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Kapitel 1

Einleitung

6.949Tote und 494.000Verletzte auf deutschen Stra�en - dieseZahlen ausdem Jahr 2001
machen die Notwendigkeit f•ur eine weitere Verbesserungder Sicherheit im Stra�enver-
kehr deutlich. Die ErgebnissedieserArbeit sollendazu beitragen, Insassenmodelle f•ur die
Auslegung von R•uckhaltesystemenin Fahrzeugenzu optimieren mit dem Ziel, das Ver-
letzungsrisiko sowie die Verletzungsschwere zu minimieren.

1.1 Unfallstatistik und Unfallforsc hung

In den letzten Jahren konnte die Anzahl t •odlicher Verkehrsunf•alle erheblich gesenktwer-
den. Waren esin Deutschland 1991noch 11.300Verkehrstote,so ist die Zahl im Jahr 2001
auf 6.949Tote zur•uckgegangen(BAST, Bundesanstaltf•ur Stra�enwesen).In denUSA zeigt
die Statistik einen •ahnlichen Trend. Bezogenauf 100 Millionen Fahrzeugmeilensank die
Sterblichkeitsrate von 1,91im Jahr 1991auf 1,52im Jahr 2001.Abbildung 1.1 zeigt beide
Statistiken f•ur die Jahre von 1991bis 2001.

Abbildung 1.1: Verkehrstote in Deutschland (links, Gesamtzahl) (BAST) und in den USA
(rechts, bez. auf 100Millionen Fahrzeugmeilen)([4])

Der R•uckgang t•odlicher Verkehrsunf•alle ist auf eine Verbesserungder aktiven und der
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passiven Sicherheit in den letzten Jahren zur•uckzuf•uhren. Unter aktiver Sicherheit sind
unfallvermeidendeMa�nahmen zu verstehen,dem Begri� der passiven Sicherheit werden
dagegenalle Unfallfolgen mindernde Ma�nahmen zugeordnet.Die Einf•uhrung einesGe-
schwindigkeitslimits f•allt demnach in den Bereich der aktiven Sicherheit, die Optimierung
von R•uckhaltesystemenin Fahrzeugenz•ahlt zur passiven Fahrzeugsicherheit. Ein spezielles
Informationssystem(FARS, Fatalit y Analysis Reporting System)der zentralen Registrie-
rungsstelleNHTSA (National Highway Tra�c Safety Administration) in den USA stellt
Statistiken •uber t•odliche Verkehrsunf•alle in den VereinigtenStaaten bereit. Darin enthal-
ten sind Zahlen•uber die Wirksamkeit eingef•uhrter R•uckhaltesystemein denletzten Jahren.

Abbildung 1.2 zeigt die gesch•atzte Anzahl geretteter Leben in den USA durch Airbags
und Gurte. Aus den Statistiken ist die Wirksamkeit neuer bzw. optimierter R•uckhalte-
systemein modernen Fahrzeugendeutlich zu erkennen.Eine Weiterentwicklung passiver
Sicherheitskomponenten im Fahrzeugverspricht auch in Zukunft eineweitereReduzierung
t•odlicher Verkehrsunf•alle.

Abbildung 1.2:Gesch•atzte Anzahl geretteterLebenin denUSA durch AnlegeneinesGurtes
(links) und durch Airbags (rechts) ([6])

Das Wissen•uber aktuelle Entwicklungen im Stra�enverkehr sowie in der Fahrzeugtechnik
ist f•ur einepraxisorientierte und nachhaltige Weiterentwicklung von Sicherheitskomponen-
ten unabdingbar. Unfallforschung steht f•ur ein interdisziplin•ares Forschungsgebiet,wel-
chessich mit Unfallursachen, Unfallentstehung und Unfallfolgen auseinandersetzt.Neben
staatlichen Institutionen und der Fahrzeugindustriesind auch universit•are Einrichtungen
beteiligt. Die medizinische Datenerhebung,z.B. an Universit•atskliniken, spielt dabei eine
wichtige Rolle. Klassi�ziert werdenUnfallverletzungenentsprechendihrer Schwerenach der
sog.AIS (Abbreviated Injury Scale).Art und Ursache t •odlicher Verletzungenwerdenv.a.
bei Obduktionen in der Rechtsmedizin erfasst(Graw et al. in [28] und [29]). Die darausre-
sultierendenVerletzungsstatistiken bezogenauf vergleichbare Unfallsituationen zeigendie
E�ektivit •at bzw. Schw•achen von in Fahrzeugenintegrierten Sicherheitskomponenten und
tragen somit indirekt zur weiteren Verbesserungder Fahrzeugsicherheit bei.
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1.2 Aktuelle Entwic klungen in der passiven Sicherheit

1.2.1 Crash-V ersuche und Simulation

F•ur die Auslegungneuer sowie f•ur die Optimierung bereits etablierter R•uckhaltesysteme
kommenzwei Testverfahrenzum Einsatz - die herk•ommlichen Full-ScaleCrashTestssowie
die numerischen Simulationen. Bei herk•ommlichen Crash-Testswerdenmechanische Mess-
puppen, die sog.Dummys im Fahrzeugpositioniert, welche das Verhalten realer Insassen
w•ahrend einesAufpralls abbilden sollen. EntscheidendeNachteile herk•ommlicher Crash-
Testsund die rasante Weiterentwicklung der modernenComputertechnologiemachen den
zunehmendenEinsatz numerischer Simulationen m•oglich. Vor- und Nachteile der beiden
Verfahrensind in Tabelle 1.1 zusammengefasst.

Crash-T est Numerisc he Simulation
Vorteile Realit•atsnah Kosteng•unstig (einfache

Parametervariation)
Fahrzeugstrukturenentsprechen Einsatz von Dummy- und
der Realit•at Menschmodellen m•oglich

Nachteile Teuer Material- und Kontaktkennungen
nur n•aherungsweisebekannt

Dummy als einzigesInsassenmodell Anwendungund Ergebnis-
interpretation anspruchsvoll

Parametervariationen nicht oder AufwendigeValidierung f•ur
nur bedingt m•oglich unterschiedliche Lastf•alle

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

Da bei Crash-Versuchen voll ausgestatteteSerienfahrzeugeoder Prototypen als Testobjekt
zum Einsatz kommen,spiegelnherk•ommliche Crash-Testsdie Realit•at optimal wider. Die
Ergebnisseder Crash-Testssind au�erdem wichtig f•ur die Validierung numerischer Modelle
sowie f•ur einePlausibilit •atskontrolle der Simulationsergebnisse.

Ein wesentlicher Nachteil herk•ommlicher Crash-Tests ist in den extrem hohen Kosten zu
sehen.Testfahrzeugesowie die im Dummy integrierten Sensorenwerden oftmals nur f•ur
einen einzigenCrash-Test verwendet, was mit einemerheblichen Kostenaufwand verbun-
den ist. Parametervariationen sind bei Crash-Versuchen in den meisten F•allen schwierig
bzw. nicht m•oglich. F•ur eine Variation des Airbagz•undzeitpunktes sind z.B. mehrmalige
Crash-Tests notwendig, f•ur welche jeweils neue Fahrzeugeund neu instrumentierte und
kalibrierte Dummys zur Verf•ugung gestellt werden m•ussen.F•ur verschiedeneKollisions-
typen existierenunterschiedliche Dummys und numerische Dummymodelle. Dummys aus
der HYBRID-Serie wurden z.B. speziell f•ur den Frontalaufprall entwickelt, wohingegendie
unter den BezeichnungenSID, EUROSID und BIOSID bekannten Dummys f•ur Seitenauf-
pr•alle validiert wurden. In [11] wird ein historischer R•uckblick auf verschiedeneDummys
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gegeben. Danach wurden bereits vor •uber 50 Jahren ersteDummys f•ur den Einsatz in der
Raumfahrtforschung und in der Fahrzeugindustrieentwickelt.

Aus denSignalender im Dummy integrierten Sensorenund denVideosder Fahrzeugkame-
ras werden Belastungenund Verletzungskriterienf•ur reale Insassenabgeleitet. Ein Dum-
my stellt jedoch ein rein mechanischesund idealisiertesAbbild desmenschlichen K•orpers
dar. Komplexe menschliche Gelenke werden durch einfachere mechanische Verbindungen
repr•asentiert. Weichteilgewebe werdendurch technische Kunststo�e und Sch•aumeabgebil-
det. Die f•ur LebewesencharakteristischenaktivenMuskeln werdenbei Crash-Test-Dummys
nur rudiment•ar ber•ucksichtigt. Eine Vergleichbarkeit zwischenDummy und realemInsassen
ist somit nur bedingt m•oglich. Fahrversuche zeigten zum Beispiel auf einer Sinuswellen-
Teststrecke signi�k ante Unterschiedezwischen der Kinematik einesMenschen und der Be-
wegungeinesDummys (Muggenthaler et al. ([56]), Yamaguchi et al. ([92])).

Ein sinnvoller Einsatz der numerischen Simulation ist wesentlich billiger. WederFahrzeug
noch Sensoriksind f•ur einenSimulationslauf notwendig.Bereits 1989konnte nach Johnson
et al. ([38]) die Anzahl durchgef•uhrter Crash-Testsdurch den Einsatz der numerischen Si-
mulation um biszu25%gesenktwerden.In derSimulation lassensich Parametervariationen
relativ einfach und kosteng•unstig durchf•uhren.F•ur eineVariation desAirbagz•undzeitpunk-
tessind lediglich mehrereSimulationsl•aufemit unterschiedlich de�nierten Z•undzeitpunkten
auszuf•uhren. Ein weiterer Vorteil gegen•uber Crash-Tests sind die zur Verf•ugung stehen-
den Insassen-bzw. Menschmodelle.Neben Dummymodellenbieten verschiedeneHersteller
auch sog.Menschmodelle an mit dem Ziel, die realemenschliche Insassenkinematikbesser
abzubilden.Simulationen mit den heute auf dem Markt verf•ugbarenMenschmodellen zei-
gen bereits deutliche Unterschiede zwischen der Kinematik einesDummy- und der eines
Menschmodells (Praxl et al. ([63])).

Numerische Simulationen bilden die Realit•at bereits erstaunlich genauab. So wurde z.B.
der Zeitpunkt des Kontakts zwischen dem Kopf des Dummys und der Seitenscheibe im
Versuch ermittelt und mit dem entsprechendenZeitpunkt ausden Simulationsergebnissen
verglichen([63]). Die Fahrzeugkinematikwurde w•ahrenddesCrash-Versuchs aufgezeichnet
und diente als Bewegungsvorlage f•ur das Fahrzeugmodell in der Insassensimulation. Der
Kopf desDummymodells in der Simulation ber•uhrt die Seitenscheibe etwa 10 ms sp•ater
als der Kopf desHardware-Dummys im experimentellen Versuch.

Neben den zahlreichen Vorteilen der numerischen Simulation gegen•uber Crash-Versuchen
ist die hoheKomplexit•at umfangreicher Simulationsmodelle zu erw•ahnen.Einerseitserfor-
dert die Entwicklung und Anwendungvon Simulationsmodellen sowie die Auswertung der
Simulationsergebnisseumfangreiche Kenntnisse aus unterschiedlichen Fachgebieten(Ma-
schinenbau, Materialwissenschaft, Biomechanik, usw.) und andererseitsist vor der Simula-
tion auf eine f•ur die jeweilige Fragestellungad•aquate Validierung der Simulationsmodelle
zu achten.
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1.2.2 Vom Dumm ymo dell zum Mensc hmo dell

Aktuelle Richtlinien f•ur die Beurteilung der Fahrzeugsicherheit de�nieren detailliert die
Protokolle und Verfahrensweisenf•ur Crash-Versuche. Ansto�p ositionen, Geschwindigkei-
ten und Grenzwerte ermittelter Verletzungsparametersind darin explizit aufgef•uhrt. In
Europa haben neueFahrzeugevor der Markteinf •uhrung denECE-Richtlinienkatalog (Eco-
nomic Commision for Europe) zu erf•ullen, in den USA werdendie entsprechendenRicht-
linien unter FMVSS (FederalMotor VehicleSafety Standards)zusammengefasst.

Moderneanthropometrische Messpuppen (z.B.: HYBRID-I I I, BioRID-I I, WorldSID) sind
mit unterschiedlichenSensorenbest•uckt, um die auf die Messpuppe wirkendenBelastungen
zu erfassenund darausBelastungswerte zu errechnen. Kramer fasst in [42] die wichtigsten
Verletzungskriterienund Belastungsgrenzwerte der geltendenGesetzgebungzusammen.

So wird z.B. das Risiko eines Sch•adel-Hirn-Traumas durch den sog. HIC-Wert (Head-
Injury-Criterion) beschrieben ([1]). Dieser wird aus dem Kopfbeschleunigungsverlauf des
Dummys ermittelt und �ndet in denRichtlinien alsGrenzwert f•ur die BelastungdesKopfes
Anwendung.F•ur Verletzungenim Thoraxbereich existierenweitereKriterien. Aus der Rip-
peneindr•uckung wird z.B. das Viscous Criterion (VC) oder der Thoracic Trauma Index
(TTI) ermittelt.

Die Optimierung der Insassensicherheit hat die Erf •ullung der in den Richtlinien festge-
setztenGrenzwerte zum Ziel. Die mit den Grenzwerten zu vergleichendenBelastungswerte
errechnen sich aus den im Crash Test bzw. im Dummy erfasstenSignalen.Aus den phy-
sikalischen Messwerten des Dummys wird somit die Belastung auf das komplexeSystem
des menschlichen K•opers beurteilt. Anthropometrische Messpuppen bilden den mensch-
lichen K•orper jedoch aufgrund der idealisierten Abbildung sowie der fehlendenMuskeln
nur unzureichend ab. Gleichesgilt f•ur numerische Insassensimulationen unter Verwendung
numerischer Dummymodelle.

Zusammenfassendl•asstsich folgendessagen:

� Dummys sind teuer, bed•urfen regelm•a�iger Wartung und Kalibration.

� Dummys sind f•ur spezielleLastf•alle (Frontal-, Seiten-oder Heckaufprall) konzipiert
und validiert. F•ur andere Unfallkonstellationen liefern Dummys unter Umst•anden
nicht-valide Ergebnisse.

� Dummys sind mechanische Abbilder desMenschen ohneBer•ucksichtigung der Mus-
kelaktivit •at. Reale Insassenkinematikund Dummyverhalten lassensich daher nur
bedingt miteinander vergleichen.

� In Crash-Versuchen sowie in numerischen Simulationen (z.B. Schneiderund Zernicke
([70])) werdenVerletzungskriterienausden Sensorsignalen(Kr •afte, Beschleunigung)
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berechnet. Dieseabstrakten Richtwerte dienenzur Risikoabsch•atzung von Verletzun-
gen f•ur bestimmte K•orperregionen.Eine Aussage•uber in Mitleidenschaft gezogene
anatomische Strukturen und Organeist jedoch nicht direkt m•oglich.

K•onnten Verletzungendirekt und verl•asslich berechnet werden, so w•are die Entwicklung
von Fahrzeugenmit weitaus verbesserterInsassensicherheit m•oglich (Haug et al. ([33])).
Aufgrund der dargelegtenSchw•achen herk•ommlicher Methoden wurde in den letzten Jah-
renderRuf nach detailgetreuerenInsassenmodellenlaut. Die Durchf•uhrung von Freiwilligen-
und Leichenversuchen ist aufgrund ethischer Grunds•atzenicht oder nur in Ausnahmef•allen
vertretbar und deren Ergebnissesind nur bedingt aussagef•ahig. Mit Leichen l•asst sich
ausschlie�lic h passivesVerhalten abbilden. Freiwilligenversuche sind nur bei sehr geringer
Belastungdurchf•uhrbar.

Eine vielversprechende L•osung liegt in der numerischen Modellierung des menschlichen
K•orpers.Durch einem•oglichst genaueAbbildung der Anatomie sowie der aktiven Muskeln
soll es in naher Zukunft m•oglich sein, wirklichkeitsn•aheresInsassenverhalten in der nu-
merischen Simulation zu erreichen. Die G•ute einesInsassenmodells, das hei�t wie gut das
Modell menschliche Kinematik abzubilden vermag,wird mit dem Begri� der 'Bio�delit y'
bezeichnet.

1.2.3 Anforderungen an mo derne Insassenmo delle

Ziel der numerischen Abbildung desmenschlichen Insassenist eine hohe 'Bio�delit y' des
Modells. Das Menschmodell soll demnach in der Simulation das menschliche Verhalten
m•oglichst genaurepr•asentieren. Konkret sind unter anderemfolgendeAnforderungenan
ein modernesInsassenmodell zu formulieren:

� Realit•atsnahe Abbildung der Kinematik des menschlichen Insassenzur Auslegung
von R•uckhaltesystemen.

� Ber•ucksichtigung der aktiven Muskeln.

� Direkte Vorhersagevon Verletzungenausden Simulationsergebnissen.

� Ausf•uhrliche und dokumentierte Validierung f•ur die AnwendungsgebietedesModells.

Zwei Verletzungstypen sind zu unterscheiden- Kontaktverletzungenund Beschleunigungs-
verletzungen.Zum erstgenannten Verletzungstyp z•ahlt z.B. die Sch•adelfraktur nach direk-
ter Gewalteinwirkung, zum zweitgenannten Typ eine Contre-Coup-Kontusionsverletzung
als Folgeeiner tr •agheitsbedingtenRelativbewegungdesGehirns.Eine realit•atsnaheAbbil-
dung der Kinematik ist daher entscheidend f•ur eine Verletzungspr•adiktion. Verletzungen
sollendirekt ausdenSimulationsergebnissenhervorgehen,um soeinenEinblick in die Trau-
matisierungsmechanismenzu erhalten.
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Die Aussagef•ahigkeit von Simulationsergebnissenmit Menschmodellen ist in entscheiden-
dem Ma�e von der Validierung des Modells abh•angig. •Ahnlich wie Crash-Test-Dummys,
welche f•ur spezi�sche Lastf•alle konzipiert wurden, sind numerische Modelle unter Ber•uck-
sichtigung der Applikation auf Validit •at zu •uberpr•ufen.

VerschiedeneTestverfahren und Versuchsanordnungen zur Validierung der Modelle wur-
den entwickelt. Schlitten- und Pendeltestssind etablierte Verfahren, den Ein
uss einer
de�nierten Belastungauf denmenschlichen K•orper zu untersuchen. Dabei werdenLeichen,
derenK•orperproportionen ungef•ahr deneneinesDurchschnittsmenschen entsprechen,posi-
tioniert und mit Sensorenbest•uckt. Aus den Messwerten mit unterschiedlichen Testobjek-
ten werden Ergebniskorridore ermittelt. Liegen die entsprechendenSimulationsergebnisse
innerhalb dieser Korridorgrenzen, so ist das Modell f•ur den jeweiligen Lastfall validiert.
Vorraussetzungf•ur eineerfolgreiche praktische AnwendungdesModells ist eineausf•uhrli-
che Dokumentation der Validierung.

Bei der Validierung eines Menschmodells auf Grundlage von Ergebnissenaus Leichen-
versuchen bleibt der Ein
uss aktiver Muskelspannung unber•ucksichtigt. Muskelaktivit •at
ver•andert jedoch die Kinematik einesFahrzeuginsassensowie die Deformations-und Ma-
terialeigenschaften von Weichteilgewebe ([81]). Da dies wiederum einen Ein
uss auf die
Verletzungsmechanik aus•ubt, ist eineBer•ucksichtigung der Muskelaktivit •at bei der Model-
lierung Voraussetzungf•ur ein realit•atsnahes,den Menschen repr•asentierendesModell. Der
Ein
uss der Muskelaktivit •at auf dasInsassenverhalten ist Gegenstandaktueller Forschung.

1.3 Ziel dieser Arb eit

Im Rahmendeseurop•aischen Forschungsprojekts HUMOS-I wurde ein Menschmodell ba-
sierendauf der Methode der Finiten Elemente entwickelt. DasFolgeprojekt HUMOS-II hat
die Optimierung und Validierung desModells zur Aufgabe.

Die erste HUMOS-Version wurde haupts•achlich anhand von Ergebnissenaus Leichenver-
suchen validiert. Willk •urliche und re
ektorische Muskelaktivit •aten blieben also bislang
unber•ucksichtigt. Au�erdem wurden im aktuellen Modell die Materialeigenschaften der
Weichteile nur f•ur relaxiertesMuskelgewebe abgebildet.

Ziel dieser Arbeit ist es, f•ur die Validierung aktiver Menschmodelle eine Datenbasis zu
scha�en. Dazu soll der Ein
uss der Muskelaktivit •at auf die Insassenkinematiksowie auf
die Deformationseigenschaften von Weichteilgewebe quanti�ziert werden. Die Ergebnisse
aus Freiwilligenversuchen sollen im Rahmen dieserDissertation dazu verwendet werden,
die Validit •at desbereits bestehendenHUMOS-Modells entsprechend den Versuchsanord-
nungenund unter Ber•ucksichtigung der Muskelaktivit •at zu •uberpr•ufen.

Eine explizite Formulierung der Fragestellungerfolgt in Kapitel 3.



Kapitel 2

Theoretisc he Grundlagen

2.1 Numerisc he Simulation

2.1.1 Begri�e und Grundlagen

Im Rahmender VDI-Richtlinie 3633wird der Begri� Simulation folgenderma�ende�niert:

'Simulation ist das Nachbilden einesSystemsmit seinendynamischen Prozessenin einem
experimentierf •ahigen Modell, um zu Erkenntnissen zu gelangen,die auf die Wirklic hkeit
•ubertragbar sind.'

Nigg ([58]) de�niert den Begri� Simulation etwas k•urzer:

'Simulation is the processof performing experiments on a numerical model.'

Zwei Begri�e sind in beidenDe�nitionen enthalten - Modell und Experiment.

Eine Simulation besteht immer auseinembzw. mehrerenSimulationsmodellen, welche die
zu untersuchendenund realen Objekte repr•asentieren. Die f•ur die jeweilige Fragestellung
wichtigen physikalischen Eigenschaften und Parameter realer Objekte werden numerisch,
d.h. mathematisch beschrieben. Das Modell bzw. die Teilmodelle bilden zusammenmit
bestimmten Anfangs-und Randbedingungendie Grundlagef•ur die numerische Simulation.

Mit Hilfe einesExperiments wird die Beziehung zwischen Ursache und Wirkung betrach-
tet. So kann z. B. die Wirkung •au�erer Ein
 •usseauf technische oder biologische Systeme
untersucht werden.Sind die klassischen Methodender technischen Mechanik, wie sieunter
anderemin der Biomechanik Anwendung�nden (z.B. Breul et al. ([15])), nicht zielf•uhrend,
so kommt die numerische Simulation zum Einsatz. In der numerischen Simulation wer-
den Experimente 'theoretisch' bzw. 'virtuell' durchgef•uhrt, um ausden ErgebnissenR•uck-
schl•usseauf die Realit•at ziehen zu k•onnen. Eine numerische Simulation beinhaltet also
die Abbildung einesrealenSystemssowie dessenAnalyse unter bestimmten Lastf•allen in
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Abh•angigkeit von der Zeit.

Ein Simulationsmodell besteht •ublicherweiseausmehrerenTeilmodellen.Randbedingungen
legenm•ogliche Interaktionen zwischendenSystemenfestund bestimmensomit denAnfang
sowie den zeitlichen Ablauf der Simulation. Unter Randbedingungensind unter anderem
Kontaktde�nitionen, Anfangsgeschwindigkeiten oder Beschleunigungsfelderzu verstehen.

DasBeispielausAbbildung 2.1zeigt einenexperimentellen Versuchsaufbausowie dasdazu
korrespondierendeSimulationsmodell.

Abbildung 2.1: Experimenteller Versuchsaufbauund Simulationsmodell

Im realenVersuch wurde ein Crash-Test-Dummy auf einemSchlitten positioniert und la-
teral sowie rotatorisch beschleunigt. Ein Bewegungsanalysesystemerfasstedie Kinematik
des Dummys w•ahrend der Schlittenbewegung. Mit Hilfe des Simulationsmodells wurde
anschlie�end •uberpr•uft, in wieweit die Ergebnisseausdem realenVersuch mit den Ergeb-
nissenaus dem Simulationslauf •ubereinstimmen. Das Simulationsmodell aus Abbildung
2.1 besteht aus vier Teilmodellen, der Schlittenplattform, dem Sitz, dem Gurt und dem
Dummy.

