3,64 31 4

Tabelle B.1: Ergebnisse Impaktorversuche, Mittelwerte

biceps brachii (siehe Kapitel BETI)

und Standardabweichungen, M.

Versuchs- Hamaz [g] O amax [g] HEg;ss [%] OFEgiss [%] Hapearbreite [ms] Oapeakbreite [ms]
konfig.

20cm, FO 14,4 4,77 98,19 1,58 74 22
20cm, F/2 | 17,57 | 1,71 | 86,5 4.4 19 13
cm, F | 2087 |24 83,92 |30 36 1
40cm, FO | 25,8 9,42 98,26 0,87 68 18
40cm, F/2 | 26,41 1,59 89,52 2,48 36 6
40cm, F 28,45 2,82 88,26 2,17 35 3
60cm, FO | 3217 | 9.5 | 9885 | 1.28 61 21
G0cm, F/2 | 34,56 | 3,6 | 91,69 | 1,31 37 5
G0cm, F | 39,06 | 443 88,93 | 1.52 30 3

Tabelle B.2: Ergebnisse Impaktorversuche, Mittelwerte
rectus femoris (siehe Kapitel B1)

und Standardabweichungen, M.
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Versuchs-

Hamaz [g] Oamax [g] HEq;qs [%] O Eaiss [%] Hapearpreite [ms] Oapeakbreite [ms]

konfig.

20cm, FO | 9,79 0,96 97,68 2,03 99 19
20cm, F/2 [ 11,76 | 1,3 90,2 2.96 65 10
0cm, F | 1327 | 2,87 | 8657 | 7.72 61 13
40cm, FO | 14,82 1,91 97,65 1,63 96 32
40cm, F/2 | 17,54 2,03 92,43 3,66 63 10
40cm, F 19,75 3,9 90,59 291 56 15
60cm, FO | 1874 2,13 | 9872 | 0.95 85 31
G0cm, F/2 | 22,67 | 257 | 93.47 | 3,39 60 8
60cm, F 24,02 3,62 92,13 1,79 54 11

Tabelle B.3: Ergebnisse Impaktorversuche, Mittelwerte

biceps femoris (siehe Kapitel B.Tl)

Versuchs- Kopf Kopf Kopf Winkel
konﬁg' Hpos [mm] Hto [mm] Htmax [ms] Omaz
17cm/5kg/rel | 71 (13) 89 (58) | 443 (128) | 9,7 (7,1)
17cm/5kg/act | 29 (17) 47 (21) | 256 (89) 1,6 (3,2)
17cm/10kg/rel | 116 (22) | 42 (15) | 430 (52) 14 2 (2)
17cm/10kg/act | 70 (24) 35 (17) | 299 (64) 8 (3,9)
35cm/bkg/rel | 113 (21) | 47 (4) 394 (58) 10 1 (2,5)
35cm/5kg/act | 51 (27) 37 (21) | 243 (121) 2 (5)
35cm/10kg/rel | 189 (62) | 43 (34) | 359 (209) 19 6 (5)
35cm/10kg/act | 136 (37) | 22 (26) | 374 (75) 6,1 (5,5)
70cm/5kg/rel | 132 (30) | 40 (4) 401 (69) 13,3 (4)
70cm/bkg/act | 82 (28) 31 (12) | 293 (78) 5,7 (4,7)

Tabelle B.4:

und Standardabweichungen, M.

Ergebnisse Pendelversuche, Mittelwerte (Standardabweichungen), lateraler
Anstof (siehe Kapitel B.2)
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Versuchs- C7 Cr Cr Beschleunigung
konﬁg' Hpos [mm] 0 [HlS] Htmaz [HlS] Apendel [g]
17cm/5kg/rel | 37 (23) 56 (39) | 380 (67) 5,3 (0,7)
17cm/5kg/act | 29 (19) 42 (10) | 261 (59) 7,8 (3,8)
17cm/10kg/rel | 86 (14) 31 (8) 373 (26) 4,2 (1)
17cm/10kg/act | 68 (22) 20 (15) | 299 (30) 6,5 (1,9)
35cm/bkg/rel | 61 (8) 25 (7) 334 (107) |9 (1,4)
35cm/5kg/act | 44 (20) 27 (10) | 253 (38) 14,7 (5,4)
35cm/10kg/rel | 129 (30) | 24 (25) | 364 (182) | 7,8 (1,7)
35cm/10kg/act | 115 (25) | 16 (23) | 360 (40) 11,2 (2,7)
70cm/5kg/rel | 98 (22) 23 (6) 385 (88) 15,2 (3,1)
70cm/bkg/act | 76 (17) 20 (9) 294 (33) 24,9 (6)

(

Versuchs- | MSL MSR MTL MTR | MEL MER MOL MOR
konfig. [ms] [ms] [ms| [ms] [ms] [ms] [ms] [ms]