FolgendeRandbedingungenwurden implementiert:

� F•uhren der Schlittenplattform mit den Bewegungsdatenausdem Versuch

� Kontakte zwischen Dummy und Sitzmodell

� Gravitation

Das gesamte Simulationsmodell wird repr•asentiert durch zeitabh•angige Di�eren tialglei-
chungen. Diese mathematische Darstellung der physikalischen Gegebenheiten wird von



2.1 Numerisc he Simulation 20

modernenSimulationspaketen automatisch erstellt. Mit numerischen N•aherungsverfahren,
wie z.B. der Methoden von Euler oder Runge-Kutta lassensich dieseGleichungen l•osen.

Die beispielhaft dargestellten Versuche und Simulationen wurden im Rahmen des EU-
Projekts ROLLOVER durchgef•uhrt ([7]).

2.1.2 MKS- versus FEM-Sim ulation

Grunds•atzlich existieren zwei Methoden zur Abbildung realer Systeme,das Mehrk•orper-
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 Freiheitsgradenmiteinander verbundensind. Dem Body wer-
dendie Koordinaten desSchwerpunkts, die Masse,die Tr•agheitsmomente sowie ein lokales
Koordinatensystemzugeordnet.F•ur ein SystemausgelenkigverbundenenElementen exis-
tiert eine Bewegungsgleichung, welche z.B. nach dem Ansatz von Newton-Euler von der
Simulationssoftware automatisch aufgestellt wird. Mithilfe der entstehendenDi�eren tial-
gleichungenund gegebenenRandbedingungenwird die Kinematik desMKS-Systemsdurch
mathematische N•aherungsverfahren berechnet. Diese Di�eren tialgleichungen werden mit
numerischen L•osungsverfahren wie dem Euler- oder dem Runge-Kutta-Verfahren gel•ost
([80]).
F•ur die Kontaktde�nition sowie f•ur die visuelleDarstellung werdenden Bodys starre, d.h.
nicht deformierbareeinfache geometrische Elemente zugeordnet.Mit Hilfe von Ellipsoiden,
Zylindern und Ebenenist esm•oglich, Kontakte zwischen verschiedenenSegmenten zu de-
�nieren. Kontaktde�nitionen werdendurch eineWeg-Kraft Kennung de�niert, d.h. dringt
ein MKS-Element in ein anderesein, so wird diesesmit einer in der Kontaktde�nition
festgelegtenKraft zur•uckgedr•angt.

Die Finite Elemente Methode ist ebenfalls ein numerisches Verfahren, physikalische Pro-
blemstellungenabzubilden und zu berechnen. Mit diesemVerfahren ist esm•oglich, kom-
plexe und detaillierte Strukturen abzubilden und zugleich deren Material- und Verfor-
mungseigenschaften ad•aquat zu modellieren. Im Gegensatzzu MKS-Modellensind Finite-
Elemente-Modelledeformierbar.Die FEM wird im folgendenAbschnitt n•aherbeschrieben.

2.1.3 Metho de der Finiten Elemen te

Ihren Ursprung hat die Methode der Finiten Elemente in den 50'er Jahren des20. Jahr-
hunderts in der milit •arischen Forschung. Seitdem unterliegt diesesnumerische Verfahren
einer st•andigen Weiterentwicklung. VerschiedeneSoftware-Pakete werden unter anderem
f•ur den Bereich der Fahrzeugindustriein der Stuktur- oder Insassenberechnung am Markt
angeboten. Diese beinhalten Module f•ur die Modellierung (Pre-Processing),f•ur die nu-
merische Berechnung bzw. Simulation (Solver) als auch f•ur die graphische Ausgabe der
Ergebnisse(Post-Processor).Einige der in der Fahrzeugindustrieetablierten Pakete sind
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unter folgendenProduktbezeichnungenbekannt: PamCrash(ESI), MADYMO (TNO), AN-
SYS (ANSYS Inc.) oder RADIOSS (MECALOG).

Physikalisch-technische Systeme,wie z.B. Konstruktionen aus dem Bauingenieurwesen,
Str•omungen aus dem Maschinenwesensowie aus der Thermodynamik oder dreidimensio-
naleStrukturen ausder Fahrzeugtechnik lassensich mathematisch abbilden. Aus denphy-
sikalischen Zusammenh•angensowie derenFormulierung durch Gleichgewichts- bzw. Extre-
malbedingungensowie Variationsaufgaben resultierendie dasSystembeschreibendenpar-
tiellen Di�eren tialgleichungen (DGL). DieseDGL'n lassensich analytisch oft nicht oder
nur mit gro�em Aufwand l•osen.Die Methode der Finiten Elemente stellt ein Werkzeug
dar, dieseDi�eren tialgleichungennumerisch, d.h. n•aherungsweisezu berechnen.

Grundprinzip der Methode der Finiten Elemente ist es,einenzu betrachtendenkontinuier-
lichen K•orper in kleine Elemente mit einfacher Geometrieaufzuteilen.DieserSchritt wird
als Diskretisierung desGrundgebietesbezeichnet. Benachbarte Elemente sind an den so-
genannten Knotenpunkten miteinander verbunden.Durch dieser•aumliche Diskretisierung
ist es nun m•oglich, Ansatz- bzw. Formfunktionen f•ur die gesuchten Werte elementweise
aufzustellen.Anforderung an lineare Formfunktionen bzw. Formfunktionen h•oherer Ord-
nung ist die Stetigkeit, um bei der Berechnung der unbekannten Knotenvariablen stetige,
d.h. sprungfreie •Uberg•ange benachbarter Elemente zu erhalten. Mit gegebenenRandbe-
dingungenund einer Koordinatentransformation der �niten Elemente in ein Einheitskoor-
dinatensystemlassensich die gesuchten Unbekannten an den Knotenpunkten berechnen.

Eine mathematisch detaillierte Beschreibung der Methode der Finiten Elemente w•urde
den RahmendieserArbeit sprengen.Im Folgendenseidasprinzipielle Vorgehender FEM
am Beispielallgemeinelastomechanischer Aufgabenstellungendargestellt.Bei elastomecha-
nischen ProblemenwerdenDehnungen,Spannungenund Verschiebungenvon im Allgemei-
nen dreidimensionalenObjekten betrachtet. Zur Berechnung realistischer Dehnungs- und
Spannungswerte werdenden Finiten Elementen Materialeigenschaften zugeordnet.Das in
dieserArbeit dargestellteFinite-Elemente-Menschmodell soll ebenfallsdie Berechnung von
Dehnungen und Spannungen einzelneranatomischer Strukturen zulassen.Das Modell ist
demnach der Klasseelastomechanischer Fragestellungenzuzuordnen.

Bei der r•aumlichen Diskretisierung unterscheidet man verschiedeneFormen Finiter Ele-
mente. Dieseseienim Folgendenkurz erl•autert.

� Stabelemente (engl. bar) sind 1-dimensionaleElemente zur •Ubertragung von Zug-
und Druckkr•aften (z.B. Drahtseil)

� Balkenelemente (engl. beam) sind ebenfalls1-dimensionaleElemente, jedoch werden
mit Balkenelementen auch Momente •ubertragen (z.B. Dachbalken im Hausbau)

� Membranelemente (engl. membrane) sind 2-dimensionaleElemente zur •Ubertragung
von Zug-, Druck- und Scherkr•aften, jedoch ohneBiegestei�gkeit (z.B. Papier)
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� Schalenelemente (engl. shell) sind 2-dimensionaleElemente zur •Ubertragung von
Zug-, Druck- und Scherkr•aften mit Biegestei�gkeit (z.B. Bleche)

� Volumenelemente (engl. solid) sind 3-dimensionaleElemente zur •Ubertragung von
Zug-, Druck- und Scherkr•aften sowie Momenten (z.B. Sch•aume)

F•ur ein dynamischeselastomechanischesProblem l•asstsich nach dem Lagrange'schen An-
satz jedesTeilchen der betrachteten Struktur durch seineAusgangskoordinaten sowie der
Zeit darstellen.Die aktuellen Koordinaten bzw. die Verschiebungender Punkte lassensich
formulieren als Funktion der Ausgangskoordinaten und der Zeit.

x = x(x0; y0; z0; t) (2.1)

y = y(x0; y0; z0; t) (2.2)

z = z(x0; y0; z0; t) (2.3)

u = (x; y; z) (2.4)

Werdeneinzelne,im FolgendenalsKnoten bezeichnetePartikel desMaterialkontinuumsals
starre K•orper betrachtet, so l•asst sich, ausgehendvon einemdynamischen Gleichgewicht,
folgendeBewegungsgleichung aufstellen:

M
d2u
dt2

+ D
du
dt

+ K u = Fext (2.5)

Demzufolgesind die •au�eren Kr •afte gleich der Summeausden auf den Knoten wirkenden
Tr•agheitskr•aften, der D•ampfungsowie der elastischenKr •afte. M wird dabei alsMassenma-
trix, D alsD•ampfungsmatrixund K alsStei�gkeitsmatrix bezeichnet. Die Elemente von M
beschreiben die Masseder Knoten, D enth•alt die D•ampfungseigenschaften einesKnotens
und mechanische Materialeigenschaften werden in der Stei�gkeitsmatrix K zusammenge-
fasst. Im statischen Fall sind die Knotengeschwindigkeiten und Beschleunigungengleich
Null, d.h. die Massen-und D•ampfungsmatrix wird zu Null gesetzt, so dass als einzige
Unbekannte nur noch Verschiebungenzu berechnen sind:

K u = Fext (2.6)

Zwei verschiedeneVerfahren zur L•osungbzw. Integration der Di�eren tialgleichungen f•ur
das diskretisierte Grundgebiet stehenzur Verf•ugung. Es wird dabei zwischen impliziten
und expliziten L•osungsverfahrenunterschieden.

Implizite Verfahren werden haupts•achlich f•ur statische Aufgabenstellungen,wie z.B. f•ur
die Auslegungvon Tragwerkskonstruktionen verwendet.Dabei sind bestimmte Randbedin-
gungenvorzugeben, welche zusammenmit der Stei�gkeits- bzw. Massenmatrixein lineares
Gleichungssystembilden. DiesesGleichungssysteml•asstsich mit numerischen L•osungsver-
fahren iterativ l•osen,worausdie Verschiebungenaller Knoten im betrachteten Grundgebiet
resultieren.Aus diesenberechneten Verschiebungenlassensich Dehnungenund Spannun-
gen im Inneren desGrundgebietesermitteln. Eine ausf•uhrliche Beschreibung ist in [72] zu
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�nden.

Sollendynamische Vorg•angemittels der FEM untersucht werden,soist die L•osungder Be-
wegungsgleichung mit der impliziten Methodenur mit sehrhohemRechenaufwand m•oglich.
Betrachtet man folgendeDi�eren tialgleichung zum Zeitpunkt tn+1 mit den Bekannten un

und •un und den Unbekannten un+1 und •un+1 , so ist eine explizite L•osungder zwei Un-
bekannten mit diesereinenGleichung nicht m•oglich. Die D•ampfung wurde bei dieserma-
thematischen Formulierung vernachl•assigt,sodassdie Geschwindigkeitskomponente _u hier
nicht erscheint.

m•un+1 + kun+1 = f n+1 (2.7)

Beim impliziten Verfahrenwird un+1 durch Di�erenzbildung und Substitution in Abh•angig-
keit von un und un� 1 dargestellt. Durch EinsetzendieserSubstution in die urspr•ungliche
Di�eren tialgleichung ergibt sich ein Gleichungssystem,welchesiterativ f•ur jedenZeitschritt
zu l•osenist.

W•ahlt man einen sehr kleinen Zeitschritt, so kann innerhalb desfestgelegtenZeitschritts
von konstanten Knotenbeschleunigungenausgegangenwerden.Unter dieserVoraussetzung
und bei bekannten un und _un� 1=2 ist die sogenannte explizite Methode anwendbar. Dabei
werdendie Verschiebungenund Beschleunigungenzu denZeitpunkten tn und die Geschwin-
digkeiten zu denZeitpunkten tn+1 =2 berechnet. F•ur die Di�eren tialgleichung zum Zeitpunkt
tn

m•un + kun = f n (2.8)

lassensich die Beschleunigungenund die daraus resultierendenGeschwindigkeiten und
Verschiebungenexplizit berechnen ([21]):

•un = (f n � kun)=m (2.9)

_un+1 =2 = _un� 1=2 + •un � t (2.10)

un+1 = un + _un+1 =2� tn+1 =2 (2.11)

Die explizite Methode ist im Gegensatzzum impliziten Verfahrennur f•ur kleineZeitschritte
� t stabil. Die Stabilit •atsgrenze,d.h. der maximale Zeitschritt f•ur einestabile L•osung,be-
rechnet sich dabei ausder Ausbreitungsgeschwindigkeit einerSchallwelle im diskretisierten
Material wie folgt:

� t < lc
r

%
E

(2.12)

lc ist dabei die charakteristische L•angewie z.B. die k•urzesteElementkantenl•ange,%ist die
Dichte desMaterials und E steht f•ur dasElastizit •atsmodul. Jekleiner daskleinsteElement
des Modells und je h•oher das maximale, im Modell de�nierte Elastizit •atsmodul, desto
kleiner ist die berechnete Stabilit •atsgrenzeund somit der Zeitschritt. Die Dauer f•ur die
Berechnung der Simulation wird alsowesentlich beein
usst von der kleinstenElementgr•o�e
sowie vom maximalen E-Modul.
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2.2 FE-Mensc hmo dellierung

2.2.1 Vorgehensw eise

Numerische Simulation ist mittlerw eile in sehr vielen ingenieurwissenschaftlichen Berei-
chen etabliert. Wurden fr•uher Versuche physikalisch mit Prototypen durchgef•uhrt, sower-
den heute meist Bauteile mathematisch abgebildet und mittels numerischer Simulation
analysiert. Die folgendeAufz•ahlung gibt einen •Uberblick •uber die wichtigsten Entwick-
lungsphasenbei der Entstehung einesnumerischen Modells.

1. Formulierung der Anforderungen:
Elementar ist einedetaillierte De�nition derAnfordungenandasModell unter Ber•uck-
sichtigung der Anwendungsgebiete.Dabei sollten die Anforderungensokomplex wie
notwendig, jedoch so einfach wie m•oglich formuliert werden.

2. Untersuchungund Quanti�zierung relevanterphysikalischerEigenschaften:
In der zweiten Phasesind die abzubildendenphysikalischen Eigenschaften im Kon-
text der zuvor formulierten Anforderungen festzulegen.Geometrie und Materialei-
genschaften sind mit geeignetenMethoden zu erfassenund zu quanti�zieren.

3. Modellierung
Im dritten Schritt folgt die Modellierung der ermittelten physikalischen Gegebenhei-
ten. Geometrische Verh•altnissesowie Materialkennungenwerdenf•ur die mathemati-
sche Abbildung aufbereitet.

4. Validierung
Die letzte aber entscheidendePhaseist die Validierung des Modells. Dazu werden
Ergebnisserealer Testsmit den ErgebnissendesModells verglichen. Ohne eine um-
fangreiche und dokumentierte Validierung ist der praktische Einsatz eineskomplexen
Modells nicht sinnvoll.

Die Entwicklung einesnumerischenModellsdesmenschlichenK•orperserfordert die Zusam-
menarbeit interdisziplin•arer Arbeitsgruppen. Mediziner und Biologenstellen ihr Grundla-
genwissenzur Verf•ugung und IngenieuresetzendieseInformationen technisch um. Einen
groben •Uberblick mit den wichtigsten Phasenim EntstehungsprozesseinesFiniten Ele-
mente Menschmodells gibt das Schaubild in Abbildung 2.2. Die bereits erw•ahnten Ent-
wicklungsphasenim Entstehungsprozesseinesnumerischen Modells sind hierin wieder zu
�nden.

Die Menschmodellierung basiert auf der Anatomie und Anthropologie, den Materialei-
genschaften abgebildeterGewebe, der funktionellen Anatomie mit den Gelenkde�nitionen
und der Physiologie mit den Muskeleigenschaften. Das entstandene Gesamtmodell wird
anschlie�end validiert, wobei die Ergebnisseaus Leichen- und Freiwilligenversuchen mit
denSimulationsergebnissenverglichen werden.Liegendie Simulationsergebnisseau�erhalb
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Abbildung 2.2: Phasenbei der Entwicklung einesMenschmodells

der Ergebniskorridore ausden realenVersuchen, so ist eineOptimierung desModells not-
wendig.

Abh•angig vom geplanten Einsatzgebietdes zu entwickelnden Modells sind abzubildende
anatomische Strukturen zu bestimmenund deren Materialeigenschaften zu charakterisie-
ren. Soll dasModell zum Beispiellediglich Verletzungender Halswirbels•aulepr•adizieren,so
ist essinnvoll, kleinerekn•ocherneWirb elstrukturen oder auch Gef•a�e, Nervenund R•ucken-
mark abzubilden.Ist der Einsatz desModellseherauf die Crash-Simulation beschr•ankt, so
sind diejenigenStrukturen zu modellieren, welche bei realen Unf•allen auch Verletzungen
erleiden.Dazu z•ahlen z.B. daskn•ocherneSkelett sowie der Thorax mit Herz, Lunge, Aor-
ta und Hohlvene.Die Charakterisierungder Materialeigenschaften kann sowohl mit Hilfe
von Literaturstudien als auch durch experimentelle Versuche erfolgen. Im Gegensatzzur
Modellierungrein mechanischer bzw. technischer Objekte mit exakt de�nierten Materialei-
genschaften besteht die Schwierigkeit darin, biologischesGewebe sowohl mit intra- alsauch
interindividuellen Unterschieden geeignetabzubilden. Lassensich industriell verarbeitete
Materialien meist mit einfachen mathematischen und linearen Gesetzenbeschreiben, so
zeigenbiologische Materialien nicht-lineare Kennungen.

Der Mensch zeichnet sich weiterhin durch seineaktiven Komponenten, die Muskeln aus.
Zusammenmit dem zentralen Nervensystemist esdem Menschen m•oglich, aktiv zu han-
deln und auf •au�ere Ein
 •ussead•aquat zu reagieren.Eine Abbildung deskomplexenzen-
tralen Nervensystemsist jetzt und in naherZukunft sicherlich nicht m•oglich, jedoch lassen
sich Muskeln mit bereits etablierten Muskelmodellen einsetzen.Bei geeigneterMuskelan-
steuerungsollensich aktive Bewegungenmit dem Modell simulieren lassen.

F•ur beide bereits dargestellten mathematischen Methoden existieren Abbildungen des
menschlichen K•orpers, die sog.Menschmodelle. MKS-Menschmodelle bestehenaus gelen-
kig miteinander verbundenen,starren Ellipsoiden. Durch einean die Anatomie angepasste
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Gelenkauswahl wird eine dem Menschen •ahnliche Kinematik in der Simulation erreicht.
Jedoch k•onnendie Anatomie der Weichteile sowie derenMaterialeigenschaften nur unzu-
reichend abgebildetwerden.

Mittels Finiter Elemente ist esm•oglich, die Geometriedesmenschlichen K•orpersdetailliert
darzustellen.Die detaillierte Abbildung der Geometriekann entscheidendsein f•ur die er-
folgreiche Validierung und Anwendungeinesnumerischen Modells (vgl. Mall et al. ([52])).
Neben der genauenAbbildung der Geometriewerdendie mechanischen Eigenschaften ver-
schiedenerGewebetypen wie Knochen, Fett oder Haut realit•atsnah de�niert.

Abbildung 2.3zeigtein Mehrk•orper-Dummy-Modell und dasFinite-Elemente-Menschmodell
HUMOS.

Abbildung 2.3: Mehrk•orper Dummymodell der Firma TNO (links), Finites Elemente
Menschmodell (HUMOS)

Bislang existiert jedoch kein Menschmodell, welches die willk •urliche bzw. unwillk •urliche
Muskelaktivit •at ad•aquat ber•ucksichtigt. Die Weiterentwicklung von Menschmodellen hin-
sichtlich ihrer aktiven Muskelkomponenten ist Gegenstandaktueller Forschung, wie z.B.
im Rahmendesvon der europ•aischen Kommission gef•orderten Projekts APROSYS, Bio-
mechanics(AdvancedProtection Systems,siehe[5]).

2.2.2 Mo dellierung biologisc her Gewebe

Bei der Modellierung biologischer Gewebe spielendie mechanischen Eigenschaften der ab-
zubildendenMaterialien eineentscheidendeRolle. Nach dem Vernetzender anatomischen
Strukturen werdendenElementen bestimmte Materialeigenschaften zugeordnet,um in der
Simulation eine m•oglichst realistische mechanische Materialcharakteristik des jeweiligen
Gewebes zu gew•ahrleisten. Ausgehendvon klassischen linearen Materialgesetzenwerden
im Folgendendie mechanischen Eigenschaften biologischer Weichteilgewebe beschrieben
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und derenModellierung kurz dargestellt.

In der technischen Festigkeitslehrewird der Ein
uss •au�erer Kr •afte bzw. aufgepr•agter Ver-
formungenauf einenK•orper bzw. auf ein Material untersucht. Zur quantitativ en Beschrei-
bung desMaterialzustandesunter •au�erer Einwirkung werden die Begri�e der Spannung
und der Dehnung verwendet. Unter Spannung wird ganzallgemeindie auf einende�nier-
ten Querschnitt wirkendeKraft im Inneren einesK•orpers verstanden.In der technischen
Mechanik wird hierzu ein kleinessog.in�nitesimales Element ausdembetrachteten K•orper
freigeschnitten, um an den Schnitt
 •achen, also innerhalb desbetrachteten Gesamtk •orpers
Spannungen zu analysieren.Am freigeschnittenen Element (Abbildung 2.4) sind an jeder
Schnitt
 •ache drei Spannungen zu unterscheiden. Die Normalspannung � i steht senkrecht
auf der Schnitt
 •ache und die zwei Schubspannungen � ij liegen in der Ebeneder Schnitt-

 •ache. Der erste Index bezeichnet dabei die Richtung der Fl•achennormalen,der zweite
Index beschreibt die Richtung der wirkendenKraft.

Abbildung 2.4: Normal- und Schubspannungen

Bei eindimensionalerBetrachtungsweiseergibt sich der einfache Zusammenhangzwischen
Spannung � , Kraft F und Querschnitts
 •ache A:

� =
F
A

(2.13)

Mit Hilfe der Dehnung wird die Verformung desK•orpersbeschrieben. Der Zusammenhang
zwischen Spannung und Dehnung beschreibt das Materialverhalten und bildet somit die
Grundlage f•ur die mathematische Abbildung der mechanischen Eigenschaften. Im drei-
dimensionalenRaum lassensich die Dehnungen " mathematisch in der sog. Tensorform
darstellen. Aus der quadratischen Abstands•anderungzweier Punkte l•asst sich der Green-
Lagrange'sche Dehnungstensorherleiten. Unter Vernachl•assigungbestimmter Komponen-
ten (Terme h•oherer Ordnung) f•ur in�nitesimale Dehnungen entsteht der Dehnungstensor
nach Cauchy. Die Komponenten desDehnungstensorswerdenwie folgt de�niert ([3]):

" ii =
� u
� x

(2.14)
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" ij =
1
2

(
� uj

� x i
+

� ui

� x j
) (2.15)

In Gleichung 2.15 bedeutet ui die Verschiebung und x i die Ausdehnung desbetrachteten
K•orpers in die durch i gekennzeichnete Richtung.

Variiert der Zusammenhangzwischen Dehnung und Spannung mit der Dehnrate, alsomit
der Geschwindigkeit der Verformung, sosind die Eigenschaften desuntersuchten Materials
als dehnratenabh•angig zu charakterisieren.Zur mathematischen Abbildung der Dehnra-
tenabh•angigkeit wird folgenderZusammenhangverwendet.

� = g( _")� r (2.16)

Die dehnratenabh•angigeSpannung berechnet sich demnach aus der Multiplik ation einer
Referenzspannungskurve � r mit einer dehnratenabh•angigenFunktion g( _"). Als Referenz-
spannungskurve dient zum Beispielder � -" -Zusammenhangbei quasi-statischer Belastung.
Zwei analytischeFunktionen f•ur g( _") sindunter denNamenCowper-Symondsund Johnson-
Cook bekannt, derenParameterausdenErgebnissenvon Materialversuchen zu bestimmen
sind.

GrundlegendeMaterialcharakteristiken sind ausden Ingenieurwissenschaften bekannt und
werdenim Folgendenqualitativ beschrieben:

� Linear-elastischesMaterialverhalten:
Spannungenund Dehnungen folgen einer linearen Gesetzm•a�igk eit. Technische Ma-
terialien wie Stahl gehorchen diesemlinearen Spannungs-Dehnungs-Zusammenhang
bis zu einersog.Elastizit •atsgrenze.Wird diese•uberschritten, soist einenicht-lineare
elasto-plastische Spannungs-Dehnungs-Kurve zu beobachten, bevor dasMaterial bei
•Uberschreitung der Bruchspannung schlie�lic h versagt.

� Linear-viskoelastischesMaterialverhalten:
Viskolelastische Materialien zeichnen sich durch Hysterese,Relaxation und Kriechen
aus.Verformt sich ein Material unter Belastungandersals unter anschlie�ender Ent-
lastung, sowird diesesPh•anomenals Hysteresebezeichnet. Unter Relaxation ist die
Abnahme der Spannung bei konstant gehaltenerDehnung zu verstehen.Kriechen
beschreibt eine kontinuierliche Verformung einesMaterials bei konstant gehaltener
Spannung.

� PlastischesMaterialverhalten:
Werden plastische Materialien belastet und anschlie�end entlastet, so bleibt nach
Entlastung bzw. im spannungsfreienMaterial eineRestdehnung erhalten.Der K•orper
bleibt alsodeformiert.

Viele technische Materialien gehorchen innerhalb gewisserGrenzendem linear-elastischen
Hook'schen Materialgesetz.Dieseswird im eindimensionalenFall durch folgendeGleichun-
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genrepr•asentiert:

� = E" (2.17)

� = G tan � (2.18)

E wird als Elastizit •atsmodul (engl.: Young's modulus) bezeichnet, G ist das sog.Schub-
modul (engl.: Shearmodulus) und " steht f•ur die Dehnung. Bei dreidimensionalerBetrach-
tungsweiseerfolgt die mathematische Darstellung wieder in Tensorschreibweise.

F•ur allgemeine,alsoauch f•ur nicht-lineare elastischeMaterialien kann der " � � -Zusammen-
hangmathematisch durch eineFunktion der Form•anderungsarbeit W (engl.: strain energy
function) dargestelltwerden.DerenExistenzkann nach Fung ([24]) mit Hilfe einer thermo-
dynamischen Betrachtung bewiesenwerden.Danach resultiert ausder partiellen Ableitung
der Form•anderungsarbeit nach der Dehnung die zur Dehnungsrichtung korrespondierende
Spannung:

� ij =
� W
� " ij

(2.19)

Eine etablierte 'strain energyfunction' f•ur inkompressiblegummiartige Materialien ist un-
ter der Bezeichnung Mooney-Rivlin-Energiefunktion bekannt.

ViskoelastischeMaterialien lassensich durch Feder-D•ampferSystemedarstellen.Drei Stan-
dardmodelle werden in der Literatur ([24]) beschrieben. Das Maxwell-Modell besteht aus
einer Federund einemD•ampferelement in Serie,dasVoigt-Modell setzt sich auseiner Fe-
der und einem dazu parallelen D•ampferglied zusammen.Das dritte Schaltbild wird als
Kelvin- bzw. Standard-Linear-Solid-Modell bezeichnet und setzt sich aus einemMaxwell-
Modell und einerdazuparallel plaziertenFederzusammen.F•ur diesedrei Materialmodelle
lassensich sog. •Ubertragungsfunktionenherleiten, welche die Spannung und Dehnung in
Abh•angigkeit von Feder-und D•ampferkonstanten beschreiben.

Die Materialeigenschaften von biologischen Weichteilgeweben gehorchen, im Gegensatzzu
denmeistentechnischenMaterialien, komplexerenSpannungs-Dehnungs-Zusammenh•angen.
So fand Wertheim bereits 1847 heraus, dass biologische Weichteile nicht der linearen
Hook'schen Gesetzm•a�igk eit folgen.FolgendeMaterialcharakteristiken biologischer Weich-
teilgewebe werden in der Literatur diskutiert:

� Weichteilgewebe weisen viskoelastische Materialeigenschaften auf. Anhand experi-
menteller " � � -Zusammenh•angesind die viskoelastischen Charakteristiken Relaxa-
tion, Kriechen und Hysteresezu beobachten ([24]).

� DasMaterialverhalten biologischer Weichteile ist als hyperelastisch (engl.: hyperelas-
ticit y) zu bezeichnen.Mit zunehmenderDehnung nimmt die Stei�gkeit desMaterials
zu.
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� Die meisten Weichteile wie Organe, Gef•a�e, Muskeln und Sehnenunterliegen in-
vivo einer physiologischen Vorspannung. Die Aorta zieht sich bei einer Ruptur z.B.
zusammenund verk•urzt sich. Bei in-vitro Versuchen ist daherauf einead•aquatePro-
benvorbereitung (engl.: pre-conditioning) zu achten, um physiologische Verh•altnisse
auch im Labor zu gew•ahrleisten.

� Viele biologische Gewebe weiseneinehoheElastiztit •atsgrenzeauf. D•unndarmnekr•ose
(Mesenterium) l•asstbis zum Erreichen der Elastizit •atsgrenze(physiologisch) um bis
zu 100%,Arterien lassensich um bis zu 50%und Sehnenum bis zu 5% dehnen.

� VerschiedeneGewebetypen zeigeneine teils erhebliche Dehnratenabh•angigkeit, d.h.
derDehnungs-Spannungs-Zusammenhangvariiert mit der •AnderungderVerformungs-
geschwindigkeit (Dehnrate). Nach Miller ([55]) weisen'sehrweiche' biologischeGewe-
be wie Gehirn, Leber oder Niereneineerhebliche Dehnratenabh•angigkeit auf. Sehnen
und Ligamente in longitudinaler Richtung zeigenhingegenf•ur niedrigeDehnratenei-
ne nahezuvernachl•assigbareDehnratenabh•angigkeit ([78]).

Bei der Entwicklung und Festlegungder ParametereinesMaterialmodells ist dasVorgehen
f•ur technische und biologische Materialien •ahnlich. Ausgehendvon experimentellen Zug
bzw. Druckversuchen mit unterschiedlichen Verformungsgeschwindigkeiten werden zuerst
diegrundlegendenMaterialeigenschaften qualitativ bestimmt. Die ZuordnungdesMaterials
zu einer bestimmten Materialklasse(linear elastisch, nicht-linear elastisch, viskoelastisch,
dehnratenabh•angig usw.) bildet die Grundlage f•ur die Wahl einesgeeignetenMaterial-
modells. Die Parametrisierungeinesausgew•ahlten Modells erfolgt durch Optimierung der
Modellkonstanten, so dassdas parametrisierte Materialmodell m•oglichst genaudie realen
" � � -Zusammenh•angeauch f•ur unterschiedliche Dehnraten repr•asentiert.

Aufgrund nicht-linearer viskoelastischer Charakteristiken biologischer Weichteile kommen
meist di�erentielle Ans•atze auf Basis der Form•anderungsarbeit (strain-energy function)
zum Einsatz. Bei der Wahl der mathematischen Formulierung ist darauf zu achten, dass
eine Implementierung desjeweiligen Modells in der zu verwendendenSimulationssoftware
existiert. G•angigeFE-Pakete wie PamCrash, Madymo oder ABAQUS beinhalten Mate-
rialmodelle, welche auf g•angigenFunktionen der Form•anderungsarbeit basieren.Sanders
et al. ([68]) beschreibendasprinzipielle Vorgehenf•ur die Untersuchung mechanischer Eigen-
schaften von Biomaterialien mit experimentellen Versuchen und numerischer Simulation.
Mit Hilfe der numerischen Simulation ist eine inverseParameteridenti�k ation desgew•ahl-
ten Materialmodells m•oglich.

Fung ([24]) idealisiert das Marterialverhalten biologischer Weichteile, indem er von einer
Dehnratenunabh•angigkeit desMaterials ausgeht, waszu seinerDe�nition der Pseudoelasti-
zit•at f•uhrt. F•ur Belastungs-und Entlastungskurven ist esm•oglich, voneinanderunabh•angi-
ge Funktionen zu formulieren und somit das Be- und Entlastunsgverhalten desMaterials
getrennt zu beschreiben. Fung entwickelte damit eineEnergiefunktionder Form•anderungs-
arbeit f•ur die Modellierung von Haut.
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Miller ([55]) modelliert die Eigenschaften 'sehr weicher' Gewebe unter Verwendung der
Mooney-Rivlin-EnergieFunktion. Die bei experimentellen UntersuchungengefundeneDehn-
ratenabh•angigkeit weicher Gewebewie Hirn, Leber oder Nierewird durch einezeitabh•angi-
ge Formulierung der Koe�zien ten in der Energie-Funktion realisiert. Mit Hilfe der Maxi-
mum-Likelihood Methode werden dabei die Modellkoe�zien ten an die experimentellen
Ergebnisseangepasst.

2.2.3 Mo dellierung der Musk elfunktion

Bei der Muskelmodellierung sind nach Winters et al. ([89]) ph•anomenologische von phy-
siologischen Modellans•atzen zu unterscheiden.

Physiologische Modelle basierenauf anatomisch-physiologischen Gegebenheitenunter Be-
r•ucksichtigung der molekularenVorg•ange,welche bei Ablauf desQuerbr•uckenzyklusstatt-
�nden. Basierendauf den Entdeckungen von Huxley ([37]) wurden komplexemathemati-
sche Beschreibungender physiologischen Vorg•angeentwickelt. Zahalakbeschreibt einevon
ihm entwickelte mathematischeFormulierung in [94]. DiesekomplexenphysiologischenMo-
dellewerdenim Weiterennicht weiter verfolgt, da diesewenigerf•ur praktische Anwendun-
genin der Bewegungssimulation als viel mehr bei speziellentheoretischen Untersuchungen
eineRolle spielen.

Grundlageder meistenph•anomenologischenMuskelmodellebilden die Untersuchungenvon
Hill im Jahre 1939([34]). Er untersuchte anhand einesFroschmuskels (M. sartorius) die
Energieverh•altnisse bei einer Kontraktion. Hill stellte dabei eine den Energieerhaltungs-
satz erf•ullende Gleichgewichtsbedingung auf und ermittelte daraus einen Zusammenhang
zwischen Kontraktionsgeschwindigkeit v und Muskelspannung P. Gleichung 2.20 ber•uck-
sichtigt zur Berechnung der resultierendenMuskelspannung ausschlie�lic h die Kontrak-
tionsgeschwindigkeit.

(a + P)(v + b) = b(P0 + a) (2.20)

P: Muskelspannung
v: Kontraktionsgeschwindigkeit
P0: Spannungbei max. isometrischeKraft
a,b: Konstanten

Eine Abh•angigkeit der Muskelkraft von der Ausgangsl•ange der Muskelfaser ist darin je-
doch nicht abgebildet.Gordon et al. ([25]) publizierten 1966,basierendauf Experimenten
mit isolierten Muskelfasern,den Zusammenhangzwischen Faserl•ange und resultierender
Spannung. DieserZusammenhangl•asstsich anhanddesmikroskopischen Aufbaus der kon-
traktilen Elemente und den bei einer Kontraktion statt�ndenden Querbr•uckenzyklen er-
kl•aren. Die aktive Muskelspannung ist abh•angig von der Anzahl der Querbr•ucken, welche
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sich mit der Muskelfaser-bzw. Sarkomerl•ange •andert. Die meisten Querbr•ucken und so-
mit die maximale isometrische Muskelspannung entwickelt der Muskel in seineroptimalen
L•ange.Verk•urzt, d.h. bei konzentrischer Kontraktion bzw. dehnt sich der Muskel, d.h. bei
exzentrischer Kontraktion, so wird die Anzahl der m•oglichen Querbr•ucken reduziert und
somit die erreichbare isometrische Muskelspannung vermindert.

Die mechanischen Eigenschaften von aktiven und passiven Muskeln bilden die Grund-
lage f•ur die Entwicklung von Muskelmodellen. Abbildung 2.5 zeigt die Zusammenh•ange
zwischen Muskell•ange und Muskelspannung sowie zwischen Kontraktionsgeschwindigkeit
und Muskelkraft. Wird ein Muskel gedehnt, so ist einezus•atzliche passive Spannungskom-
ponente zu ber•ucksichtigen. Die Gesamtspannung summiert sich aus aktiver und passiver
Muskelspannung, dargestellt in Abbildung 2.5, Mitte.

Abbildung 2.5: Muskeleigenschaften

Auf GrundlagedieserBeziehungenwurden zahlreiche Muskelmodelle entworfen. Ein klas-
sischesHill-basiertes Modell mit drei Komponenten ist in Abbildung 2.6 dargestellt. Das
Blockschaltbild besteht auseinemkontraktilen Element KE, einemparallel-elastischenEle-
ment PE und einemseriell-elastischen Element SE. Das kontraktile Element repr•asentiert
die aktive, kraftgenerierendeKomponente einer Muskelfaser mit den kontraktilen mole-
kularen Strukturen und deren l•angen- bzw. kontraktionsgeschwindigkeitsabh•angigen Ei-
genschaften. Das passive Materialverhalten desdie MuskelfasernumgebendenBindegewe-
bes wird mit einem parallel-elastischen Element abgebildet. Fung ([24]) bildet zus•atzlich
eine sogenannte intrinsische Elastizit •at ab, welche auf die mechanischen Eigenschaften
der Myosin- und Aktinmolek•ule sowie der Querbr•ucken zur•uckzuf•uhren ist und durch ein
zus•atzlicheselastischesElement seriell zum kontraktilen Element im Modell repr•asentiert
wird. Die •Ubertragung der Muskelkraft auf den Muskelansatzbzw. Ursprung erfolgt •uber
dasserielleElement SE. Anatomisch ist diesesSE-Element den Sehnenzuzuordnen.

F•ur dasin Abbildung 2.6pr•asentierte Modell ist die auf die Sehne•ubertrageneKraft gleich
der Summeaus der vom kontraktilen Element erzeugtenund der vom parallel-elastischen
Element verursachten passiven Kraft:

FSE = FK E + FP E (2.21)

Die seriellbzw. parallel-elastischenEigenschaften gehorchenviskoelastischen Gesetzm•a�ig-
keiten, beschrieben in vorigem Abschnitt dieserArbeit. Hatze ([32]) schl•agt z. B. eineex-



2.2 FE-Mensc hmo dellierung 33

Abbildung 2.6: Hill-Mo dell

ponentielle Formulierung mit experimentell zu bestimmendenParameternf•ur die Elemente
SE und PE vor.

F•ur die mathematische Formulierung der Kontraktionsdynamik existieren unterschiedli-
che Ans•atze. Allgemein l•asst sich die Kontraktionsdynamik als Funktion in Abh•angigkeit
von der Aktivierung q, der Muskell•angel und der Kontraktionsgeschwindigkeit v darstellen.

FK E = f (q; l ; v) (2.22)

Eine mathematische Abbildung der Muskelkraft wird oftmals durch einenmultiplik ativen
Zusammenhangentsprechend Gleichung 2.23 repr•asentiert, wobei jede Abh•angigkeit als
Faktor in die Muskelkraftberechnung miteingeht.

FK E = qf l f vFmax (2.23)

Riener fasst in seiner Arbeit ([67]) •uber die Entwicklung geregelterNeuroprothesenun-
terschiedliche Kraft-L •angen-bzw. Kraft-Geschwindigkeits-Charakteristiken bez•uglich der
normierten Muskell•angenund Kontraktionsgeschwindigkeiten zusammen.

In experimentellen Messungenist bei einer optimalen Muskell•ange lopt, bei einer Kon-
traktionsgeschwinigkeit von v = 0 und bei maximaler Innervation (q = 1) die maximale
isometrische Muskelkraft Fmax zu beobachten. Es ergeben sich f•ur l = lopt bzw. v = 0 die
Faktoren f l = 1 und f v = 1. Damit erh•alt man f•ur dieseRandbedingungenin Analogie zu
den experimentellen Messungendie maximale isometrische Kraft Fmax .

SollenentsprechendeModelle in der Simulation praktische Anwendung�nden, so sind f•ur
die Berechnung der resultierendenMuskelkraft die initiale Kontraktionsgeschwindigkeit v,
die Muskell•angel sowie die Muskelaktivierung q als bekannte Randbedingungenvorauszu-
setzen.Dies ist, vor allem bei komplexenBewegungsabl•aufen nicht trivial.

Praxl ([62]) verwendet in seinerArbeit eine auf der klassischen Hillgleichung basierende
Formulierung von Soest. Diese zeichnet sich dadurch aus, dassnur zwei Anfangsbedin-
gungenf•ur die Bestimmung der Muskelkraft notwendig sind. Die Sehnenkraftwird dabei
ausder L•angen•anderungberechnet, worausnach Gleichung 2.21die Kraft deskontraktilen
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Elements indirekt folgt. Der Berechnung der Kontraktionsgeschwindigkeit liegt folgender
Ansatz zu Grunde:

vK E

lK E opt
=

1
lK E opt

f
Fmax Fisom q+ aq

FK E + aq
b� bg (2.24)

Gleichung 2.24 basiert auf der klassischen Hill-Formulierung aus Gleichung 2.20, jedoch
unter Ber•ucksichtigung der Kraft-L •angen-Charakteristikund der Aktivierung q.

Neben den bereits beschriebenen Modellelementen KE, SE und PE soll zum Abschluss
diesesAbschnitts die Muskelaktivierung, d.h. der Zusammenhangzwischen nervaler An-
steuerungund Aktivit •at kurz betrachtet werden.Muskelaktivit •at wird de�niert durch die
Anzahl der an Troponin gebundenenCa2+ -Ionen ([89]). Je mehr Ca2+ -Troponin Bindun-
genexistieren,destomehr Querbr•ucken k•onnengebildet werden.

Bei der Muskelaktivierung sind die zwei Mechanismen der Rekrutierung sowie der Fre-
quenzierungzu unterscheiden.Unter Rekrutierung ist die Aktivierung und Deaktivierung
von mehrerenoder wenigerenmotorischenEinheiten zu verstehen,unter Frequenzierungist
hingegendie •Anderung der Anzahl eingehenderImpulse bzw. Aktionspotentiale zur Stei-
gerungder resultierendenMuskelkraft zu verstehen.Hatze formulierte in [32] die Aktivie-
rungsdynamik von Skelettmuskeln formelm•a�ig unter Vernachl•assigungder Rekrutierung,
welche bei hoher Kraftentwicklung im Vergleich zur Frequenzierungvernachl•assigbarist.

_
 = m(cu(t) � 
 ) (2.25)

q(� ; 
 ) =
q0 + [� (� )
 ]2

1 + [� (� )
 ]2
(2.26)

� (� ) = 66200
�̂ s � 1

(�̂ =� )s � 1
(2.27)

Die Aktivit •at q zeigt eine Abh•angigkeit von der Muskelfaserl•ange � sowie von der in-
trazellul•aren Ca2+ -Ionen Konzentration 
 . Sie wird nach Gleichung 2.27 ermittelt und
fungiert somit als direkter Eingangswert f•ur die Berechnung der Kraft, wie zum Beispiel
in Gleichung 2.23 oder Gleichung 2.24. s, c und m sind Konstanten, welche sich aus den
Berechnungennach Hatze ergeben.

Die mathematische Formulierung der Kontraktionsdynamik beinhaltet die maximale iso-
metrische Muskelkraft als Faktor Fmax . Eine genauein-vivo Messungvon Fmax einzelner
Muskeln ist schwierig und oftmals nicht m•oglich. Veeger([83]) f•uhrt einige Formeln zur
Berechnung maximaler Muskelkr•afte auf, unter anderemfolgendenZusammenhangunter
Einbeziehung der Muskelquerschnitts
 •ache PCSA (PhysiologicCross-SectionalArea):

Fmax = PCSA � 0; 33� 10� 6 N
m2

(2.28)
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2.2.4 Stand der Forschung

Wurde bereits vor •uber 20 Jahren an ersten Finite-Elemente Modellen einzelnerK•orper-
segmente gearbeitet, so ist die Entwicklung von Ganzk•orper-FE-Modellenerst seit einigen
Jahrenim Blickfeld diverserindustrieller und universit•arer Forschungsinstitutionen. In die-
semKapitel sollenausschie�lic h Mensch- bzw- Segmentmodelle Erw•ahnung �nden, welche
f•ur den Bereich der passiven Insassensicherheit von Bedeutung sind. Die im Folgenden
aufgef•uhrten Referenzenstelleneinekleine Auswahl auseinerF•ulle von wissenschaftlichen
Ver•o�entlichungendar, ohnejeglichen Anspruch auf Vollst•andigkeit.

Seit Anfang der 90er Jahre des 20'ten Jahrhunderts wurden Modelle des menschlichen
Kopfes entwickelt. Die ersten Modelle bildeten einzelneanatomische Strukturen ab, um
bestimmte Fragestellungenzu untersuchen. DiMasi et al. ([20]) entwickelten 1991z.B. ein
Finites Elemente Modell der oberen Gro�hirnrinde zur Untersuchung von di�usen Axon-
verletzungen.Al-Bsharat et al. ([8]) bildeten Hirngewebeund Hirnhaut ab und erzeugtenso
ein Modell zur Simulation desintrakraniellen Drucks und zugleich der relativen Verschie-
bung zwischen Gehirn und Sch•adelknochen. An der Universit•at in Stra�burg entwickelt
eine Arbeitsgruppe um Willinger ([18]) ein Kopfmodell mit einer detaillierten Abbildung
von Knochen, Gef•a�en und Nervengewebe.

Aktuelle Forschungsprojekte, wie das EU-gef•orderte Whiplash-Projekt, befassensich mit
demPh•anomender HWS-Distorsion,besserbekannt unter der Bezeichnung Schleudertrau-
ma. Zur Untersuchung der Verletzungsmechanismenwurden in den letzten Jahren etliche
Nacken- bzw. Halsmodelle entwickelt, welche zum Teil auch anhand experimenteller in-
vitro und in-vivo Versuche validiert wurden. Kleinberger ([41]) ver•o�entlichte 1993hierzu
ein erstesdreidimensionalesFE-Modell zur numerischen Abbildung der HWS-Kinematik.
Zahlreiche weitere Modelle wurden und werdenbis heute in der Fachliteratur beschrieben.

Neben Kopf- und Nackenmodellen werden auch Modelle des menschlichen Thorax sowie
der oberen und unteren Extremit •aten in der Literatur beschrieben. Ein erstesdreimdi-
mensionalesThoraxmodell mit Muskeln, Knochen, B•andern und Knorpel wurde 1989von
Plank und Eppinger ([60]) beschrieben. NeunJahresp•ater ver•o�entlichten Wangund Yang
([87]) ein Thoraxmodell mit abgebildetenOrganen(Herz, Lunge) und gro�en Gef•a�en.

King H. Yang gibt in [93] einen detaillierteren •Uberblick •uber numerische Mensch- bzw.
Segmentmodelle, gegliedert in die wichtigsten anatomischen Regionen.Einige der bereits
erw•ahnten Ver•o�entlichungenwerdenauch hierin aufgef•uhrt.

Im Gegensatzzur F•ulle der in der Literatur beschriebenenSegmentmodelle existierenzur
Zeit nur wenigeMenschmodelle f•ur den Einsatz in der Crash-Simulation.

Ein erstesFE-Menschmodell zur Abbildung der menschlichen Kinematik in Anlehnung
an durchgef•uhrte Leichenversuche wurde 1994von Huang et al. in [35] beschrieben.
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Ein sog.Facetten-Insassen-Modell entwickelten Happeeet al. 1998([30]) in MADYMO zur
Abbildung der Insassenkinematik.Die Wirb els•aule ist darin aus starren Ellipsoiden und
kinematischen Gelenken aufgebaut, wohingegendie •au�ere Ober
 •ache (Haut) aus Drei-
ecksfacettenbesteht.