17cm/5kg | 61 (13) | 63 (12) | 64 (1) | 68 (11) | 67 (20) | 91 (16) | 74 (13) | 54 (17)
17cm,/10kg | 50 (16) | 60 (13) | 65 (3) |52 (11) | 83 (9) |62 (13) | 74 (13) | 53 (17)
35cm/5kg | 48 (3) | 51 (10) | 58 (12) | 45 (22) | 75 (9) | 78 (27) | 68 (21) | 46 (11)
35cm/10kg | 38 (11) |43 (12) | 53 (24) | 33 (19) | 64 (10) [ 57 (9) |58 (12) |45 (18)
70cm/5kg | 41 (5) | 35 (12) | 55 (14) [ 20 (7) | 61 (27) | 56 (11) | 58 (20) | 42 (18)

Tabelle B.6: Muskelantwortzeiten, Mittelwerte (Standardabweichungen), lateraler Anstof§
(siche Kapitel B.2))

Versuchs- Kopf Kopf Kopf Winkel
kOIlﬁg. Hpos [mm] Hto [mm] Htmaz [ms] Amaz
17cm/5kg/rel | 64 (27) 66 (14) | 314 (87) ]6,9(1,4)
17cm/5kg/act | 61 (17) -12 (78) | 292 (175) | 6,7 (4,7)
17cm/10kg/rel | 131 (53) | 60 (11) | 391 (159) | 9,9 (5,6)
17cm/10kg/act | 87 (16) 17 (28) | 331 (50) 8,6 (5,1)
35cm/bkg/rel | 135 (45) |44 (17) | 444 (168) | 8,5 (2,9)
35cm/bkg/act | 78,7 (34) | 33 (10) | 294 (69) 6,9 (2,5)

Tabelle B.7: Ergebnisse Pendelversuche, Mittelwerte (Standardabweichungen), frontaler
Anstof (siehe Kapitel B2)
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Versuchs- c7 c7 Cr Beschleunigung

kOIlﬁg. ,upOS [mm] Hio [mm] Himaz [ms] apendel [g]
17cm/5kg/rel | 41 20 (13) | 284 (118) | 4,5 (0,4)

(12)
17cm/Bkg/act | 49 (14) | -17 (64) | 258 (127) | 7,9 (1,8)
17cm/10kg/rel | 97 (61) | 19 (12) | 286 (87) | 4,5 (2.3)
17cm/10kg/act | 82 (30) |9 (23) | 324 (53) | 6,5 (2,1)
35cm/5kg/rel | OL (41) | 14 (12) | 551 (224) | 7.5 (L,1)
35cm/5kg/act | 75 (24) 7(9) 304 (34) 12,7 (3,4)

Tabelle B.8: Ergebnisse Pendelversuche, Mittelwerte (Standardabweichungen), frontaler
Anstof (siehe Kapitel B2)

Versuchs- | MSL MSR MTL MTR | MEL MER MOL MOR
konfig.
17cm/5kg | 51 (
17cm/10kg | 53 (
35cm/bkg | 38 (8

) |87 (17) | 33 (24) | 35 (26)
6) | 76 (10) 43 (14) | 44
) |- 35(8) |32 (17)

0) | 55 (34) | 49 (22) | 47 (22) | 73 (7
) |48 (10) | 57 (9) |48 (12) | 78 (2
) | 31(16) | 33 (16) | 37 (23) | 77 (9

Tabelle B.9: Muskelantwortzeiten, Mittelwerte (Standardabweichungen), frontaler Anstof§
(siche Kapitel [.2)

Versuchs- Kopf Kopf Kopf Winkel
konﬁg' Hpos [mm] M0 [mm] Htmax [ S] Amax
17cm/5kg/rel | 117 (46) | 33 (15) | 479 (132) | 7,7 (4,5)
17cm/5kg/act | 67 (51) 19 (5) 287 (104) | 5,7 (2,9)
17cm/10kg/rel | 237 (79) | 33 (16) | 525 (149) | 13,6 (6,7)
17cm/10kg/act | 101 (33) | 49 (41) | 335 (112) | 10,3 (5)
35cm/bkg/rel | 181 (59) | 26 (12) | 646 (171) | 12,4 (7,3)
35cm/bkg/act | 82 (26) 26 (9) 313 (50) 9,1 (3,5)

Tabelle B.10: Ergebnisse Pendelversuche, Mittelwerte (Standardabweichungen), dorsaler
Anstof (siehe Kapitel B.2)
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Versuchs- c7 c7 c7 Beschleunigung
konﬁg' Hpos [mm] Ko [mm] Hitmaz [HlS] Apendel [g]

17cm/5kg/rel | 61 (25) 13 (7) 388 (108) | 12,1 (3,1)

17cm/5kg/act | 41 (14) 70 (8) 254 (110) | 12,3 (1,6)

17cm/10kg/rel | 158 (53) | 11 (5) 555 (127) 19,8 (2,5)

17cm/10kg/act | 79 (12) 26 (35) | 350 (107) |8,2(1,6)

35cm/bkg/rel | 137 (32) | 10 (6) 595 (121) |21 (1,8)

35cm/bkg/act | 71 (17) -3 (19) 324 (51) 23,2 (4,4)

Tabelle B.11: Ergebnisse Pendelversuche, Mittelwerte (Standardabweichungen), dorsaler

Anstof (siehe Kapitel B.2)

Versuchs- | MSL MSR MTL MTR | MEL MER | MOL | MOR
konfig.