Das sitzendeRADIOSS-Insassenmodell einesm•annlichen 50-Percentilen wurde 1998von
Lizee et al. ([48]) in Kooperation mit LAB (Laboratoire d'Accidentologie et de Biome-
chanique of PSA Peugot, Citro en, RENAULT) ver•o�entlicht. Mit diesemrelativ groben
Modell mit ca. 10.000Elementen sollte ebenfallsdie Kinematik desmenschlichen Insassen
abgebildetwerden.

Der FahrzeugherstellerToyota entwickelte ein eigenesMenschmodell namensTHUMS (To-
tal Human Model for Safety) in Zusammenarbeit mit der Wayne State University (Oshita
et al. ([59])). DiesesFE-Modell besteht, wie auch dasHUMOS-Modell, ausungef•ahr 80.000
Finiten Elementen.

Haug ([33]) f•uhrte den Begri� desHARB (Human Articulated Rigid Body) Modells ein.
Mit dieserBegri�seinf•uhrung schlug er vor, die f•ur denjeweiligenFall interessanten K•orper-
regionendeformierbarabzubildenund die anderenSegmente alsgelenkigverbundeneStarr-
k•orper zu de�nieren. Die Kinematik desModellsbleibt damit unver•andert bei einerwesent-
lich k•urzerenRechenzeit.Kooperierendmit verschiedenenInstitutionen und Universit•aten
(University of West Bohemia, IPS International, Hong-Ik University) entwickelte die Fir-
ma ESI auf der Basisder Finite-Elemente-Methode numerische Insassenmodelle.Unter der
Bezeichnung H-Model ist ein Modell zusammenmit der aktuellen Versionvon PamCrash
erh•altlich.

Eine umfangreiche und ausf•uhrlich dokumentierte Validierung bildet die Grundlage f•ur
eine sinnvolle Anwendung einesMenschmodells. Die Gesamtkinematik der eben erw•ahn-
ten Modelle wurde haupts•achlich anhand von Leichenversuchen validiert (z.B. [43], [16],
[14]). DieseVersuche sind sog. 'high-severity'-Versuche mit hohen einwirkenden Kr •aften
und Beschleunigungen.Eine Validierung der Menschmodelle auf Basis von 'low-severity'-
Versuchen mit Freiwilligen fehlt jedoch, da bisher keinegeeignetenFreiwilligenversuche in
der Literatur zu �nden waren. F•ur die Simulation von Pre-Crash-Szenarienoder Unf•allen
mit sehrniedrigenBeschleunigungenist jedoch ein f•ur dieseSituationen validiertes Modell
notwendig.
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2.3 HUMOS Mo dell

2.3.1 Motiv ation und R •uckblic k

Im Vordergrund desEU �nanzierten Projekts HUMOS-I (Human Model for Safety) stand
die Erstellung einer Datenbank mit relevanten Informationen f•ur die Erstellung einesnu-
merischen Insassenmodells. Basierendauf diesenDaten wurden Modelle in drei verschiede-
nen Simulationsapplikationen RADIOSS, MADYMO und PamCrash erstellt. Beginn des
vierj•ahrigenProjekts war im Dezember 1997.Zu Projektendesollte den am Projekt betei-
ligten Partnern ein einsatzf•ahigesnumerisches Insassenmodell zur Verf•ugung stehen.Die
15 teilnehmendenProjektpartner setzten sich aus 13 industriellen Vertretern sowie aus
zwei Universit•aten zusammen.

Die Hauptanforderungenan das zu erstellendeModell seienim Folgendenkurz aufgeli-
stet:

� Detaillierte Abbildung der f•ur die Verletzungspr•adiktion wichtigsten Strukturen.

� Anwendung f•ur unterschiedlichste Lastf•alle; nicht limitiert f•ur den Einsatz auf be-
stimmte Unfallsituationen wie z.B. Seiten-oder Frontalaufprall.

� M•oglichkeit einerbeliebigenPositionierungdesModells,z.B. auch f•ur die Simulation
von Fu�g •angerunf•allen.

Das Hauptziel einer hohen'Bio�delit y' sollte durch einedetaillierte Abbildung desgesam-
ten menschlichen K•orpers erfolgen.Die einzelnenAufgabengebietewurden in sechs soge-
nannte Workpackagesunterteilt. Im Folgendenwerden die einzelnenWorkpackageskurz
vorgestellt, um dem LesereineVorstellung •uber die Entstehung desModells und die daf•ur
notwendigenArbeitsschritte zu geben:

� Workpackage1 - Festlegungder Projektziele anhandeiner umfangreichen Literatur-
studie.

� Workpackage 2 - Erfassung der Geometrie und Generierungeines Netzes aus Fi-
niten Elementen: Die Herausforderungbestand darin, einen im Fahrzeugsitzenden
K•orper abzubilden. Dazu wurde eine Leiche in sitzender Position eingefrorenund
anschlie�end in 5 mm dicke Scheiben geschnitten. Die Konturen der einzelnenStruk-
turen wurden digitalisiert. Mit Hilfe einer 3D Rekonstuktion wurden aus den 2D
Konturen dreidimensionaleStrukturen erzeugt.

� Workpackage3 - Charakterisierungvon Biomaterialien: Grundlage der Quanti�zie-
rung von Materialeigenschaften biologischer Gewebe war eineSichtung der Literatur.
Verf•ugbare Daten wurden zusammengefasst,f•ur nicht in der Literatur aufgef•uhrte
Gewebekennungenwurden experimentelle Versuche entworfen und durchgef•uhrt. Zu
den untersuchten Geweben z•ahlten Knochen, Gehirn, B•ander, Gelenke, Bandschei-
ben, Muskeln, Sehnen,Lungen und Haut.
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� Workpackage 4 -Versuche mit Leichen (PMHS Tests): Leichenversuche waren ur-
spr•unglich im Rahmen des HUMOS-Projekts nicht vorgesehen.Aufgrund unvoll-
st•andigerAngaben in diversenVer•o�entlichungenwarenLeichenversuche jedoch not-
wendig, um konsistente Daten f•ur die Validierung zu erhalten.

� Workpackage5 - Segment-Modellierung und Segment-Validierung: Einzelnekn•ocher-
ne Strukturen sowie ganzeK•orpersegmente wie Abdomen oder Thorax wurden an-
hand experimenteller Ergebnissevalidiert. So wurden an der Universit•at Heidelberg
z.B. 3-Punkt Biegeversuche mit menschlichen Rippen durchgef•uhrt. DieseTestswur-
den unter Einbeziehung der bei den Versuchen ermittelten Materialparameter si-
muliert und die Ergebnissemit Resultaten aus den Versuchen verglichen. Aufgrund
einesabweichendenVerhaltens wurden die Materialparameter wie das E-Modul so
ver•andert, dassschlie�lic h die Simulationergebnissemit den Resultatenausden Ver-
suchen •ubereinstimmten. Basierendauf Schlitten- und Pendeltests,durchgef•uhrt von
Bouquett, Kroell, Viano und Cavanaughwurden komplette Modellsegmente auf Va-
lidit •at •uberpr•uft.

� Workpackage6 - Modellierung und Validierung desgesamten K•orpersbzw. Modells:
In einem m•oglichst realit•atsnahen Unfallszenario sollte das komplette Modell auf
dessen'Bio�delit y' untersucht werden.Dazu wurden von INRETS Schlittenversuche
mit Leichen durchgef•uhrt. Die Leichen wurden dazu in einem Sitz positioniert und
mit Becken- und Schultergurt gesichert. Beschleunigungenund die Kinematik der
Leichen wurden schlie�lic h mit Simulationsergebnissenverglichen. F•ur die meisten
Vergleichsparameterzeigtensich sehr •ahnliche zeitliche Verl•aufe und Amplituden.

Die Modellierungvon Gewebensowie derenValidierung werdenim folgendenAbschnitt de-
tailliert beschrieben.DieseErgebnissebilden die Grundlagenf•ur die explizite Formulierung
der im RahmendieserArbeit zu bearbeitendenFragestellungen.

2.3.2 Mo dellierung

Modellierung beinhaltet sowohl die Abbildung der Geometrieals auch die Abbildung der
Materialeigenschaften der einzelnenzu modellierendenbiologischenGewebe. FolgendeFra-
gestellungengilt esbei der Modellierung biologischer Systemezu ber•ucksichtigen:

1. Mit welchen Elementgeometrien sind unterschiedliche Gewebe abzubilden? Dabei
spielt die Materialeigenschaft des abzubildendenGewebes eine wesentliche Rolle.
KompressibledreidimensionaleGewebe werdentypischerweisemit dreidimensionalen
Finiten Elementen abgebildet.Zur Modellierung d•unner, nicht kompressiblerStruk-
turen mit nicht zu vernachl•assigenderBiegestei�gkeit bieten sich die sogenannten
Shell-Elemente an. Membran-Elemente kommen hingegenbei Strukturen mit sehr
geringerBiegestei�gkeit zum Einsatz.
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2. Welche Materialmodelle sind f•ur die Modellierung der mechanischen Gewebeeigen-
schaften anzuwenden?Hierbei werden lineare, nicht-lineare, elastische, elasto-plasti-
sche, dehnratenabh•angigeund dehnratenunabh•angigeMaterialien unterschieden.

3. Wie sind die unterschiedlichen Gewebe miteinander verbundenund wie l•asstsich dies
abbilden?

Im Rahmen dieserArbeit wird f•ur die Simulation das von ESI erstellte HUMOS-Modell
unter PamCrashverwendet und modi�ziert. Die Modellierung der wichtigsten Gewebety-
pen ist in Tabelle2.1dargestellt.F•ur ausf•uhrlichereAngabenzur Modellierungbestimmter
anatomischer Strukturen seiauf denSchlussbericht desHUMOS-I Projekts verwiesen([2]).

Gewebe Elementt yp Material-/Elementcharakteristik
Knochen(Kortikalis) SHELL elasto-plastisch, dehnratenabh•angig,

Versagen
Knochen(Spongiosa) SOLID inelastischer Schaum,

Versagen(engl.: crushable)
Muskel (aktive Komp.) BAR modi�ziertes Hill-Muskelmodell
Muskel ('Fleisch') SOLID hyperelastisch
B•ander (Ligamente) BAR nicht-linear, elasto-plastisch bei Dehnung
Organe SOLID hyperelastisch

Tabelle 2.1: HUMOS Modellierung

Bei der Modellierung menschlicher Gelenke sind zwei unterschiedliche Ans•atze zu unter-
scheiden.Physiologisch werdendie Bewegungsfreiheitsgrademit ihren maximalenGelenk-
stellungendurch die am Gelenkbeteiligten anatomischenStrukturen bestimmt. Dabei spie-
len B•ander, die Gelenkkapsel,Muskeln, Knorpel und die das Gelenk umgebendenWeich-
teile einewesentliche Rolle, welche bei unphysiologischen Bewegungenauch pathologische
Ver•anderungenzeigen.Die Sehnenund B•anderalsdominierendeStrukturen lassensich nu-
merisch relativ einfach abbilden, so dassdie Gelenkeigenschaften und die Gelenkf•uhrung
im Modell realit•atsnah durch anatomische Strukturen vorgegeben wird. In den meisten
Simulationsumgebungenlassensich jedoch auch kinematische Gelenke (JOINT-Elemente)
mit festgelegtenFreiheitsgradende�nieren, wie z.B. Scharnier- oder Kugelgelenke. Gelenk-
widerst•andesowie die Gelenkanschl•agelassensich •uber experimentell zu ermittelnde Funk-
tionen de�nieren. Im Modell werdenz.B. die Eigenschaften desKniegelenksdurch B•ander
festgelegt,w•ahrendf•ur die Ellbogen-und Fingergelenke JOINT-Elemente de�niert werden.

Die numerische Abbildung von Muskelgewebe im vorliegendenHUMOS-Modell kann wie
folgt unterschiedenwerden:

� Wichtige Muskelz•ugesind im Modell als eindimensionaleBalkenelemente implemen-
tiert, welche bei Ansteuerung w•ahrend einer Simulation Kraft zwischen Ursprung
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und Ansatz •ubertragen.DieseBalkenelemente repr•asentieren dasHill-Muskelmodell
mit den darin zu de�nierenden Eigenschaften.

� Die von Muskeln, Fettgewebe und Gef•a�en gebildetedreidimensionaleGeometrieder
Weichteile wird durch dreidimensionaleFinite Elemente mit den jeweiligen mecha-
nischen Eigenschaften repr•asentiert. Das mechanische Materialverhalten von Weich-
teilgeweben wird durch die Zusammensetzungdes Gewebes bestimmt, wobei Mus-
kelgewebe volumenm•a�ig und mechanisch als dominierendesGewebe anzusehenist.

Weichteilgewebe werden, wie in Tabelle 2.1 beschrieben, durch dreidimensionaleSOLID-
Elemente dargestellt. In PamCrashstehenca.25verschiedeneMaterialmodellef•ur SOLID-
Elemente zur Verf•ugung, welche sich zur Abbildung unterschiedlichster Werksto�e wie
Sch•aume, Verbundwerksto�e oder gummi•ahnliche Strukturen eignen.F•ur die Abbildung
derExtremit •atenweichteile wurdeeinemodi�zierte Formulierung deshyperelastischenHart-
Smith Materials (PAM-Material 18)verwendet([31]). DiesesMaterialmodell wurde,•ahnlich
wie die Mooney-Rivlin-Forumlierung, urspr•unglich f•ur gummi•ahnliche Sto�e entwickelt.
Beide Materialmodelle unterscheiden sich in ihrer mathematischen Repr•asentation der
Form•anderungsarbeit.

Die in PamCrash implementierte Form•anderungsarbeit ([21]) l•asst sich in Abh•angigkeit
der Invarianten des rechten Cauchy-Green DeformationstensorsI 1, I 2 und I 3 wie folgt
darstellen:

W = A
Z

eC(I 1 � 32 )dI1 + Bln
I 2

3
+ D(I 2 � 3) + W(I 3) (2.29)

Die Parameter A, B , C und D sind f•ur das abzubildendeMaterial zu bestimmen. F•ur
die Parametrisierung des Materialmodells werden im PamCrash Theory Manual experi-
memtelle Kalibrationsversuche beschrieben, ausderenResultatendie einzelnenParameter
ermittelt werdenk•onnen.

Aus den ermittelten Parametern lassensich das initiale E-Modul E, das Kompressions-
modul K sowie dasSchubmodul G f•ur eineDehnung von Null numerisch berechnen.

E = 4(1+ � )(A +
1
3

B + D) (2.30)

K =
4
3

1 + �
1 � 2�

(A +
1
3

B + D) (2.31)

G = 2(A +
1
3

B + D) (2.32)

Gleichungen 2.30, 2.31 und 2.32 gelten f•ur Querkontraktionszahlen kleiner 0; 5, d.h. f•ur
Materialien welche keineabsoluteInkompressibilit•at aufweisen.Die Querkontraktionszahl
� wurde f•ur die Weichteilmaterialien auf 0; 49 und der vierte Parameter D auf Null ge-
setzt. Tabelle 2.2 zeigt die Materialparameter der Weichteile desArms bzw. Beins sowie
die darausermittelten initialen Materialkennwerte.
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A B C E [kN=mm2] K [kN=mm2] G [kN=mm2]
Arm 1; 44� 10� 5 1; 54� 10� 10 0; 193 8; 63� 10� 5 1; 44� 10� 2 2; 88� 10� 5

Bein 9; 16� 10� 5 3; 20� 10� 9 0; 05063 5; 49� 10� 4 9; 15� 10� 2 1; 83� 10� 4

Tabelle 2.2: HUMOS Materialparameter (kN=mm2 = GPa = 103kPa)

Die aktiven und passiven Eigenschaften in longitudinaler Faserrichtung beruhenauf einem
modi�zierten Hill-Mo dell. Wie bereits dargestellt, setzt sich die totale Muskelkraft ausder
aktiven kontraktilen Kraft FCE , aus einem seriell elastischen Anteil FSE und aus einer
parallel viskoelastischen Komponente zusammen.Die L•angen-Kraft-, Aktivierungs-Kraft-
und Geschwindigkeits-Kraft-Charakteristiken sind Funktionen mit Werten zwischen 0 und
1. Dieseergeben •uber einenfaktoriellen Zusammenhangdie aktive Kraftk omponente FCE .

FM us = FCE + FP E (2.33)

FCE (x; v; t) = Na(t)FL (l)Fv(vn ) (2.34)

Die folgendenmathematischenFormulierungenwurden demPamCrash'Theroy NotesMa-
nual' ([21]) entnommenund basierenauf denArbeiten von Audu und Davy ([10]), Winters
und Stark ([89], [88], [90]) und De Jager ([19]).

Die Erregungsdynamikwird in der verwendetenSimulationssoftware nach Gleichung 2.35
implementiert. Dieseberuht auf der L•osungzweier gew•ohnlicher Di�eren tialgleichungen,
welche die neuromuskul•are Erregung Ne, derenZeitkonstante Tne, die Muskelaktivit •at Na

sowie die Zeitkonstante Ta der Muskelaktivierung beinhalten. Abh•angig von dem Anteil
schneller und langsamerMuskelfasernwerdenf•ur Tne Werte zwischen 0; 02s und 0; 05s und
f•ur Ta Werte zwischen 0; 02s und 0; 06s angegeben. Tr ef bezeichnet die Re
exzeit, das ist
die Zeit, welche desZentralnervensystemben•otigt um eineRe
exantwort auszul•osen.

Na(t) =

8
>>><

>>>:

A0 f•ur t � Tr ef

A0 + (1 � A0)

0

B
@1 + E0Tne � Ta

(Ta � Tne )e

�
t � Tr ef

Ta

� + E0Tne � Ta

(Ta � Tne )e

�
t � Tr ef

Tne

�

1

C
A f•ur t > Tr ef

(2.35)

Die Gleichung 2.36repr•asentiert die Kraft-L •angen-CharakteristikeinesMuskels. l steht f•ur
die aktuelle L•ange,Lopt beinhaltet die optimale L•angedesMuskelsund der ParameterCsh

bestimmt den Kurvenverlauf bzw. die Konkavit •at der Kraft-L •angen-Abh•angigkeit.

FL (l) = Fmax e
�

� l
L opt

� 1

C sh

� 2

(2.36)

Die Abh•angigkeit der Muskelkraft von der Verk•urzungsgeschwindigkeit wird in PamCrash
entsprechend Gleichung 2.38 de�niert. Dabei wird zwischen konzentrischer und exzentri-
scher Kontraktion unterschieden.Die ParameterCshor t und Cleng bestimmendie Form der
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Kurven, Cmv l de�niert das Verh•altnis zwischen maximaler Kraft bei exzentrischer und
konzentrischer Kontraktion.

Fv(vn ) =

8
>><

>>:

0 f•ur vn � � 1
Cshor t (1+ vn )

Cshor t � vn
f•ur � 1 < vn � 0

Cleng + Cmv l vn

Cleng + vn
f•ur vn > 0

(2.37)

vn =
v

vmax
(2.38)

Die passive Komponente FP E aus Gleichung 2.39wurde f•ur Muskell•angengr•o�er der Ru-
hel•angeL0 de�niert. F•ur Muskell•angenkleiner als L 0 gilt FP E = 0. Der Parameter CP E

bestimmt wiederumdie Form der Kraft-L •angen-Charakteristik.x ist de�niert als die Deh-
nung desMuskelelements x = l � L 0.

FP E =
Fmax

eCP E � 1

n
eCP E

x
L 0 P E max � 1

o
(2.39)

F•ur die Modellierung einesMuskels stehen in der PamCrash UmgebungBAR-Elemente
mit den zuvor erl•auterten Eigenschaften (PAM-Material 200) zur Verf•ugung. Eine serielle
Aneinanderreihung dieser eindimensionalenElemente macht eine Modellierung l•angerer
Muskeln mit mehererenAns•atzen m•oglich. Zus•atzliche Sehnenelemente (PAM-Material
205)mit nichtlinearen Kennungenerlaubendie Anbindung desMuskelsan denkn•ochernen
Ansatz.

2.3.3 Validierung

DiesesKapitel soll sowohl die Validierung des aktuellen Gesamtmodells darstellen als
auch die bisherdurchgef•uhrten experimentellen Untersuchungender Materialeigenschaften
von Weichteilgeweben zusammenfassen.Anhand dieserBeschreibung wird die Ausgangs-
situation, d. h. der aktuelle Stand des Modells deutlich. Diese Ausf•uhrungen f•uhren im
n•achsten Kapitel auf die explizite Formulierung der Fragestellung.

Materialiden ti�k ation

Da zu Beginn desProjekts keine f•ur die Modellierung relevanten Daten •uber mechanische
Eigenschaften von Muskelgewebe ver•o�entlicht waren, fanden im Rahmen desHUMOS-I
Projekts experimentelle Messungenan Muskelproben von Schweinen an der Universit•at
in Athen statt. DieseUntersuchungen zeigteneine Richtungsabh•angigkeit 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 dieseRichtungsabh•angigkeit als transversal isotrop.

F•ur die Labortests wurden longitudinale und transversale rechteckige Proben mit einer
Kantenl•angevon 40mm und einerH•ohevon 15mm ausdemdasFemur umgebendeMuskel-

eisch mehrererSchweine entnommen. Quasi-statische Kompressionsmessungenmit einer
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Pr•ufmaschine vom Typ INSTRON liefertenDehnungs-Spannungs-Abh•angigkeiten bei einer
maximalenKompressionder Probenbis zu80Prozent derAusgangsh•ohe.DynamischeMes-
sungenwurden mit Hilfe einesFallk•orpersmit der Massem = 0; 975kg bzw. m = 1; 975kg
und verschiedenenFallh•ohenrealisiert. Ein im Impaktor installierter Beschleunigungsauf-
nehmer zeichnete die Beschleunigungenbeim Auftre�en des Impaktors auf das Gewebe
auf. Durch zweifache Integration der Beschleunigungswerte wurde die Dehnung bzw. Kom-
pressionermittelt. Zusammenmit dem Beschleunigungssignal,der Massedes Impaktors
und der Querschnitts
 •ache der Proben konnten Dehnungs-Spannungs-Abh•angigkeiten bei
unterschiedlichen initialen Dehnraten bzw. Auftre�geschwindigkeiten bestimmt werden.

Abbildung 2.7, links zeigt einen Dehnungs-Spannungs-Zusammenhangf•ur einen quasi-
statischen Kompressionsversuch in transversalerRichtung. Aus der Kurve geht ein nicht-
linearer Spannungsverlauf hervor. Abbildung 2.7, rechts zeigt drei Dehnungs-Spannungs-
Verl•aufef•ur die Dehnraten120s� 1, 130s� 1 und 163s� 1. H•ohereDehnratenresultierennach
Abbildung 2.7 in einer h•oherenmaximalen Spannung bei niedrigerermaximaler Dehnung
bzw. Kompression.

Abbildung 2.7: Dehnungs-Spannungs-Kurven f•ur Muskelproben, senkrecht zur Faserrich-
tung, links: quasi-statisch, rechts: dynamisch

Anhand der Ergebnisseaus den quasi-statischen und dynamischen Laborversuchen ist es
m•oglich, nicht-lineare Materialgesetzezur Abbildung von passivem Muskelgewebe zu ent-
wickeln. Sowurde im RahmendesHUMOS-I Projekts versucht, folgendeMaterialmodelle
sozu parametrisieren,dassdie experimentellen Ergebnissem•oglichst genauin der Simula-
tion reproduziert werdenkonnten:

� KlassischesNeo-Hook Modell mit einer Konstanten

� Mooney-Rivlin Modell mit zwei Konstanten

� OdgenModell mit sechs Konstanten
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� Modi�ziertes Langevin Modell mit drei Konstanten

Die besteKorrelation mit denVersuchsergebnissenkonnte in der Simulation mit denbeiden
letzteren Modellen, dem Odgenund dem LangevienModell erzielt werden.F•ur detaillier-
tere Erl•auterungensei an dieserStelle auf den Abschlussbericht des HUMOS-I Projekts
([2]) verwiesen.

Segment- bzw. Mo dellv alidierung

Die Ergebnissevon Freiwilligen- und Leichenversuchen bildeten die Grundlage f•ur die
Segment- bzw. Gesamtmodellvalidierung desHUMOS-I Modells.

Ewing et al. ([22], [23]) untersuchten mit einemSchlittenaufbau die Kinematik desKopfes
und desNackensbei unterschiedlicher Schlittenbeschleunigungund verschiedeneninitialen
Kopfpositionen. Ein Teil der Ergebnissewurde im HUMOS-1 Projekt verwendet, um die
SimulationsergebnissedesPamCrash Modells mit den Daten der Versuche von Ewing et
al. zu vergleichen. Die Maximalwerte der Kopfbeschleunigungenwaren in der Simulation
h•oher, die Positions•anderungendes Kopfes lagen dagegenweit unterhalb der Korridore
aus den Versuchen von Ewing. Abbildung 2.8, entnommen aus [2], zeigendieseZusam-
menh•angef•ur die frontale Versuchanordnung. Bei den Messungenvon Ewing wurde keine
Muskelaktivit •at aufgezeichnet und daher auch in der Simulation nicht ber•ucksichtigt.

Die Validierung der Schulter- und Thoraxregion desModells basierteauf Ergebnissenvon
Kroell und Viano.

Kroell et al. ver•o�entlichten 1971([43]) und 1974([44]) Laborversuche mit Leichen. Ein
horizontaler Schlagbolzenmit einere�ektiv en Massezwischen m = 1; 4kg und m = 19; 8kg
tri�t mit variablen Geschwindigkeiten zwischen v = 2; 4m=s und v = 5; 5m=s eine Lei-
che frontal in H•ohe des vierten Intercostalbereichs. Simulationen dieser Tests mit dem
HUMOS-1 Modell zeigten eine Auslenkung des Sternums, welche gr•o�tenteils innerhalb
der von Kroell angegebenenKorridore liegt. Allerdings wurden in den Simulationsergeb-
nissen,im Gegensatzzu den experimentellen Versuchen, keineRippenbr•uche pr•adiziert.

Viano et al. ([84]) f•uhrten •ahnlicheVersuchewieKroell durch, jedoch mit lateraler Kraftein-
leitung mit Hilfe einesPendels(m = 23; 4kg, v = 4; 6m=s). Die Kraft-Zeitabh •angigkeit des
Impaktors liegt im von Viano gefundenenKorridor. Jedoch wurde aufgrund des Kraft-
kurvenverlaufs in der Entlastungsphasedes Impaktors eine zu 
exible Modellierung der
Wirb els•aule angenommen.

Der Validierung der Abdomen- und Beckenregion lagen unter anderemVer•o�entlichun-
genvon Bouquet et al. ([14]) und Cavanaughet al. ([16]) zugrunde.Alle Versuche zeigten
einendeutlichen Ein
uss der Abdomenmodellierung auf die Ergebnisseder Simulationen.
F•ur einevereinfachte Modellierungder Abdomenregionmit SOLID-Elementen lagendie Si-
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Abbildung 2.8: Korridore frontaler Versuche von Ewing (grau) und Simulationsergebnisse
(schwarz)

mulationsergebnisseinnerhalb der von den vorgenannten Autoren ermittelten Bewegungs-
korridore. Die Modellvariante mit Airbag-•ahnlicher abdominaler Organmodellierung, den
sogenannten Biobags, zeigte dagegeneine etwas schlechtere Korrelation mit den experi-
mentellen Korridoren.



Kapitel 3

Fragestellung

Die aktuelle VersiondesHUMOS-Modells wurde auf Grundlagevon 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,dassMuskelaktivit •at die Kinematik sowie die Verletzungsme-
chanik erheblich beein
ussenkann ([81]). Einige dieserStudien werdenim Folgendenkurz
vorgestellt, erstensum die Notwendigkeit aufzuzeigen,Muskelaktivit •at bei der Simulation
zu ber•ucksichtigen und zweitens, um einen •Uberblick •uber bereits durchgef•uhrte Studien
zu geben.

Fahrversuche auf einer Sinuswellen-Teststrecke wurden von Muggenthaler et al. ([56]) pu-
bliziert. Sie verglichen die Kinematik einesBeifahrers mit der Kinematik einesauf dem
Beifahrersitz positionierten Dummys. Unter Ber•ucksichtigung der Fahrzeugkinematikbe-
schreiben dieseAutoren einedemmenschlichen Insassenentgegengerichtete Kinematik des
Dummys. EMG Analysen zeigtendabei ein von der Fahrzeugbewegungabh•angigesAkti-
vierungsmuster der Nacken-, Abdomen-und R•uckenmuskulatur.

Im Rahmen des von der europ•aischen Union gef•orderten Projekts ROLLOVER fanden
Fahrversuche in Prag statt mit dem Ziel, die 'Pre-Roll Phase', d.h. die Zeit unmittelbar
vor dem •Uberschlag mit aktiven Lenkman•overn des Fahrers experimentell zu simulieren
und zu analysieren.Sowohl f•ur den Fahrer als auch f•ur den Beifahrer werdenin [56] repro-
duzierbareAktivierungsmuster beschrieben. Dashei�t, f•ur unterschiedliche Fahrzeugbewe-
gungenund Lenkman•over sind •ahnlichemuskul•are Reaktionender Insassenzu beobachten.
Ebensowurden innerhalb desROLLOVER Projekts Schlittenversuche mit Dummys und
Freiwilligen durchgef•uhrt, welche denEin
uss der Muskelaktivit •at auf die Kinematik eines
Probandendarlegenund die Unterschiede zwischen Testpuppe und Mensch verdeutlichen
([7], [69]).

Ein weiterer Bereich biomechanischer Forschung befasstsich mit der Traumatomechanik
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der HWS-Distorsion. Da gesicherte Diagnosenaufgrund fehlenderSubstrate in der bild-
gebendenDiagnostik oftmals schwierig sind, wurde in den letzten Jahren ein erheblicher
Aufwand betrieben,diesesVerletzungsbildund dessenEntstehung genauerzu untersuchen.
Eine Auswahl an Ver•o�entlichungen ist in Tabelle 3.1 zu �nden.

Ver•o�entlichung Fragestellung,Methode
Magnussonet al. 1999([50]) Ein
uss der Muskelaktivit •at auf die Verletzungsmechanik
Vibert et al. 2001([85]) Ein
 •usseauf Haltungskontrolle sitzenderProbanden
Kumar et al. 2003([46]) Muskelaktivit •at bei Frontalkollissionen
Siegmund et al. 2003([74]) Muskelaktivit •at bei wiederholtenBeschleunigungen

Tabelle 3.1: Ver•o�entlichungenzur HWS-Distorsion

Die Autoren der in Tabelle3.1aufgelistetenVer•o�entlichungenberichten •uber einenm•ogli-
chen Ein
uss der Nackenmuskulatur auf die Verletzungsmechanik der HWS-Distorsion.

Ebensoexistieren in der Literatur Publikationen, welche die Stabilit •at der Wirb els•aule
unter verschiedenen Bedingungenund unter Ber•ucksichtigung paraspinaler Muskelakti-
vit •at beleuchten ([17], [26], [47], [27]). Die Autoren dieser Publikationen berichten •uber
eine zunehmendeVersteifung der Wirb els•aule mit zunehmenderAktivierung der autoch-
tonen R•uckenmuskulatur. Die beschriebeneVersteifunghat eineabgeschw•achte Bewegung
in den Gelenken der Wirb els•aule bei pl•otzlicher Belastungzur Folge.

Die dargestelltenStudien bzw. Referenzenzeigen:

1. Dummys sind nicht immer in der Lage,die Insassenkinematikrealit•atsnahabzubilden

2. Muskelaktivit •at kann die Kinematik der Insassenerheblich beein
ussen

3. Muskelaktivit •at kann einenEin
uss auf die Verletzungsmechanik aus•uben

Bei der Entwicklung und Validierung von Menschmodellen f•ur allgemeineLastf•alle un-
terschiedlicher Richtung darf daher die Muskelaktivit •at nicht unber•ucksichtigt bleiben.
Insbesondereim Niedrigenergiebereich ist, wie die referenzierteLiteratur zeigt, von einem
erheblichen muskul•aren Ein
uss auf die Insassenkinematikauszugehen.Die aufgef•uhrten
Publikationen behandeln jedoch isolierte Fragestellungenund stellen keine ausreichende
Datenbasiszur Verf•ugung, die Gesamtkinematik einesMenschmodells im Niedrigenergie-
bereich und unter Ber•ucksichtigung der Muskelaktivit •at zu validieren.

Diese Arbeit besch•aftigt sich mit der Generierungund Anwendung experimenteller Da-
ten zur Validierung der Kinematik einesaktiven Menschmodells.
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Neben dem Ein
uss der Muskelaktivit •at auf die Insassenkinematiksowie auf die Ver-
letzungsmechanik wird auch ein Ein
uss auf die Materialeigenschaften von Weichteilen
beschrieben ([82]). Im Gegensatzzu den zahlreichen Publikationen, welche Kinematik,
Muskelaktivit •at und Verletzungsmechanik behandeln,existieren relativ wenigeVer•o�ent-
lichungen •uber die Charakterisierungder mechanischen Materialeigenschaften von Weich-
teilen in-vivo. Zug- und Druckversuche, wie sie vor allem in technischen Disziplinen an-
gewandt werden,eigensich per senicht, in-vivo Versuche direkt am Menschen bzw. Tier
durchzuf•uhren. Einige wenigeArtik el, welche in-vivo Messungenbeschreiben, werden im
Folgendenpr•asentiert.

Bossboom et al. ([13]) untersuchten die Materialeigenschaften despassivenM. tibialis ante-
rior von Ratten in transversalerRichtung senkrecht zur Muskelfaser.Der pr•aparierte Rat-
tenmuskel wurde mittels zweier beweglicher Platten mit angeschlossenemKraftsensor bei
konstanter Dehnratevon 0; 25mm=s deformiert bzw. komprimiert. Mit Hilfe eineszun•achst
einfachen zwei-dimensionalenFE-Modells des Muskelquerschnitts wurden die Parameter
dessogenannten Odgen-Materialsin der Simulation angepasst.Die Autoren berichten •uber
einegute Korrelation zwischendenexperimentellen Messkurven und denSimulationsergeb-
nissen.

Shin et al. ([73]) verwendeten ein handliches Kraft-W eg-Messger•at zur Ermittlung der
transversalenmechanischen Eigenschaften von Weichteilgewebe desUnterarms von radial,
ulnar, ventral und dorsal. Unter Verwendung der experimentell ermittelten Spannungs-
Dehnungs-Beziehungenerhielten die Autoren mittels numerischer Simulation Elastizit •ats-
module zwischen 39kPa und 150kPa.

Vannah et al. ([82]) beschreiben ebenfalls einensogenannten statischen Indentor-Test, je-
doch am dorsalenmenschlichenUnterschenkel. In ihrer Simulation kam ein hyperelastisches
Materialmodell, basierendauf einer Funktion der Form•anderungsarbeit dritter Ordnung
zum Einsatz. Die Ergebnissezeigten eine durchschnittlic he Zunahme der Materialfestig-
keit desMuskelgewebes von 49 Prozent f•ur einen angespannten Muskel. Ziel von Vannah
et al. und einigen weiteren Autoren wie Sanderset al. ([68]) oder Zheng et al. ([95]) ist
es,die mechanischen Eigenschaften desWeichteils der unteren Extremit •at zu analysieren,
um bei prothetischen VersorgungendasMaterial der Protheseentsprechend den physiolo-
gischen Gegebenheitenanzupassen.

Aufgrund der Ergebnissevon Vannah et al. ([82]) ist davon auszugehen,dass sich die
mechanischen Eigenschaften von Muskelgewebe mit dem Grad der Aktivierung bzw. In-
nervierung •andern. Die Integration dieserAbh•angigkeiten im Modell ist also sinnvoll, um
realit•atsnaheDeformationseigenschaften im Modell abzubilden.

Die vorgestelltenUntersuchungen der Materialeigenschaften wurden unter speziellenGe-
sichtspunkten durchgef•uhrt. Die meisten der aufgelisteten Ver•o�entlichungen berichten
•uber Ergebnissestatischer bzw.quasi-statischer Messungen.Bei Verkehrsunf•allen, f•ur deren
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Simulation das vorliegendeModell vorrangig konzipiert wurde, ist jedoch von hochdyna-
mischen Belastungenauszugehen.Daher eignensich die publizierten Daten nicht f•ur die
Anpassungder Materialparameter im Modell. Au�erdem wurden nach aktuellem Kennt-
nisstand keine Studien ver•o�entlicht, welche die transversalenMaterialeigenschaften von
Muskelgewebe in Abh•angigkeit vom Aktivierungsgrad untersuchen. Die transversaleRich-
tung bezeichnet die Richtung senkrecht zu den Muskelfasern.

Ziel dieserArbeit ist esbestehendeMaterialmodelle in der Simulationsumgebungf•ur rela-
xiertes und aktiviertes Muskelgewebe anzupassen.Dazu notwendigeexperimentelle Daten
werdenim RahmendieserArbeit erhoben.

Das Neueder im Rahmender vorliegendenArbeit behandeltenFragestellungenist in der
Generierungund Anwendungvon experimentellen Daten zur Optimierung und Validierung
aktiver Menschmodelle zu sehen.

Der Inhalt dieser Arbeit ist Teil des von der Europ•aischen Union gef•orderten Projekts
HUMOS-2. Neben der Bereitstellung experimenteller Daten sollensich auch konstruktive
Resultateund Folgerungenf•ur dasentwickelte Menschmodell ergeben.Aus denErgebnissen
der Parameteridenti�k ation von Materialmodellen und der Kinematikvalidierung werden
folgendeFragestellungenam Ende der Arbeit explizit zu beantworten sein:

� Ist esm•oglich relaxiertesund aktiviertes Muskelgewebe im Modell abzubilden?

� Lassensich ausden parameteroptimiertenMaterialmodellen interpretierbare mecha-
nische Kenngr•o�en ableiten?

� Kann dasaktuelle Menschmodell die aktive Freiwilligenkinematik realit•atsnahabbil-
den und welche Problemegilt esdiesbez•uglich noch zu l•osen?



Kapitel 4

Material und Metho den

Wie im vorigenKapitel bereitsdargestellt, sind die ZieledieserArbeit wie folgt zu de�nie-
ren:

1. Materialmodellef•ur relaxiertesund aktiviertes Muskelgewebeanhandexperimenteller
Daten zu entwickeln bzw. die Modellparameterzu optimieren,

2. eineDatenbasisf•ur die Validierung von Menschmodellen anhand einer aktiven Frei-
willigenkinematik im Niedrigenergiebereich zur Verf•ugung zu stellen sowie

3. die Anwendungder parametrisiertenMaterialmodelle und der experimentellen Vali-
dierungsdatenim RahmendesvorgestelltenForschungsprojekts HUMOS-2.

Hierbei handelt essich alsoum zwei grunds•atzliche Zielsetzungen;die Entwicklung muskel-
aktivierungsabh•angigerMaterialmodelle sowie die Validierung der Gesamtkinematik eines
MenschmodellsanhandeineraktivenFreiwilligenkinematik. F•ur beideFragestellungensind
in der aktuellen Literatur keine anwendbarenDaten zu �nden. Ein Teil dieserArbeit ist
daherin demEntwurf und der Durchf•uhrung geeigneterexperimenteller Testszu sehen.Da
f•ur beideFragestellungendie Muskelaktivit •at ber•ucksichtigt werdensoll, sind in-vivo Tests
mit freiwilligen Testpersonennotwendig. Die gewonnenenDaten sollen schlie�lic h in der
Simulationsumgebungund unter Verwendungdesaktuellen HUMOS-Modells Anwendung
�nden.

Die grunds•atzliche Vorgehensweise sei anhand von Schaubildern dargestellt. Abbildung
4.1 zeigt die Vorgehensweise f•ur die muskelaktivierungsabh•angige Materialoptimierung.
Im ersten Schritt soll dabei ein Versuchaufbau entworfen werden, welcher ein geeignetes
Messsignalzur Optimierung von Materialmodellen in der Simulation liefert. Ziel ist es im
zweiten Schritt, die Materialmodelle der Weichteile in der numerischen Simulation so an-
zupassen,dassdie Messsignaleaus den Versuchen im Simulationsmodell m•oglichst genau
reproduziert werden k•onnen. Als Optimierung wird hierbei der Vorgang der sukzessiven
Anpassungvon Materialmodellparametern bezeichnet. Ergebnis der Optimierung sollen
validierte Materialmodelle f•ur relaxiertesund aktiviertes Muskelgewebe sein,welche in der
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Simulation m•oglichst identische Kontakt- bzw. Deformationscharakteristiken wie in den
experimentellen Versuchen zeigen.

Abbildung 4.1: VorgehensweiseMaterialmodelloptimierung

Abbildung 4.2 zeigt die Vorgehensweise f•ur die Generierungund Anwendung von Ver-
gleichsdatenf•ur die Validierung der Gesamtkinematik einesaktiven Menschmodells.

Abbildung 4.2: VorgehensweiseKinematikvalidierung

Die Simulation von Freiwilligenversuchen unter Ber•ucksichtigung der Muskelaktivit •at setzt
das Wissen •uber die Aktivierungsmuster wichtiger Muskeln voraus. DieseMuskelaktivie-
rungsmuster, d.h. die Zeitpunkte zu denendie betrachteten Muskelgruppen aktiviert wer-
den, dienen als Eingangsparameterf•ur die Ansteuerungder korrespondierendenMuskel-
elemente im Simulationsmodell. Die Gesamtkinematik aus dem Versuch wird anhand be-
stimmter Messgr•o�en mit der Kinematik desMenschmodells in der Simulation verglichen.
Die zu entwerfendeVersuchsanordnung soll demnach sowohl Muskelantwortzeiten als auch
Kenngr•o�en zur Quanti�zierung der Gesamtkinematik lieferen. Im Gegensatzzur Mate-
rialoptimierung ist dasErgebnisdiesesTeils der Arbeit kein validiertes Menschmodell. Ein
Vergleich zwischender gemessenenFreiwilligenkinematik und der Modellkinematik erlaubt



4.1 Exp erimen telle Messmetho den 52

jedoch Aussagen•uber die F•ahigkeit desModells, dieseniedrigenergetischen Lastf•alle rea-
listisch abzubilden.

Im Folgendenwerdendie im RahmendieserArbeit entwickelten Versuchsanordnungenbe-
schrieben, mit derenHilfe eineGenerierungexperimenteller Vergleichsdatenf•ur die Simu-
lation und Validierung desModells m•oglich ist. Weiterhin werdendie Simulationsmodelle
entsprechend den Versuchanordnungenvorgestellt sowie die Methoden zur Parameteropti-
mierung kurz erl•autert.

F•ur die zu beschreibendenVersuchsanordnungenwurde die Vertretbarkeit der Risiken f•ur
die teilnehmendenVersuchspersonenmit einempositiven Votum der Ethikkommissionder
Ludwig-Maximilians-Universit•at M•unchen best•atigt.

4.1 Exp erimen telle Messmetho den

Vor der detaillierten Erl•auterung der beiden Versuchsanordnungen sollen die zwei expe-
rimentellen Messverfahren zur Bewegungsanalyseund zur Erfassungder Muskelaktivit •at
vorgestellt werden. Die in dieserArbeit verwendetenMesssystemeund Sensorenwerden
synchron •uber das Bewegungsanalysesystemgetriggert. Eine zeitgleiche Aufnahme und
Speicherung aller Messsignalegew•ahrleistet einekorrekte Analyse der Versuchsergebnisse
mit der M•oglichkeit, sich auf andereMesskan•ale zu beziehen.

4.1.1 Bew egungsanalyse

Unterschiedliche Systemezur Erfassungder menschlichenBewegungsind am Markt erh•alt-
lich. Im Folgendenwird dasf•ur die Messungenim RahmendieserArbeit verwendetepassive
optische Bewegungsanalysesystemder Firma Motion Analysis beschrieben. Im Gegensatz
zu aktiven optischen Systemen,welche •uber am K•orper angebrachte Leuchtdioden opti-
sche Signaleaussenden,arbeiten passive Systememit am Versuchsobjekt �xierten re
ek-
tierenden Markern. Ein Vorteil besteht darin, dassdie Versuchspersonohne Verkabelung
ungehindert Bewegungenausf•uhren kann.

Die Marker passiver Bewegungsanalysesystemere
ektieren ein vom System ausgesand-
tes Licht, welchesmit Hochgeschwindigkeitskameras(engl.: High SpeedCameras)erfasst,
digitalisiert und zur Recheneinheit weitergeleitet wird. Aus den Helligkeitsunterschieden
der erfasstenBildsequenzenist esm•oglich, die Position desMarkers im Raum zu berech-
nen. Erfassenmindestensdrei verschiedeneKamerasein re
ektiertes Signal (Sehstrahl)ei-
nesMarkers,sok•onnendie dreidimensionalenMarkerkoordinaten mittels direkter linearer
Transformation(DLT) berechnet werden([58]). Voraussetzunghierf•ur ist eineunterschied-
liche Neigungbzw. H•oheder verschiedenenKameras.Liegenalle registrierten Sehstrahlen
eines Markers in einer Ebene, so ist eine genaueBerechnung der Markerposition nicht
m•oglich.
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Die Genauigkeit desSystemsh•angt von der Gr•o�e der verwendetenMarker ab. In der Film-
industrie kommenzum Beispiel Motion Analysis Systemezum Einsatz, um Gesichtsz•uge
und Mimiken zu erfassenund auf Zeichentrick�guren zu •ubertragen.Dabei �nden Marker
mit einemsehrkleinenDurchmesservon wenigenMillimetern Anwendung,waszu Messfeh-
lern lediglich im Zehntelmillimeterbereich f•uhrt. Bei rehabilitativ enoder sportwissenschaft-
lichen Bewegungsanalysenwerden Marker mit einem Durchmesserim Zentimeterbereich
verwendet. Aufgrund der relativ gro�en Marker und der Kameraabst•andevon einigenMe-
tern nimmt die Genauigkeit desSystemsab.

Vor demBeginneinerAufnahmesinddieKamerasdesMotion AnalysisSystemszu kalibrie-
ren. Zwei Kalibrationsschritte sind dabei auszuf•uhren. Im erstenSchritt wird ein Rahmen
mit vier Markern und de�nierten Abst•andenin die Mitte desAufnahmegebietesgelegt,so
dassalle Kamerasdiesevier Marker erfassen.Aus den bekannten Markerentfernungenbe-
rechnet dasSystemerstekamerapositionsabh•angigeParameterund legt die Richtungendes
Koordinatensystemsfest. Im zweiten Schritt wird der gleiche Rahmenim Aufnahmegebiet
dynamisch bewegt. Ein Optimierungsalgorithmus versucht anschlie�end das Systemso zu
optimieren, dassin m•oglichst jeder Bildsequenzder Kalibrationsaufnahmedie Positionen
aller Marker richtig berechnet werden.

Dem Anwender desSystemssteht die Softwareober
 •ache EVa zur Verf•ugung. •Uber diese
Schnittstelle de�niert der Anwenderf•ur die jeweiligenMessungenProjekte, welche die An-
zahl der Marker, Markerverbindungen(engl.: Links) und weitere projektbezogeneEinstel-
lungenbeinhalten.Neben der Projektde�nition gestattet EVa dasinteraktive Durchf•uhren
der Systemkalibration, der eigentlichen Messungensowie der Auswertung bereits gespei-
cherter Aufnahmen. Zu den Standardauswertungen z•ahlen Markerpositionen, Markerge-
schwindigkeiten, Markerbeschleunigungenund dreidimensionaleWinkel zwischeneinzelnen
de�nierten Segmenten, welchenach entsprechenderVorbearbeitung und Filterung vom Sys-
tem automatisch berechnet werden.

F•ur die experimentellen Messungenim Rahmen dieserArbeit wurden Marker mit einem
Durchmesservon 25mm verwendet. Die acht Hochgeschwindigkeitskamerasmit einer Auf-
nahmefrequenzvon 240 Bildern pro Sekunde(240H z) wurden gleichm•a�ig um das Auf-
nahmefeldund in verschiedenenH•ohen positioniert. Entsprechend den Empfehlungenim
EVa-Benutzerhandbuch wurde vor jeder Messreihedas Systemkalibriert. Wurde bei der
Kalibration ein im Handbuch empfohlenerWert f•ur die Standardabweichung nicht erreicht,
so wurde die Kalibration wiederholt.