17cm/bkg | 42 (14) | 34 (17) | 15 (19) | 23 (24) | 65 (38) | 56 (49) | 48 (19) | 51 (17)
17cm/10kg | 31 (11) | 34 (8) | 7 (9) 18 (23) | 44 (35) | 44 (37) | 46 (27) | 27 (23)
35ecm/bkg | 34 (21) | 27 (11) | 8 (7) 18 (23) | 13 (4) |38 (38) |45 (27) | 41 (21)

Tabelle B.12: Muskelantwortzeiten, Mittelwerte (Standardabweichungen), dorsaler Anstof§
(siche Kapitel [2)



Anhang C

Parameteroptimierung

relaxiert aktiviert

Fallhohe Parameter Ziel untere | obere Ziel untere | obere
[mm] Grenze | Grenze Grenze | Grenze
Amaz [1oeg) 0,2407 | 0,1795 | 0,2943 | 0,2111 | 0,1834 | 0,2325

A peakbreite S| | 65,03 23 97 34,54 29,2 40
200 hRebound [mm] 2,07 0 6,9 64,03 47,59 89,26
Edissipativ [70] | 0,991 | 0,9719 1 0,6802 | 0,5543 | 0,7734
Umaz [1oeg) 0,3913 | 0,3139 | 0,4434 | 0,3152 | 0,2188 | 0,3522

Apeakbreite |MS] | 72,27 21 90,28 31,2 25 41
400 h Rebound [Mm] 3,33 0 8,99 88,3 62,63 | 107,37
Edissipativ [70] | 0,9919 | 0,9776 1,1 0,7755 | 0,736 | 0,8419

Tabelle C.1: Pam-Opt Targets fiir Armbeugermaterial (siche Kapitel B.3)
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relaxiert aktiviert

Fallhohe Parameter Ziel untere | obere Ziel untere | obere
[mm] Grenze | Grenze Grenze | Grenze
Umaz [1oez) 0,142 | 0,0949 | 0,1991 | 0,2047 | 0,1893 | 0,2541

APpeakbreite |MS| | 74,13 40 103,6 35,58 31 43

200 hRebound [mm] 3,92 0 7,61 32,8 25,43 38,42
Edissipativ [70] | 0,9819 | 0,9645 1 0,8392 | 0,7984 | 0,8756
Omaz [%] 0,2531 | 0,1416 | 0,3551 | 0,2791 | 0,259 | 0,3403

Apeakbreite S| | 67,73 42 91 34,78 30,2 40

400 h Rebound [Mm] 7,04 2,83 12,26 49,02 42,24 65,32
Edissipativ [70] | 0,9826 | 0,9688 | 0,9928 | 0,8826 | 0,8517 | 0,9077
Amaz [oes) 0,3156 | 0,199 | 0,4217 | 0,3832 | 0,3482 | 0,4601

Apeakbreite S| | 61,25 25 88,2 29,6 25,8 33,6

600 hRebound [mm] 6,89 0 23,02 66,98 57,21 79,36
Edissipativ [%0] | 0,9885 | 0,9601 1 0,8893 | 0,8655 | 0,9048

Tabelle C.2: Pam-Opt Targets fiir Beinstreckermaterial (siehe Kapitel B3)

relaxiert aktiviert

Fallhohe Parameter Ziel untere | obere Ziel untere | obere
[mm] Grenze | Grenze Grenze | Grenze
Amaz [oe3) 0,096 | 0,0824 | 0,1059 | 0,1302 | 0,104 | 0,1775

Apeakbreite MS] | 98,83 75 118 61,38 40,2 79
200 hRebound [mm] 5,27 0 14,3 28,54 | 10,61 69,69
Edissipativ [%0) | 0,9768 | 0,938 1 0,8657 | 0,7085 | 0,9424
Umaz [755] 0,1454 | 0,1177 | 0,1751 | 0,1937 | 0,1521 | 0,2551

Apeakbreite S| | 96,3 66,8 115 55,5 40 7
400 hRebound [mm] | 11,25 3,42 17,65 | 38,78 | 23,35 52,04
Edissipativ [70] | 0,9765 | 0,9436 | 0,9918 | 0,9059 | 0,8715 | 0,9441
Amaz [oe3) 0,1838 | 0,1607 | 0,2278 | 0,2356 | 0,1962 | 0,2709

Apeakbreite MS] | 84,93 42,6 134,8 | 53,95 40 72

600 hRebound [mm] | 8,24 0 16,39 | 48,81 | 39,91 63,41
Edissipativ [70) | 0,9872 | 0,9722 1 0,9213 | 0,8909 | 0,9543

Tabelle C.3: Pam-Opt Targets fiir Beinbeugermaterial (siche Kapitel B3)
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