4.1.2 Elektrom yographie

Das Verfahren der ober
 •achlichen Elektromyographie dient zur quantitativ en Erfassung
der Aktivit •at ober
 •achlicher Muskeln. Im Gegensatzzur invasiven Elektomyographiemit
ins Muskelgewebe eingestochenenNadelelektroden,werdenelektrische Potentialdi�erenzen
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bei der Ober
 •achen-Elektromyographiemit auf der Haut applizierten Elektroden abgelei-
tet. Diese ableitbaren Potentiale entstehen bei der neuromuskul•aren Kopplung an den
motorischen Endplatten. Eine Depolarisation an der motorischen Endplatte bewirkt ein
weitergeleitetsAktionspotential entlang der Muskelfaserund in Folge kommt es zu einer
intrazellul•aren Freisetzungvon Calcium-Ionen.Die steigendeCa2+ -Konzentration bewirkt
eineZunahmedesQuerbr•uckenzyklusund schlie�lic h eineKontraktion desMuskels ([75]).

Die h•au�gste Messmethode ist die sogenannte di�erentielle Ableitung. Dabei werden •uber
einemMuskel zwei Elektroden in einemAbstand von 1 � 2cm in Faserrichtung appliziert,
welche gegen•uber dem Nullpotential einerReferenzelektrode die Potential •anderungenzwi-
schen denbeidenElektroden messen.Die Referenzelektrode ist dabei an einerK•orperstelle
ohnedarunter liegendemMuskelgewebe anzubringen(Beckenkamm, Stirn, Sternum).

Nach der Digitalisierung der Messsignaleerfolgt die Aufbereitung der EMG-Rohsignale.
Dazu werden die Rohsignalenormalerweisege�ltert, gleichgerichtet und anschlie�end ge-
gl•attet. Aus den aufbereitetenDaten lassensich bestimmte Kenngr•o�en wie Aktivierungs-
zeitpunkte, Erm•udungsparameteroder •aquivalente Kraft werte ermitteln. F•ur ausf•uhrliche-
re Beschreibungen bez•uglich der Anwendung der Elektromyographie sei auf die entspre-
chendeLiteratur verwiesen([49], [57]).

F•ur die durchgef•uhrten Versuche stand ein telemetrischesEMG-Ger•at der Firme Noraxon
mit insgesamt acht Kan•alen zur Messungvon vier paarigenbzw. acht einzelnenMuskeln
zur Verf•ugung. Die Speicherung, Visualisierungund Auswertung der EMG-Signalewurde
mit der Software MyoResearch XP der gleichen Firma durchgef•uhrt. Die Aufnahmefre-
quenzder EMG-Signalebetrug 5000H z. Abbildung 4.3 zeigt dasverwendeteEMG-System
mit Empf•anger und Antenne sowie dem Senderzusammenmit der Einheit f•ur den Elek-
trodenanschluss. Im Hintergrund ist die Recheneinheit des Bewegungsanalysesystemszu
erkennen.
Die Qualit •at und Aussagef•ahigkeit der elektromyographischen Messdatenist abh•angigvon
der Versuchsplanung, der Probandenvorbereitung sowie der Aufbereitung der Rohsignale.
Bei dem scheinbar einfach anzuwendendenMessverfahrensind aufgrund der relativ niedri-
genSignalamplitudeneinigeEin
ussfaktoren zu ber•ucksichtigen. DeLuca([49]) beschreibt
die wichtigsten Ein
ussfaktoren, darunter auch relevante Punkte f•ur dieseArbeit:

� •Ubersprechen durch Aktionspotentiale benachbarter Muskeln (Crosstalk).

� Bewegungsartefakte,durch relative Elektrodenverschiebungengegen•uber demdarun-
terliegendemMuskel.

� Einstreuungexternerelektrischer Signale,insbesonderebei Verwendungweitererelek-
trischer Aufnahmesysteme.

� EKG-Artefakte, vor allem bei herz- und gef•a�nahen Bauch- und Nackenmuskeln.
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Abbildung 4.3: EMG-System

Niederfrequente Bewegungsartefaktesowie hochfrequente externe Einstreuungen lassen
sich mittels Bandpass�lterung eliminieren. Bewegungsartefaktebei normaler menschlicher
Kinematik enthalten nach Wittek et al. ([91]) Frequenzanteile bis zu 15H z, h•oherfrequen-
tes Signalrauschen liegt •uber 500H z ([36]).

DieseArbeit befasstsich mit dynamischen Ansto�- bzw. Impaktvorg•angenund der daraus
resultierendenMuskelaktivit •at. Im Vordergrund der UntersuchungenstehenAktivierungs-
zeitpunkte (engl.: Onset) von Muskeln, welche in Bezugauf den Ansto�zeitpunkt zu inter-
pretieren sind.

Bei hochdynamischen Vorg•angensetzt sich die menschliche Bewegung aus h•oherenFre-
quenzanteilen zusammen.Szabo et al. ([39]) untersuchten Unf•alle mit Heckaufprall (engl.:
low speedrear impact) sowie die dabei ausgel•osteMuskelaktivit •at anhandge�lterter EMG-
Aufzeichnungen.DieseAutoren verwendetenzur Beseitigungvon Bewegungsartefaktenein
30H z-Hochpass�lter.
Wittek et al. ([91]) analysiertenden Ein
uss der GrenzfrequenzeinesHochpass�lters auf
die Berechnung der Muskelonsets.Bei einer Erh•ohung der Grenzfrequenzvon 10H z auf
30H z wurde eineVerschiebung der ermittelten Onsetsum bis zu 30ms festgestellt.

Da im RahmendieserArbeit eine quantitativ e Auswertung von Aktivierungszeitpunkten
im Vordergrund stand, wurde wegender in der Literatur beschriebenenEin
 •usseauf eine
Filterung der Rohsignaleverzichtet.

In der Literatur werden unterschiedlich komplexe Methoden zur Onsetbestimmung be-
schrieben. Magnussenet al. ([50]) verwendeneinen komplexenmathematischen Algorith-
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mus auf Basis der Wavelet-Transformation, Granata et al. ([27]) bestimmendie Aktivie-
rungszeitpunktemit Hilfe einesSchwellwertverfahrensund Leionenet al. ([47]) ermitteln
die Onsetsdurch 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 verf•ugt •uber ein
Auswertemodul, welchesden Algorithmus zur Onsetbestimmung wie folgt implementiert:

� Berechnung der Standardabweichung � innerhalb einesde�nierten Intervalls (z.B.
100ms), in der Regelbei relaxierter Muskulatur.

� Bestimmung desSchnittpunktes desEMG-Signalsmit demSchwellwert, de�niert als
die zwei- oder dreifache Standardabweichung.

� Liegeninnerhalb einesfestgelegtenZeitbereichs (z.B. 50ms), der sog.minimalen Sub-
periode, alle EMG-Signale oberhalb des Schwellwertes, so wird der Zeitpunkt der
erstenSchwellwert•uberschreitung als Onset-Zeitpunkt de�niert.

Der beschriebeneAlgorithmus ist in Abbildung 4.4 dargestellt.

Abbildung 4.4: Bestimmung desEMG-Onset

F•ur die im n•achsten Kapitel vorgestellten Versuchsergebnissewurden zwei verschiedene
Parametrisierungenverwendet.

1. Intervall f•ur � -Berechnung: 100ms, Schwellwert: 3� , Subperiode: 50ms

2. Intervall f•ur � -Berechnung: 100ms, Schwellwert: 3� , Subperiode: 10ms
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Aufgrund der fehlendenFilterung und Gl•attung der EMG-Rohsignalezeigtendie Messwer-
te einerelativ hoheStreuungund einenunstetigenzeitlichen Verlauf. Lieferte die Auswer-
tesoftware mit der ersten 'harten' Parameterkon�guration nach visueller •Uberpr•ufung der
ErgebnisseunplausibleWerte, sowurdendie gleichenEMG-Daten mit der zweiten 'weiche-
ren' Parameterkon�guration analysiert. Konnten bei dieserzweiten Auswertung ebenfalls
keine realistischen Onsets gefundenwerden, so wurde die Messungf•ur die Berechnung
durchschnittlic her Muskelantwortzeiten nicht verwendet.

4.2 Exp erimen telle Un tersuc hung der Deformations-
eigenschaften

4.2.1 Versuchsanordn ung

Ein Versuchsaufbauzur dynamischen Untersuchung von Muskelgewebe bzw. Weichteilen
in-vivo und in Abh•angigkeit der Aktivierung wurde im RahmendieserArbeit entwickelt.
Die Versuchsergebnissesollen Daten zur inversen Parameteridenti�k ation, d.h. zur Op-
timierung der Materialmodellparameter mittels numerischer Simulation liefern. Bei dem
Entwurf desVersuchsaufbausgalt esfolgendeAnforderungenzu ber•ucksichtigen:

� Risikominimierung f•ur die teilnehmendenPersonen.

� Durchf•uhrbarkeit von Messungenmit relaxierter und aktivierter Muskulatur.

� Durchf•uhrbarkeit von Messungenmit unterschiedlichen initialen Dehnraten.

� GeeigneteInstrumentierung und Parameterwahl bez•uglich der numerischen Parame-
teroptimierung

� Realistische Modellierbarkeit der Versuchsanordnung.

Zur dynamischen und zerst•orungsfreienTestung technischer und biologischer Materiali-
en werden oftmals Fallpr•ufst•ande verwendet. Aus der Masseund der Beschleunigung des
Fallk•orpers kann die beim Kontakt mit dem zu testendenMaterial wirkendeKraft nach
Newton (F = ma) ermittelt werden.Eine Variation von Energieund Impuls ist durch eine
•Anderung der Fallh•oheund der MassedesFallk•orpersm•oglich.

Entsprechend diesemPrinzip wurde ein Versuchsaufbauf•ur in-vivo Messungenentwickelt.
Ein Fallk•orper, der sog.Impaktor, f•allt im freien Fall auseiner de�nierten H•oheund tri�t
den angespannten bzw. relaxierten Muskel einesFreiwilligen. Der Fallk•orper wird in ei-
nem vertikal ausgerichteten Plexiglas-Rohrgef•uhrt, um eineRotation desImpaktors beim
Auftre�en auf den Muskel zu verhindern. Anhand der Impaktorbschleunigung sollen Be-
schleunigungscharakteristiken f•ur unterschiedliche Muskelaktivierungenbestimmt werden.



4.2 Exp erimen telle Un tersuc hung der Deformationseigensc haften 58

Abbildung 4.5zeigt denFallk•orper mit Bema�ungenin mm. Die Kontakt
 •ache desImpak-
tors besteht aus einer gefr•asten Aluminium-Halbkugel mit einer mittigen Aussparungf•ur
die BefestigungeineseinachsigenBeschleunigungssensors.Ein Aluminium-Rohr mit einem
Durchmesservon 86mm und einer Wandst•arke von 5mm wird •uber eine angeschwei�te
Lippe an die Aluminium-Halbkugel angeschraubt. An der Au�en
 •ache desZylinders sind
insgesamt 8 Aluminium-Noppenangebracht, um einen
 •achigenKontakt desImpaktors mit
dem F•uhrungsrohr und somit Reibungsein
•usseweitestgehendzu verhindern. Die Deck-

 •ache besteht aus einer Aluminium-Scheibe mit einem in der Mitte angebrachten ferro-
magnetischem Eisenblech zur magnetischen Aufh•angungdesImpaktors im F•uhrungsrohr.
Die GesamtmassedesImpaktors betr•agt 960g.

Abbildung 4.5: Impaktor (Ma�e in mm)

Ein Plexiglas-Rohr mit einem Durchmesservon 100mm ist •uber Rohrschellen an einem
vertikal ausgerichteten Aluminiumpro�l befestigt. Die H•ohenverstellung desRohrs erfolgt
durch L•osender drei Schraubverbindungenam Aluminium-Pro�l. Dasvertikale Pro�l wur-
de auf einer Grundplatte aus Eisen •uber Schraubverbindungen�xiert, um eine m•oglichst
hoheStabilit •at bzw. SchwingungsfreiheitdesSystemszu erzielen.

Im Inneren der Plexiglas-R•ohre be�ndet sich ein mittels Schrauben h•ohenverstellbarer
Elektromagnet, welcher zur nahezuverlustfreien Ausl•osungdes Impaktors durch Bet•ati-
gen eineseinfachen Schalters dient. W•ahrend desfreien Falls sollten die Abstandsnoppen
desImpaktors dasF•uhrungsrohrnicht ber•uhren.Eine AuslenkungdesImpaktors ausseiner
vertikalen Flugbahn beim Auftre�en auf den Muskelbauch wird durch das F•uhrungsrohr
vermieden.

Ein im Inneren des Impaktors befestigter einachsiger Beschleunigungssensorvom Typ
MWS / BS 4301 mit einem Messbereich von � 200g erfasst die Beschleunigung des Im-
paktors mit einer Abtastrate von 5000H z. Um die Aktivit •at des untersuchten Muskels
w•ahrend des Versuchs zu •uberpr•ufen, wurden jeweils zwei Elektroden in Faserrichtung
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seitlich an entsprechenderStelleangebracht. DieseElektrodenposition ist f•ur diagnostische
und reproduzierbareUntersuchungennicht geeignet,f•ur einevisuelleAktivit •atsanalyseist
die Signalqualit•at jedoch ausreichend.

Mit dem dargestelltenFallpr•ufstand sollten drei verschiedeneMuskeln der Extremit •aten
getestetwerden:

� Oberarm ventral (M. bicepsbrachii)

� Oberschenkel ventral (M. quadricepsfemorisbzw. M. rectus femoris)

� Oberschenkel dorsal (M. bicepsfemoris)

Als Tre�
 •achewurde jeweilsder Muskelbauch der entsprechendenExtremit •at gew•ahlt. F•ur
den M. bicepsbrachii ist diesePosition eindeutig durch Palpation des innervierten Mus-
kels festzulegen.Am Oberschenkel wurde die Mitte desOberschenkels als Auftre�p osition
de�niert.

Der Winkel desKnie- bzw.- Ellenbogengelenkswurde sogew•ahlt, dassder Ausgangswinkel
im bestehendenMenschmodell mit denGelenkwinkeln der experimentellen Versuche •uber-
einstimmt. Sowohl im Modell als auch im Versuch betr•agt der Knie- bzw. Ellbogenwinkel
ungef•ahr 1200.

4.2.2 Testmatrix

F•ur jedenMuskel wurden Versuche bei drei unterschiedlichen Fallh•ohendurchgef•uhrt. Um
den Ein
uss der Muskelaktivit •at auf die Impaktorbeschleunigungenzu untersuchen, wur-
den die Versuche f•ur relaxierte, f•ur bei halber maximaler isometrischer Kraft aktivierte
Muskeln sowie f•ur voll aktivierte Muskeln wiederholt. Im erstenVersuch wurdeder Proband
aufgefordert,mit Hilfe einer gepolsterten Schlaufe, welche an eineman der Laborwand be-
festigtenStahlseilangebracht war, maximal zu ziehen.Bei einemkonstanten Gelenkwinkel
konnte so die maximale isometrische Kraft erzeugtwerden.Eine mechanische Federwaage
mit einem Messbereich von 0kg bis 100kg diente zur Erfassungder maximalen isometri-
schen Kraft. Bei Versuchen mit halber maximaler Muskelkraft teilte der Versuchsleiter
dem Freiwilligen mit, wann der geforderteKraft wert erreicht wurde. Tabelle 4.1 zeigt die
Testmatrix f•ur den Beinstrecker M. rectus femoris.Analog dazu sind die Testmatrizenf•ur
den Armbeugerals auch f•ur den Beinbeugerzu de�nieren.

Beginnendmit der geringstenFallh•ohe wurde die Energie schritt weise erh•oht. Der Pro-
band entschied vor einer Erh•ohung der Fallh•ohe •uber die weitere Teilnahmeam Versuch.
Insbesondeream Oberarm und bei relaxiertem M. bicepsbrachii wurden Versuche ab einer
Fallh•ohe von 40 cm als unangenehmempfunden,da der Impaktor hierbei die Weichteile
derart komprimiert, so dassdieserauf den Humerusknochen durchschl•agt.
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Muskel Fallh•ohe Muskelinnervation
M. rectus femoris 20 relaxiert
M. rectus femoris 20 Fmax

2
M. rectus femoris 20 Fmax

M. rectus femoris 40 relaxiert
M. rectus femoris 40 Fmax

2
M. rectus femoris 40 Fmax

M. rectus femoris 60 relaxiert
M. rectus femoris 60 Fmax

2
M. rectus femoris 60 Fmax

Tabelle 4.1: Testmatrix Impaktorversuch

Das Verletzungsrisiko bei den Fallversuchen wird im Folgendenanhand von Literaturan-
gaben kurz dargestellt. Nur wenigeVer•o�entlichungen sind zu �nden, welche dynamische
Toleranzgrenzenf•ur 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
dr•uckt ein Zylinder mit einem Durchmesservon 25mm und einer konstanten Rate von
25mm

min auf den Knochen. Der dynamische Test wird mit Hilfe einesgef•uhrten Impaktors
mit einerMassevon 9; 48kg und einerFallh•ohevon 2; 85m durchgef•uhrt. Die Geschwindig-
keit unmittelbar vor demKontakt wird mit 5; 5m

s angegeben.Die Energiezur Verursachung
einer Fraktur wurde mit folgenderFormel berechnet:

E =
Z hF r ak tur

hK ontak t

F ds (4.1)

Integriert wird •uber den Weg vom Erstkontakt des Impaktors mit der Haut hK ontak t bis
zum zur•uckgelegtenWeghF r aktur bei beobachteter Fraktur. Tabelle4.2 fasstdie Ergebnisse
zusammen.

Messmethode Kollektiv Mittlere Energie
(Fraktur) [Nm]

Quasi-statisch 12 Unterschenkel mit Weichteilen 59,2
Dynamisch 12 Unterschenkel mit Weichteilen 68,6

Tabelle 4.2: Ergebnisseder Versuche von Schreiber et. al

Mather ([53]) f•uhrte 19683-Punkt Biegeversuche an Tibia Knochen durch. Er berechnete
die mittlere Energie,bei welcher 50%der getestetenKnochen eineFraktur aufwiesen.Die
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Geschlecht Mittlere Energie(Fraktur
bei 50%der Knochen) [Nm]

m•annlich 78,6
weiblich 63,1

Tabelle 4.3: Ergebnisseder Versuche von Mather

Ergebnissesind in Tabelle 4.3 dargestellt.

Die in den Tabellen 4.2 und 4.3 aufgef•uhrten Energiewerte liegendeutlich •uber den in die-
ser Versuchsreiheerreichten Energiendes Impaktors. Dieser h•atte bei einer Fallh•ohe von
1m eine Energie von 9N m. Trotz der nur eingeschr•ankten Vergleichbarkeit der Versuche
mit den vorgestelltenStudien aus der Literatur erscheinendie Energiewerte der aktuellen
Arbeit so niedrig, dasskeinekn•ochernenVerletzungenzu erwarten sind.

4.2.3 Probandenk ollektiv

Siebenm•annlicheInstitutsangeh•origeund Kollegenerkl•arten sich bereit, an denMessungen
teilzunehmen.Alter, K•orpergewicht, maximaleUmf•angedesOberarmsbzw. Oberschenkels
sowie maximaleisometrische Kr •afte bei Flexion im Ellenbogenbzw. Flexion und Extension
im Knie sind in Tabelle 4.4 zusammengefasst.Die Freiwilligen 1, 2, 4 und 7 verf•ugen •uber
einevergleichbar Konstitution, Proband 3 war •uber 10 Jahre Pro�sp ortler (Rudern, Bob)
und •ubt, wie auch Proband 6, derzeit noch regelm•a�iges Krafttraining aus.Ein ehemaliger
Mitarb eiter desInstituts nahm mit 68 Jahrenan den Versuchen teil. Die Ergebnissesollen
zeigen,ob auch im fortgeschrittenen Alter •ahnliche Signal- bzw. Materialcharakteristiken
zu beobachten sind.

Nr. Alter Gr•o�e Masse UAr m UB ein FB B FB F FQF

[cm] [kg] [mm] [mm] [N ] [N ] [N ]
1 38 173 75,5 350 578 220 210 280
2 33 178 84 330 560 220 150 330
3 33 186 98 385 620 385 350 640
4 31 182 80 325 545 160 200 210
5 68 174 81,8 295 512 220 190 320
6 29 177 84 409 570 400 280 800
7 27 183 72,5 329 510 330 250 490

Tabelle 4.4: Probandenkollektiv mit K•orpergr•o�e, K•orpermasse,maximalenUmf•angendes
Oberarms(UAr m ) und Oberschenkels(UAr m ), maximaleisomtrische Kr •afte bei Ellenbogen-

exion (FB B ), Knie
exion (FB F ) und Knieextension(FQF )

Die Tabelle A.1 im Anhang dieserArbeit zeigt die Anzahl der durchgef•uhrten Messungen
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f•ur jedenProbanden.F•ur Proband 1 und Proband 2 wurden die Messungenam Arm bzw.
am Arm und Bein wiederholt, um die Reproduzierbarkeit der Versuchsergebnissezu zeigen.

4.2.4 Validierung der Versuchsanordn ung

Bei der Simulation der Versuche ist die Geschwindigkeit desImpaktors beim Auftre�en auf
den Muskel entscheidend. Diesephysikalische Gr•o�e ist eine wesentliche Randbedingung
in der numerischen Simulation der Versuche. Um die Gr•o�enordnung eventueller Verlus-
te, wie zum Beispiel durch Reibung oder Ausl•osemechanismus zu untersuchen, wurde die
Geschwindigkeit desImpaktors beim VerlassendesFallrohrs experimentell mit dem Bewe-
gungsanalysesystemgemessen.Drei Marker wurden dabei am Impaktor, am Fallrohr und
am Fu� der Impaktoranordnung angebracht.

Ein Vergleich zwischen den experimentell ermittelten und den theoretisch berechneten
Geschwindigkeiten soll evtl. St•orein
 •usseaufzeigen.Die ErgebnissedieserValidierungsver-
suche sind im Ergebnisteil dieserArbeit zu �nden.

4.3 Exp erimen telle Un tersuc hung der Kinematik

4.3.1 Versuchsanordn ung

Die Versuchsanordungzur Erfassungund Analyseder aktiven Freiwilligenkinematik sollte
folgendeAnforderungenerf•ullen:

� Risikominimierung f•ur die teilnehmendenPersonen.

� Durchf•uhrbarkeit von Messungenmit unterschiedlichen Energienund Impulsen.

� Durchf•uhrbarkeit von Messungenmit voraktivierten und relaxierten Probanden.

� Quanti�zierbark eit der Reaktionszeitenwichtiger Muskelgruppen.

� Quanti�zierbark eit der Gesamtkinematik der Freiwilligen.

� Modellierbarkeit der Versuchsanordnung in der Simulationsumgebung.

Dazu wurde im RahmendieserArbeit einePendelkonstruktion entwickelt. Ein Pendelmit
variabler Massesollte dabei einensitzendenProbandenaus unterschiedlichen Richtungen
tre�en. Die Versuchsanordnung am Beispieldeslateralen Ansto�es ist in Abbildung 4.6 zu
sehen.Abbildung 4.7 zeigt eineFotographiedesPendels.

Das Pendel besteht aus einemAluminium-Rohr mit einemDurchmesservon 100mm und
einer Wandst•arke von 5mm. An beiden •O�n ungensind •uber SchraubverbindungenDeck-
platten mit einemDurchmesservon 300mm befestigt. Im Inneren desAluminiumk •orpers
be�ndet sich ein Eisengewicht zur Anpassungder Gesamtpendelmasseauf 5kg bzw. 10kg.
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Abbildung 4.6: Versuchsanordnung zur Untersuchung der Kinematik

Abbildung 4.7: Pendel

Vier seitlich angebrachte •Osendienen zur verdrehungsfreienAufh•angung desPendelsan
Quertr•agern der Labordecke mit Stahlseilen.Um Verletzungenzu vermeiden,wurde an
der Kontaktdeck
 •ache des Pendelsein reversibler Schaum angebracht, welcher bei dem
Ansto� einen Teil der Energie aufnimmt und Verletzungendurch den Kontakt mit der
kantigen Deck
 •ache desPendelsverhindert. Zum Einsatz kam ein in der Fahrzeugindustrie
verwendeter reversibler Schaum (Blue Confor Foam) mit bereits validierten Materialcha-
rakteristiken f•ur die numerische Simulation. Tabelle 4.5 fasst die technischen Daten der
Pendelkonstruktion zusammen.

Der Proband sitzt w•ahrend der Versuchsdurchf•uhrung auf einer rutschfesten Unterlage.
Die H•andedesFreiwilligen liegenauf den Oberschenkeln, R•ucken und Beine haben weder
Kontakt zu einer Lehnenoch zu einemFu�b oden. Drei Ansto�p ositionen am Oberk•orper
dessitzendenFreiwilligen, dargestellt in Abbildung 4.8, wurden de�niert:
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Pendeldurchmesser 150mm
Pendell•ange 300mm
Pendelmasse 5kg / 10kg
Schaum Blue Confor Foam
Schaumdurchmesser 90mm
Schaumdicke 25mm

Tabelle 4.5: Technische Daten, Pendelversuch

� Lateral unterhalb desSchultergelenks,ungef•ahr in der Mitte desOberarmes

� Dorsal mittig, in H•ohedesachten Brustwirbels (Regio vertebralis)

� Frontal am rechten M. pectoralis major in H•ohe des achten Brustwirbels (Regio
mammaria)

Abbildung 4.8: Ansto�p osition lateral, dorsal, frontal

Zur Aufzeichnung der Freiwilligenkinematik kam das BewegungsanalysesystemMotion
Analysis (beschrieben in Kapitel 4.1.1) mit acht Hochgeschwindigkeitskameraszum Ein-
satz. Abbildung 4.9 zeigt die Positionen der am Probandenangebrachten re
ektierenden
Marker. Tabelle 4.6 fasstdie Markerpositionenzusammen.Die Anbringung der Marker er-
folgte mit Kleberingennach einemvorgegebenenSchema.Die VorbereitungdesProbanden
wurde von nur einer Persondurchgef•uhrt, um eineeinheitliche und vergleichbare Positio-
nierung der Marker zu gew•ahrleisten.

Mit dem Verfahrender ober
 •achlichen Elektromyographiewurde die Aktivit •at ausgew•ahl-
ter Muskeln erfasst.Aus diesenSignalenk•onnenmit dembereitsbehandeltenSchwellwert-
verfahren die Aktivierungszeitpunkte berechnet werden. Bei der Auswahl der via EMG
abzuleitendenMuskelaktivit •aten waren f•ur den dargestelltenVersuch folgendeAspekte zu
ber•ucksichtigen:
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Abbildung 4.9: Markersetund Elektrodenkon�guration

1 Kopf oben (spannt mit Marker 2 Kopf rechts •uber Ohr
2 und 4 Frontalebeneauf) (Regio temporalis)

3 Kopf hinten (spannt mit Marker 4 Kopf links •uber Ohr
2 und 4 Transversalebeneauf) (Regio temporalis)

5 Acromion rechts 6 HWS7 (Proc. spinosus)
7 Acromion links 8 BWS8 (Proc. spinosus)
9 Oberarm links lateral 10 Ellbogenrechts lateral

(als Seitenreferenz) (Epicondylus lateralis)
11 Ellbogenlinks lateral 12 10ter Rippenbogenrechts

(Epicondylus lateralis)
13 10ter Rippenbogenlinks 14 Handgelenkrechts dorsal
15 LWS5 (Proc. spinosus) 16 Handgelenklinks dorsal
17 Trochanter major rechts 18 Trochanter major links
19 Oberschenkel links lateral 20 Kniegelenkspaltrechts lateral

(als Seitenreferenz)
21 Kniegelenkspaltlinks lateral 22 Malleolus lateralis rechts
23 Malleolus lateralis rechts

Tabelle 4.6: Markerpositionen
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� Ein Pendelansto� am Oberk•orper des Probanden verursacht Beugungender Hals-,
Brust- und Lendenwirbels•aule in Abh•angigkeit von der Sto�ric htung. F•ur die EMG-
Erfassung sollten daher Muskeln ausgew•ahlt werden, welche auf die resultierende
Bewegungeinenfunktionellen Ein
uss aus•uben.

� Um Artefakte zu vermeiden,sollten die Elektroden nicht in unmittelbarer N•ahedes
Pendelkontakts angebracht werden.

� Ein Elektrodenwechsel zwischen einzelnenVersuchen sollte aus Gr•unden der Ver-
gleichbarkeit der Signalevermiedenwerden. D.h. auch f•ur unterschiedliche Ansto�-
positionen ist espraktikabel, die gleiche Elektrodenkon�guration zu verwenden.

Eine laterale Krafteinleitung wird eineBeugungder Wirb els•aule in der Frontalebene,eine
frontale bzw. dorsale Krafteinleitung wird eine Beugung in der Sagittalebene zur Folge
haben. Muskeln, welche dieseKinematik unterst•utzen oder hemmen,fasst Tabelle 4.7 zu-
sammen.DieseMuskeln wurden f•ur alle drei Ansto�ric htungen via EMG erfasst.

Muskel Funktion Bezeichnung
M. sternocleido- Kopfrotation (einseitigeKontraktion), MSL / MSR
mastoideus Kopfheben (beidseitigeKontraktion)
M. trapezius, Stabilisierung desSchulterg•urtels MTL / MTR
pars transversa
M. obliquus SeitbeugungdesOberk•orpers MOL / MOR
externus abdominis
M. erector spinae Streckung bzw. Aufrichtung MEL / MER

desOberk•orpers

Tabelle 4.7: EMG-erfassteMuskeln, Funktion und Bezeichnung

Die Positionender Elektrodenzur Ableitung der in Tabelle 4.7 aufgef•uhrten Muskeln zeigt
•Ubersichtsschaubild 4.9, rechts.

Um die Reproduzierbarkeit der Versuche und die beim Ansto� wirkendeBeschleunigungzu
analysieren,wurde am Pendelein dreiachsigerBeschleunigungsaufnehmervom Typ MWS
BS 5401(+ = � 100g) installiert. Die Beschleunigung desPendelsist nach Newton direkt
proportional zur Kraft, welche beim Kontakt auf das Pendelwirkt. Die Beschleunigungs-
verl•aufedienenau�erdem zur Beurteilung der Reproduzierbarkeit der Messungen,d.h. bei
gleicher Pendelauslenkungund Pendelmassesind •ahnliche Beschleunigungsverl•aufe auch
bei unterschiedlichen Probandenzu erwarten.

4.3.2 Testmatrix

F•ur jedender teilnehmendenProbandenwurdenjeweilsMessungenf•ur die drei unterschied-
lichen Ansto�ric htungen sowie f•ur unterschiedliche Energien bzw. Impulse durchgef•uhrt.
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Die Energie bzw. der Impuls des Pendelswurde durch die Pendelmassesowie durch die
vertikale Auslenkung, d.h. die Pendelgeschwindigkeit bestimmt. Durch das Einschrauben
von Gewichten im Inneren der Pendelkonstruktion konnte die Ausgangspendelmassevon
5kg auf 10kg erh•oht werden.Eine beliebigevertikale AuslenkungdesPendelserfolgte mit
Hilfe einesd•unnenund reibungsarmenSeils,welches•uber einean der Laborwand befestigte
Umlenkrolle gezogenwerdenkonnte. Tabelle 4.8 zeigt die vorgesehenenAuslenkungenund
Massensowie die aus den Formeln 4.2, 4.3 und 4.4 resultierendenGeschwindigkeiten v,
EnergienE und Impulse i .

v =
q

2gh (4.2)

E = mgh =
1
2

mv2 (4.3)

i = mv (4.4)

Kon�gu- 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 Auslenkungenwurden so gew•ahlt, dasssich die Energien jeweils verdoppeln. F•ur die
zweite (h = 0; 17m / m = 10kg) und f•unfte Parameterkon�guration (h = 0; 7m / m = 5kg)
in Tabelle 4.8 ist der Impuls nahezuidentisch, jedoch ist die Energie in Kon�guration 5
doppelt so hoch wie in Kon�guration 2.

W•ahrend der Messungenwurde die H•ohe der Auslenkung sowie die Massedes Pendels
beginnendmit der niedrigsten Energie sukzessive erh•oht. Der Freiwillige entschied nach
jeder Messung•uber die Durchf•uhrung einesweiteren Versuchs mit h•oherer Energie bzw.
h•oheremImpuls.

Um den Ein
uss der Muskelspannung auf die resultierendeKinematik zu untersuchen,
wurde jeder Versuch mit gleicher Ansto�k on�guration sowohl bei relaxierter als auch bei
willk •urlich aktivierter Muskulatur durchgef•uhrt. Entsprechend der in der Fachliteratur
gebr•auchlichen Begri�e wird die erste Anordnung als unerwartete Messung(engl.: unex-
pected) und die zweite Kon�guration als erwartete Messung(engl.: expected) bezeichnet.
Bei der unerwarteten Messungtrug der Freiwillige eine Augenbinde, so dassder Ansto�
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f•ur den ProbandenohneVorank•undigung und mit relaxierten Muskeln erfolgte. Bei Mes-
sungenmit erwartetem Ansto� wurde dem Proband das L•osendesPendelsmitgeteilt, so
dassbereits vor dem Ansto� einewillk •urliche muskul•are Aktivierung veranlasstwurde.

Um Verletzungendurch zu hohePendelenergienbzw. Impulsezu vermeiden,wurde vor der
eigentlichen VersuchsreiheeineVorsimulation zur Absch•atzung der beim Kontakt •ubertra-
genenKr •afte durchgef•uhrt. Dabei wurden eine Ansto�p osition des Pendelsin H•ohe des
Schultergelenksde�niert sowie eine Ansto�geschwindigkeit von 3; 7m

s . Der Energieabsor-
bierendeSchaum wurde dabei nicht modelliert, so dassdabei h•ohereKr •afte als im realen
Versuch zu erwarten waren.

F•ur eine Pendelmassevon 10kg ergabsich bei der Auswertung der Simulationsergebnisse
eine Kontaktkraft von circa 1; 3kN . Bolte et al. ([12]) untersuchten das Bruchverhalten
von Klavikula-Knochen und stellten erste Frakturen bei •ahnlich hohen Kr •aften fest. Zur
Minimierung desVerletzungsrisikoswurdendie Ansto�p osition in denVersuchenunterhalb
desSchultergelenkssowie einemaximale Auslenkungvon h = 0; 7m bei 10kg gew•ahlt.

4.3.3 Probandenk ollektiv

Esstellten sich sechsm•annliche Institutsangeh•origeund KollegenalsProbandenzur Verf•u-
gung.Die wichtigsten anthropometrischenParameterwurdenvor demBeginnder Versuche
erfasst.Tabelle 4.9 zeigt das Alter, die Gr•o�e und dasGewicht der sechs Versuchsteilneh-
mer. Proband 1 und 4 betreiben regelm•a�iges Krafttraining und verf•ugen •uber eine •uber-
durchschnittlic h kr•aftige Statur. Proband 6 ist im bereits fortgeschrittenen Alter von 68
Jahren der •alteste Freiwillige dieserStudie.

Nr. Alter Gr•o�e Masse
[cm] [kg]

1 29 177 84
2 32 194 90
3 29 172 70
4 33 186 98
5 38 173 76
6 68 174 82

Tabelle 4.9: Probandenkollektiv Pendelversuch

Die Freiwilligen entschieden nach jedem Versuch •uber die Durchf•uhrung weiterer Tests
mit h•ohererEnergiebzw. h•oheremImpuls. Daher variiert die Anzahl der durchgef•uhrten
Tests f•ur unterschiedliche Probanden. Dies ist im Ergebnisteil zu ber•ucksichtigen, wenn
f•ur unterschiedliche Ansto�k onstellationen eine unterschiedliche Anzahl von Messkurven
dargestellt sind. Die Anzahl durchgef•uhrter Testsist im Anhang in Tabelle A.2 zu �nden.



4.4 Simulation der Deformationseigensc haften 69

4.3.4 Validierung der Versuchsanordn ung

Um reproduzierbareErgebnissezu erzielen,wurden Vorversuche zur Validierung der Ver-
suchsanordnung durchgef•uhrt. Dazu wurde das Pendel entsprechend den Angaben in der
Testmatrix um drei unterschiedliche H•ohenvertikal ausgelenktund freigegeben. •Uber einen
am Pendel �xierten Marker wurde mit Hilfe desBewegungsanalysesystemsdie maximale
Geschwindigkeit des Pendelserfasst. Jeweils drei Versuchswiederholungenzur Aufzeich-
nung der Geschwindigkeit wurden durchgef•uhrt. Die experimentellen Resultate wurden
anschlie�end mit den theoretisch ermittelten Werten verglichen. Die ErgebnissedieserVa-
lidierungsmessungenwerden im Ergebnisteil dieserArbeit pr•asentiert.

4.4 Simulation der Deformationseigensc haften

4.4.1 Simulationsmo dell

Das Simulationsmodell bildet die Grundlage f•ur die inverseMaterialparameteridenti�k a-
tion. Eine Hauptanforderung an das Modell ist eine m•oglichst kurze Simulationsdauer.
Um dieser Anforderung Rechnung zu tragen, wurden der Arm bzw. das Bein vom Ge-
samtmodell extrahiert und anschlie�end auf einer starren Au
age
 •ache positioniert. Der
Impaktor wurde in HyperMesh(Altair) vernetzt und im Simulationsmodell alsStarrk•orper
de�niert. Um die Simulation desfreien Falls im Rohr zu umgehen,wurde der Impaktor im
Simulationsmodell direkt •uber der Auftre�
 •ache positioniert und mittels einer Anfangs-
geschwindigkeit freigegeben. Die Simulationsmodelle f•ur Arm- und Beinversuche sind in
Abbildung 4.10dargestellt.

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

Die Gesamtmodelle aus Abbildung 4.10 bestehenaus den Teilmodellen Arm- bzw. Bein-
modell, Impaktormodell sowie auseinemModell f•ur die starre Au
age
 •ache. Die Randbe-
dingungenwurden wie folgt de�niert:
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� Der Impaktor ist in den rotatorischen und translatorischen Freiheitsgradenum die
x- bzw. y-Achsegesperrt (globale z-Achseist die Fallrichtung desImpaktors). Diese
gesperrten Freiheitsgraderepr•asentieren die F•uhrung desImpaktors im Fallrohr.

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

� Dem Impaktormodell wird eineAnfangsgeschwindigkeit (berechnet ausder Fallh•ohe)
entsprechend der Versuchskon�guration aufgepr•agt.

� Kontaktde�nitionen bestehenzwischen Impaktormodell und Bein-/Armmo dell sowie
zwischen Au
agenmodell und Bein-/Armmo dell.

4.4.2 Parameteriden ti�k ation

F•ur die inverse Identi�k ation bzw. Optimierung der Materialparameter wurde die Opti-
mierungssoftware PamOpt der Firma ESI verwendet. DieseSoftware implementiert das
Optimierungsverfahren der sogenannten Adaptiven Fl•achenantwort-Methode (engl.: adap-
tive responsesurfacemethod, ARSM). Die Aufgabe einer Optimierung besteht darin, eine
bestimmte Zielvorgabe durch Variation bestimmter Ein
ussfaktoren zu erf•ullen. Mit der
sog.Fl•achenantwortfunktion wird die Relation zwischen den Ein
ussfaktoren und der re-
sultierendenSystemantwort bezeichnet.

Das Standardverfahren der Response Surface Method (RSM) beruht auf der Idee, dass
bestimmte Eingangsvariablen die Antwort einestechnischen Systemsbeein
ussen.Diese
Antwort wird als Fl•achenantwortfunktion bezeichnet und kann durch Polynome appro-
ximiert werden. Die Approximation dieser Polynomfunktion erfolgt mit Standardregres-
sionsmethoden, wie z. B. der Kleinsten-Quadrate-Methode (engl.: leastsquaremethod). In
[9] wird dasStandard
 •achenantwortverfahrenanhand einesBeispielsausdem 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) legendie Bereiche fest, in welchen die 'Objective Parameters'
w•ahrendder Optimerung liegensollen.Die zu varierendenParameterhei�en DesignPara-
meters.

Bei demadaptiven Fl•achenantwortverfahrenwird der sog.DesignSpace, d. h. die Gesamt-
heit aller m•oglichenEingangsparametermit jeder Iteration reduziert, um sich sosukzessive
der optimalen L•osunganzun•ahern. Ein adaptivesVerfahrenwurde von Wang et al. in [86]
pr•asentiert.

Der in PamOpt implementierte Algorithmus reduziert nicht den bereits erw•ahnten De-
sign Space, sondernpasst nach Herstellerangaben die Fl•achenantwortfunktion iterativ an
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das jeweilige Problem an.

Im RahmendieserArbeit soll mit Hilfe der Optimierung ein numerischesMaterialmodell
so parametrisiert werden, dassdie experimentellen Ergebnisseaus den Versuchen in der
Simulation m•oglichst genaureproduziert werdenk•onnen.

Das Verfahren der Fl•achenantwort-Methode ben•otigt, bez•uglich der bereits dargestellten
Fragestellung,folgendeVorgaben:

� Zielfunktion (objective function): Repr•asentativ e Versuchsergebnisse

� Parametergrenzen(constraint function): Untere und obereGrenzender Zielfunktion,
z.B. minimale und maximale Messwerte

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

4.5 Simulation der Freiwilligenkinematik

4.5.1 Simulationsmo dell

Abbildung 4.11 zeigt das Simulationsmodell f•ur die numerische Abbildung des latera-
len Pendelversuchs. Das Gesamtmodell besteht aus den Teilmodellen HUMOS, Pendel
incl. Aufh•angung und Schaum sowie der Sitz
 •ache. Der Pendelk•orper, welcher im Ver-
such aus einem Aluminiumrohr und Eisengewichten besteht, wurde in der Simulations-
umgebungals Starrk•orper (engl.: Rigid Body) mit vorgegebenemGewicht von 5kg bzw.
10kg de�niert. Das Schaummodell wurde so vernetzt, dassdie Knoten der Deck
 •ache des
Starrk•opers auch gleichzeitig als Knoten f•ur die unterste Schicht der dreidimensinalen
SOLID-Elemente desSchaums fungieren (engl.: Coinciding Nodes). Somit ist gew•ahrleis-
tet, dassder Schaum w•ahrend der Simulation fest mit dem Starrk•oper des Pendelsver-
bunden ist. Die Aufh•angungin der Simulation erfolgte mit vier BAR-Elementen und den
dazugeh•origen Masterialeigenschaften von Stahl (E-Modul: 210 kN

mm 2 ). Die Sitz
 •ache wurde
ebenfalls als Starrk•orper de�niert. Die Modellierung der einzelnenTeilmodelle ist in Ta-
belle 4.10zusammengefasst.

Bei der Modellvorbereitung wurden dasMenschmodell knapp •uber der Sitz
 •ache und das
Pendelin H•oheder Ansto�stelle positioniert. FolgendeRandbedingungenwurden de�niert:

� Sitzmodell ist in allen Freiheitsgradengesperrt.

� Ein Beschleunigungsfeldwirkt auf dasHUMOS- und Pendel-Modell, um die Schwer-
kraft in der Simulation abzubilden.

� Dem Pendel wird nach einer Simulationsdauer von 50ms eine der Versuchskon�gu-
ration entsprechendeGeschwindigkeit aufgepr•agt.
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Abbildung 4.11:Simulationsmodell lateraler Pendelansto�

Teilmodell Vernetzung Material
Aufh•angung 4 BAR-Elemente Material Type 205:Nonlinear Tension-onlyBar

E-Modul: 210 kN
mm 2

Pendelk•orper SHELL-Elemente Rigid Body Type 3
Schaum SOLID-Elemente Material Type 45: Foam Material

Exp. gemesseneSchaumcharakteristik (ESI)
Sitz
 •ache SHELL-Elemente Rigid Body Type 3

Tabelle 4.10:Modellierung der Teilmodelle

� Zus•atzliche Kontaktde�nitionen sind de�niert f•ur Kontakte zwischen Pendel- und
HUMOS- bzw. HUMOS- und Sitz-Modell.

Die Bewegung des Pendelswurde in der Simulation erst nach 50ms freigegeben. Inner-
halb dieserersten50ms erf•ahrt dasHUMOS-Modell eineBeschleunigung in Richtung der
Schwerkraft, so dassschlie�lic h ein Kontakt zwischen dem Modell und der Sitz
 •ache zu-
stande kommt. Dieser Kontakt war notwendig, um ein Wegrutschen des Modells infolge
desPendelsto�eszu verhindern.Die AnpassungdesSimulationsmodellsf•ur unterschiedliche
Ansto�in tensit•aten erfolgte durch Austausch desPendelgewichts und der Pendelgeschwin-
digkeit in der Eingabedatei.

In den Simulationsmodellen f•ur den dorsalenund frontalen Ansto� wurde das HUMOS-
Modell sowie dasSitzmodell entsprechendder jeweiligenVersuchsanordnung um die globale
vertikale z-Achsegedreht.
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4.5.2 Mo dellv alidierung

F•ur die realit•atsnaheSimulation der Versuche ist einegeeigneteModellierungder Schaum-
charakteristik unabdingbar. Das Schaummodell wurde von einem Projektpartner f•ur die
Simulation zur Verf•ugung gestellt. Um die experimentellen Schaumeigenschaften mit der
Charakteristik des modellierten Schaummaterials zu vergleichen, wurden Versuche mit
dem Versuchsaufbau aus Kapitel 4.2 durchgef•uhrt. Dabei tri�t der Fallk•orper aus einer
festgelegtenH•oheauf den Schaum. Der im Fallk•orper befestigteSensorregistriert die Be-
schleunigung beim Auftre�en desImpaktors auf den Schaum. DieserValidierungsversuch
wurde in der Simulation mit der experimentell ermittelten Schaumcharakteristik nachge-
stellt. Ein Vergleich zwischen den im Versuch erfasstenBeschleunigungenmit den Werten
aus der Simulation zeigt die G•ute desSchaummodells. Abbildung 4.12 zeigt das Simula-
tionsmodell mit den Teilmodellen Impaktor und Schaum. Als Randebedingungwurde die
im Versuch gew•ahlte Impaktorgeschwindigkeit dem Impaktormodell aufgepr•agt. S•amtli-
che Freiheitsgradeder untersten KnotenreihedesSchaummodells wurden gesperrt, um die
starre Au
age desSchaumsim Versuch zu simulieren.

Abbildung 4.12:Simulationsmodell Schaumvalidierung



Kapitel 5

Ergebnisse

DiesesKapitel fasst die Ergebnisseder experimentellen Messungensowie der numerischen
Simulationen zusammen.Bei der Darstellung der experimentellen Ergebnissewerden im
Hinblick auf die numerische Simulation die Parameter quantitativ dargestellt, die sich f•ur
den Vergleich mit den Simulationsergebnisseneignen.Aufgrund der geringenFallzahl und
der relativ hohenStreuungwurde keinestatistische Kon�denzbetrachtung durchgef•uhrt.

5.1 Exp erimen telle Un tersuc hung der Deformations-
eigenschaften

Anhand der Beschleunigungssignalewerden im Folgendencharakteristische Eigenschaften
f•ur relaxiertes und aktiviertes Muskelgewebe beschrieben. Muskelaktivierungsabh•angige
Parameter f•ur die inverseParameteridenti�k ation werden zahlenm•a�ig zusammengefasst.
Um bei Versuchen mit relaxierten Muskeln eine vorzeitige Aktivierung des untersuchten
Muskels durch den Probandenauszuschlie�en, wurden die elektromyographischen Signale
bei der Versuchsdurchf•uhrung online beobachtet. Eine quantitativ e Auswertung der EMG-
Signaleim RahmendieserUntersuchungenwurde nicht vorgenommen.

5.1.1 Validierung der Versuchsanordn ung

EineGegen•uberstellungder gemessenenFallgeschwindigkeit mit der ausder Fallzeit rechne-
risch ermittelten Geschwindigkeit zeigt Tabelle 5.1. Die experimentelle Fallh•ohewurde aus
der Fallzeit berechnet. Die Fallzeit desImpaktors ist anhand desBeschleunigungsverlaufs
ersichtlich, da bei der Unterbrechung desStromkreisesdesElektromagnetenein Beschleu-
nigungssprungvon 1g auf 0g zu beobachten ist. Verl•asst der Impaktor das Fallrohr, so
zeichnet das Bewegungsanalysesystemdie Position bzw. Geschwindigkeit desFallk•orpers
auf.

Die experimentelle Fallzeit hexp sowie die theoretische Geschwindigkeit vexp berechnen sich
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nach Gleichung 5.1 und Gleichung 5.2.

hexp =
1
2

gt2 (5.1)

vtheor =
q

2ghexp (5.2)

Die gemessenenGeschwindigkeiten stimmen mit den theoretisch ermittelten Werten gut
•uberein. Eine maximale Abweichung der Geschwindigkeitswerte von maximal 0; 1m

s ist zu
verzeichnen, wobei der theoretisch ermittelte Wert in Tabelle 5.1 jeweils h•oher als die
gemesseneGeschwindigkeit ist.

Test-Nr. hexp [m] vexp [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 Arm beuger - M. biceps brac hii

Die zeitlichen Verl•aufeder Beschleunigungssignalein Abbildung 5.1 stellen die Ergebnisse
zweierVersuchswiederholungenf•ur denArmbeugerM. bicepsbrachii deserstenFreiwilligen
dar. DieseKurven wurden bei einer Fallh•ohe von 20cm und f•ur unterschiedliche Aktivie-
rungszust•ande aufgezeichnet. Die Beschleunigungenaus Versuch1 und Versuch2 zeigen
f•ur den jeweiligen Aktivierungszustand sehr •ahnliche Verl•aufe mit vergleichbaren Spitzen-
werten. Die gr•o�te Di�erenz der BeschleunigungsmaximaausVersuch1 und Versuch2 ist
f•ur den relaxierten Muskel zu verzeichnen. Diesebetr•agt 25; 4g � 21; 8g = 3; 6g, also ca.
14%vom Maximalwert ausVersuch1.

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 5.2 zeigt die Beschleunigungsverl•aufe ausMessungenmit dem relaxierten Arm-
beugerM. bicepsbrachii, f•ur verschiedeneTestpersonensowie bei einerFallh•ohevon 20cm.
F•ur s•amtliche Probandenist nur ein Beschleunigungsmaximum zu beobachten. Peakbreite
und Beschleunigungsverlauf sind f•ur alle Probandensehr•ahnlich, wohingegendie Maximal-
werte der Beschleunigungzwischen 20g und 30g liegenund damit eineerhebliche Varianz
aufweisen(� amax = 24; 54g bei einer Standardabweichung von � amax = 3; 96g).

Abbildung 5.2: Impaktorbeschleunigungen, Armbeuger verschiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: Vergr•o�erter Ausschnitt (h = 20cm, relaxiert)

Der Beschleunigungsverlauf zwischen dem Auftre�en des Impaktors und der Beschleuni-
gungsspitzel•asst sich vereinfacht beschreiben durch zwei nahezu lineare Teilst•ucke mit
einemdeutlichen Knick bei ca. 5g (siehePfeil in Abbildung 5.2, rechts). Die Steigungdes
Beschleunigungssignalszwischen 0g und 5g ist wesentlich geringer als die Steigung des
darauf folgendenSignalverlaufs zwischen 5g und dem dazugeh•origen Maximalwert.

In Abbildung 5.3 sind die Signalverl•aufe f•ur den maximal angespannten Oberarmmus-
kel unterschiedlicher Freiwilliger dargestellt. MehrereReboundssind bei allen sieben Pro-
bandenzu beobachten, wobei der ersteRebound ungef•ahr 200ms dem erstenBeschleuni-
gungsmaximum folgt. Im Gegensatzzu relaxiertem Muskelgewebe wird der Impaktor bei
einemnahezulinearenBeschleunigungsanstiegmit gleichbleibenderSteigunggebremst.Die
Streuungder maximalenBeschleunigungswerte ist bei Versuchen mit aktivierten Muskeln
geringerals bei Versuchen mit relaxierten Muskeln.

Aus der Reboundh•ohe l•asst sich die RestenergiedesImpaktors nach dem erstenKontakt
mit dem Muskelgewebe bzw. zu Beginn der erstenRebound-Phaseberechnen. Daraus er-
gibt sich die Energie,welche beim erstenAuftre�en desFallk•orpers in Verformungsarbeit
transformiert wird. Diese absorbierte Energie wird im Folgendenals dissipative Energie
Ediss bezeichnet. Sieberechnet sich ausder Rebound-Zeit t bzw. der Reboundh•ohehr ebound
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Abbildung 5.3: Impaktorbeschleunigungen, Armbeuger verschiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: Vergr•o�erter Ausschnitt (h = 20cm, Fmax )

wie folgt:

hr ebound =
1
2

g(
t
2

)2 (5.3)

Ediss =
h � hr ebound

h
(5.4)

Tabelle B.1 fasst im Anhang die Mittelw erte und Standardabweichungen der Beschleuni-
gungsmaximasowie der dissipativen Energienf•ur unterschiedliche Fallh•ohenund Aktivie-
rungszust•andezusammen.F•ur relaxierte Muskeln beobachtet man einedissipative Energie
von nahezu 100%, Versuche mit voll aktiviertem Muskelgewebe zeigen,bezogenauf die
gesamte Impaktorenergie,dissipative Energienzwischen 70% und 80% und Versuche mit
bei halber maximaler isomertrischer Kraft aktivierten Muskeln zeigendissipative Energien
zwischen 74%und 86%.

5.1.3 Beinstrec ker - M. rectus femoris

Die Beschleunigungsverl•aufe aus Messungenam Beinstrecker M. rectus femoris bei einer
Fallh•ohe von 20cm und bei relaxierten Muskeln sind in Abbildung 5.4 dargestellt. Zwei
unterschiedliche Verlaufsformender ersten Beschleunigungsspitzesind deutlich zu erken-
nen. Zeigendie Kurvenverl•aufe der Freiwilligen 2, 4, 5 und 7 jeweils nur ein Maximum
w•ahrend desersten Kontakts, so sind f•ur die Probanden1, 3 und 6 innerhalb desersten
Peaks jeweils zwei lokale Beschleunigungsspitzenzu beobachten. Die Peakbreiten dieser
Beschleunigungsverl•aufe sind gr•o�er als die Peakbreiten in den Verl•aufen mit nur einer
Beschleunigungsspitze.

Abbildung 5.5 zeigt die Beschleunigungsverl•aufe f•ur den relaxierten Beinstrecker bei ei-
ner Fallh•ohe von 40cm. Analog zu Abbildung 5.4 zeigendie Kurven der Probanden1, 3
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Abbildung 5.4: Impaktorbeschleunigungen,Beinstrecker verschiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: Vergr•o�erter Ausschnitt (h = 20cm, relaxiert)

Abbildung 5.5: Impaktorbeschleunigungen,Beinstrecker verschiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: Vergr•o�erter Ausschnitt (h = 40cm, relaxiert)

und 6 sowie der Verlauf von Proband 7 die bereits beschriebene Form mit zwei lokalen
Maxima. F•ur die Freiwilligen 2, 4 und 5 wird hingegennur ein Maximum beobachtet.

In Abbildung 5.6 sind die Beschleunigungendes Impaktors bei Kontakt mit dem ange-
spannten M. rectus femorisund einer Fallh•ohevon 20cm gegen•uber der Zeit aufgetragen.
Im Gegensatzzu denMessungenmit dem relaxierten Muskel zeigt der Impaktor nach dem
Auftre�en auf den angespannten Muskel einenkonsistenten Verlauf mit zwei Rebounds.

Tabelle B.2 fasst im Anhang die Messergebnisseunter Angabe relevanter Mittelw erte und
Standardabweichungenzusammen.Es zeigensich h•oheremittlere Beschleunigungsmaxima
mit niedrigerenStandardabweichungen f•ur aktivierte Muskeln. Die Beschleunigungsmaxi-
ma liegenf•ur denrelaxierten Muskel in Abbildung 5.4zwischen 8g und 20g mit einemMit-
telwert von � amax = 14; 4g bei einer relativ hohenStandardabweichung von � amax = 4; 77g.
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Abbildung 5.6: Impaktorbeschleunigungen,Beinstrecker verschiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: Vergr•o�erter Ausschnitt (h = 20cm, Fmax )

Dagegenliegendie Beschleunigungsmaximaf•ur den aktivierten Muskel zwischen 19g und
26g bei einer wesentlich geringerenStandardabweichung (� amax = 20; 87g, � amax = 2; 14g).
Die Mittelw erte der dissipativen Energien liegen f•ur relaxierte Muskeln bei 100%und f•ur
maximal aktivierte Muskeln bei ca. 80%.

5.1.4 Bein beuger - M. biceps femoris

Die Abbildungen 5.7 und 5.8 zeigendie Ergebnisseder Messungenam BeinbeugerM. bi-
cepsfemorisbei einer Fallh•ohevon 20cm f•ur relaxierte bzw. voraktivierte Muskeln.

Abbildung 5.7: Impaktorbeschleunigungen, Beinbeuger verschiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: Vergr•o�erter Ausschnitt (h = 20cm, relaxiert)

Die Messergebnissef•ur eine relaxierte Beinmuskulatur (Abb. 5.7) ergeben nahezugleiche
Beschleunigsmaximazwischen 8g und 11g (� amax = 0; 96g) sowie vergleichbare Kurven-
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verl•aufe mit Ausnahme f•ur Proband 7. Dieser Beschleunigungsverlauf zeigt unmittelbar
nach dem Erstkontakt ein lokales Beschleunigungsmaximum, welches wahrscheinlich auf
eineVerkantung desImpaktors im Fallrohr zur•uckzuf•uhren ist.

Weiterhin zeigendie Kurven f•ur relaxierte Muskeln einecharakteristische Form. Unmittel-
bar nach demKontakt ist ein mit der y-AchsenahezuparallelerBeschleunigungsanstiegzu
sehen,bevor diesermit zunehmendkonvexemVerlauf im Maximum endet. Der Beschleu-
nigungsabfallzeigt einen konkaven Verlauf mit einer relativ langenAbklingphasevon bis
zu 100ms.

Eine wesentlich h•ohere Streuung der maximalen Beschleunigungswerte ist in Abbildung
5.8 f•ur Versuche mit angespannter dorsalerBeinmuskulatur zu beobachten. Die Beschleu-
nigungsmaximaliegen zwischen 10g und 18g bei einer Standardabweichung von � amax =
2; 87g. Die Beschleunigungsverl•aufe aus Messungenmit aktivierten Beinbeugern zeigen
nach einemnahezuelinearen Beschleunigungsanstiegebenfalls einen konkaven Abfall mit
einer Abklingdauer von 40ms bis 60ms.

Abbildung 5.8: Impaktorbeschleunigungen, Beinbeuger verschiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: Vergr•o�erter Ausschnitt (h = 20cm, Fmax )

Die Mittelw erte und Standardabweichungen der maximalen Beschleunigungensowie der
dissipativen Energien sind im Anhang in Tabelle B.3 aufgef•uhrt. H•ohereStreuungender
Beschleunigungsspitzenbei relaxiertenMuskelgeweben •au�ern sich in h•oherenStandardab-
weichungen.Andersals die Ergebnissef•ur denArmbeugerbzw. Beinstrecker unterscheiden
sich die Beschleunigungsmaximaauch f•ur unterschiedliche Fallh•ohen nur vergleichsweise
wenig. Allerdings �ndet man kontinuierlich zunehmendemittlere Akzelerationenmit stei-
genderMuskelaktivit •at sowie gr•o�eren Fallh•ohen.
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5.2 Exp erimen telle Un tersuc hung der Kinematik

Die Kinematik der Probandenwird im Folgendenanhandder Bewegungstrajektorien aus-
gew•ahlter Marker quanti�ziert und dargestellt.Aufgrund einervor allem in Ansto�ric htung
zubeobachtendenKinematik desProbandenwerdenin derErgebnisbetrachtung ausschlie�-
lich die Bewegungender Marker in Ansto�ric htung dargestellt,worausVergleichsparameter
f•ur die anschlie�ende Simulation resultieren.Die dargestelltenBewegungsverl•aufe wurden
mit einem6H z-Tiefpass�lter gegl•attet.

5.2.1 Validierung der Versuchsanordn ung

Tabelle5.2zeigt die Ergebnisseder Validierungsmessungenf•ur jeweils drei Wiederholungs-
versuche sowie f•ur drei unterschiedliche Auslenkungen.

Vertikale Aus- v (theor.) v (Versuch 1) v (Versuch 2) v (Versuch 3)
lenkung [m] [m/s] [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; 83m
s , 2; 62m

s und 3; 71m
s . Ein

Vergleich mit den gemessenenPendelgeschwindigkeiten zeigt vergleichbare Werte mit ei-
ner relativ geringenAbweichung vom Sollwert. Die gr•o�te Abweichung vom theoretisch
ermittelten Wert von ca. 0; 3m

s zeigt sich f•ur die gr•o�te vertikale Auslenkungvon 0; 7m.

5.2.2 Laterale Ansto�p osition

Bew egungsanalyse

Anhand der Ergebnisseaus Versuchen mit mittlerer Ansto�energie wird die vom latera-
len Pendelansto� hervorgerufeneprinzipielle Kinematik der Probandenbeschrieben. Diese
Ausf•uhrungensind auf die Versuchsergebnissemit niedrigererbzw. h•ohererAnsto�energie
zu •ubertragen.F•ur alle Versuchskon�gurationen werdendie Mittelw erte und Standradab-
weichungender wichtigsten Parameter im Anhang tabellarisch zusammengefasst.

Abbildung 5.9 zeigt links die Bewegungder Kopfmarker sowie rechts die Bewegung der
C7-Marker in Ansto�ric htung. Der vertikale Strich bei t = 1s markiert den Zeitpunkt des
Pendelansto�es.Dieserwurde aus den Pendelbeschleunigungenermittelt, indem der erste
Anstieg der Pendelbeschleunigung als Ansto�zeitpunkt de�niert wurde. Dargestellt sind
die Kurven f•ur alle Probandenbei lateraler Ansto�ric htung, einer Pendelauslenkungvon
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35cm, einer Pendelmassevon 5kg und relaxierten Muskeln. Die Bewegungsverl•aufe der
Kopfmarker aller Probandenzeigenf•ur relaxierte Muskeln umittelbar nach dem Pendelan-
sto� einerelativ kleineBewegungin die positiv de�nierte und demAnsto� entgegengesetzte
Richtung. Nach ca. 100ms zeigendie Kopfmarker eine wesentlich st•arkere Auslenkung in
Richtung desPendelansto�esbzw. in die negativ de�nierte Bewegungsrichtung mit einem
mittleren Maximum von 113mm bei einer Standaradabweichung von 21mm. Die dem An-
sto� unmittelbar folgendeKopfauslenkungin die entgegengesetzteAnsto�ric htung zeigen
die C7-Marker nicht. Die zeitlichenVerl•aufeder C7-Marker zeigendeutlich geringeremaxi-
maleAuslenkungen(61mm) als die Kopfmarker sowie eineniedrigereStandardabweichung
(6mm).

Abbildung 5.9: Kopf- und C7-Bewegung,lateraler Ansto� (h = 35cm, m = 5kg, relaxiert)

In Abbildung 5.10sind die Bewegungsverl•aufeder Kopfmarker (links) sowie der C7-Marker
(rechts) bei einer Pendelauslenkungvon 35cm, einer Massevon 5kg und f•ur Versuche mit
voraktivierter Muskulatur dargestellt. Die Bewegungstrajektorien aus Versuchen mit vor-
aktivierter Muskulatur zeigenf•ur unterschiedliche Testpersonen•ahnlichezeitlicheVerl•aufe,
jedoch mit teils erheblich variierendenAmplituden. W•ahrend f•ur Versuche mit relaxierten
Muskeln die Kopfauslenkungenwesentlich h•oher als die der C7-Marker sind, ergeben sich
aus den Messergebnissenbei voraktivierter Muskulatur ann•ahrend gleiche Bewegungsam-
plituden f•ur die Kopf- und C7-Marker (51mm und 44mm mit den Standardabweichungen
von 27mm und 20mm).

Ein Vergleich der mittleren maximalen C7-Auslenkungenaus Versuchen mit relaxierter
und voraktivierter Muskulatur ergibt nur geringf•ugig kleinere Amplituden f•ur relaxierte
Testpersonen(61mm und 44mm). Im Gegensatzdazu waren f•ur die Kopfmarker erheblich
h•ohereBewegungsamplitudenin den Versuchen mit relaxierter Muskulatur zu beobachten
(113mm und 51mm).

Die zeitlichen Verl•aufe der Schulter-Kopf Winkel sind in Abbildung 5.11 f•ur Versuche mit
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Abbildung 5.10:Kopf- und C7-Bewegung,lateraler Ansto� (h = 35cm, m = 5kg, vorakti-
viert)

relaxierten und voraktivierten Muskeln bei einer Pendelauslenkungvon 35cm und einer
Pendelmassevon 5kg dargestellt.DieserWinkel wird auszwei Geradenim Raum gebildet,
welche durch die (x,y,z)-Positionender Marker Kopf-rechts und Kopf-links sowie Schulter-
links und Schulter-rechts de�niert werden.Die Software berechnet ausdiesenvier Markern
einendreidimensionalenWinkel. Bei einemlateralen Ansto� •andert sich der Kopf-Schulter
Winkel haupts•achlich in der Frontalebene,so dassdie Anteile aus der Transversal- bzw.
Sagittalebenevernachl•assigt werden k•onnen. Daher wird dieserWinkel im Folgendenals
zweidimensionalbetrachtet. Zeigendie Winkel f•ur Pendelanst•o�e bei relaxierter Musku-
latur einen •ahnlichen Verlauf mit einemMaximalwert zwischen 5 und 12 Grad, so ist f•ur
Versuche mit voraktivierten Muskeln kein einheitlicher Winkelverlauf zu erkennen.

Abbildung 5.11:Schulter-Kopf Winkel, lateraler Ansto�, links: relaxiert, rechts: voraktiviert
(h = 35cm, m = 5kg)

Abbildung 5.12 zeigt die gemessenenmaximalen Pendelbeschleunigungenaus Versuchen
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mit relaxierten (links) und mit voraktivierten Testpersonen(rechts). Es ergeben sich f•ur
Messungenbei gleicher Kon�guration vergleichbare Beschleunigungsspitzen.Die Streu-
ung dieserBeschleunigungsmaximaliegt durchschnittlic h bei 20%.F•ur Versuche mit glei-
cher Auslenkung und h•oherer Massewerden niedrigere maximale Beschleunigungswerte
beobachtet. Im Vergleich zu Messungenmit relaxierter Muskulatur zeigenMessungenmit
voraktivierter Muskulatur jedoch h•ohereBeschleunigungsspitzen.

Abbildung 5.12: Max. Pendelbeschleunigungen, lateraler Ansto�, links: relaxiert, rechts:
voraktiviert

Abbildung 5.13 stellt die Bewegungsamplitudender C7-Marker f•ur unterschiedliche An-
sto�energien bzw. Ansto�impulse gegen•uber. Der Ein
uss des Pendelimpulsesund der
Pendelenergieauf die maximale Auslenkung der C7-Marker und somit auf die Oberk•or-
perbewegung l•asst sich aus Abbildung 5.13 ableiten. Zu diesemZweck seien in Tabelle
5.3 die Versuchskon�gurationen, geordnet nach zunehmenderBewegungsamplitude,auf-
gef•uhrt. Demnach resultieren Pendelst•o�e mit zunehmendemImpuls in deutlich gr•o�eren
C7-Bewegungen,sowohl bei relaxierter als auch bei voraktivierter Muskulatur. Die Kon�-
gurationen 3 (17cm, 10kg) und 4 (70cm, 5kg) ausTabelle 5.3 zeigendeutlich unterschied-
liche Energien bei nahezu •ubereinstimmendenImpulsen. In Abbildung 5.13 sind f•ur die
eben genannten Kon�gurationen 3 und 4 vergleichbare C7-Bewegungsamplitudenzu �n-
den, obwohl das Pendel in Kon�guration 4 die doppelte Energie wie in Kon�guration 3
zum Zeitpunkt desAufpralls aufweist.

Mittelw erte und Standardabweichungen ausgew•ahlter MessergebnissezeigenTabellen B.4
und B.5 im Anhang. Angegeben sind dort:

� Maximale Auslenkungder Kopf- bzw. C7-Marker (� pos)

� Bewegungsbeginn der Kopf- bzw. C7-Marker bzgl. desAnsto�zeitpunktes (� t0)

� Maximum der Kopf- bzw. C7-Auslenkungbzgl. desAnsto�zeitpunktes (� tmax )



5.2 Exp erimen telle Un tersuc hung der Kinematik 85

Abbildung 5.13: C7-Bewegungsamplituden,lateraler Ansto�, verschiedeneAnsto�energi-
en/impulse, links: relaxiert, rechts: voraktiviert

Nummer Versuchs- h [cm] m [kg] E [Nm] I [Ns]
kon�guration
1 17 5 8,34 9,13
2 35 5 17,17 13,10
3 17 10 16,68 18,26
4 7 5 34,34 18,53
5 35 10 34,34 26,20
6 7 10 68,67 37,06

Tabelle 5.3: Versuchskon�gurationen geordnetnach zunehmenderProbandenkinematik

� Maximaler Schulter-Kopf Winkel (� max )

� Maximale Beschleunigung in Ansto�ric htung (apendel)

DieseWerte bilden die Basis f•ur den Vergleich von experimentellen Ergebnissenund den
Resultatenausder numerischen Simulation.

Elektrom yographie

Muskelantwortzeiten wurden in dieser Arbeit ausschlie�lic h f•ur Versuche mit relaxierter
Muskulatur berechnet, da diesein der Simulation f•ur die Ansteuerungder Muskelelemente
notwendig sind. In der Simulation der voraktivierten Versuche wird angenommen,dassdie
via EMG erfasstenMuskeln bereits vor dem Ansto� aktiv waren.

Das Diagramm aus Abbildung 5.14 zeigt die Muskelantwortzeiten, gemittelt f•ur unter-
schiedliche Probanden,bez•uglich der Ansto�zeitpunkte bei verschiedenenAnsto�energien
bzw. Impulsen. Die Ansto�zeitpunkte wurden aus dem Verlauf der Pendelbeschleunigung
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Abbildung 5.14:Mittlere Muskelantwortzeiten, lateraler Ansto�

ermittelt und anschlie�end vom errechneten Aktivierungszeitpunkt subtrahiert. Die Dia-
grammezeigenetwas k•urzereAntwortzeiten f•ur Versuche mit h•ohererAnsto�energie. F•ur
die niedrigste Ansto�energie konnten Muskelantwortzeiten zwischen 54ms und 91ms er-
mittelt werden,in den Versuchen mit der h•ochsten Ansto�ernergie wurden Muskelaktivie-
rungszeitenzwischen 35ms und 61ms beobachtet. Eine eindeutigeAktivierungsreihenfolge
der elektromyographisch erfasstenMuskeln geht aus Abbildung 5.14 nicht hervor. Aller-
dingszeigensich etwasl•angereAntwortzeiten f•ur die autochtone R•uckenmuskulatur (MER
und MEL), insbesonderebei niedrigenAnsto�energien.

TabelleB.6 im Anhang fasstdie mittleren Antwortzeiten und derenStandardabweichungen
f•ur die erfasstenMuskeln zusammen.Gemittelt wurden dabei die Werte f•ur verschiedene
Probanden bei gleichen Testkon�gurationen. Konnten mit dem beschriebenen Verfahren
zur Onset-Bestimmung (sieheAbbildung 4.4) keineMuskelaktivierungszeitpunkteberech-
net werden,sowurden diesebei der Mittelw ertberechnung nicht ber•ucksichtigt. S•amtliche
Standardabweichungender Muskelantwortzeiten liegenunter 30%vom Mittelw ert.

5.2.3 Fron tale Ansto�p osition

Bew egungsanalyse

F•ur Versuche mit frontaler Ansto�k on�guration in H•ohe des rechten M. pectoralis wer-
den die Postions•anderungender C7- und Kopfmarker sowie die dreidimensionalenWinkel,
de�niert durch die TH8-, C7- und Kopfmarker dargestellt. Mit einer dominierendenWin-
kel•anderung in der Sagittalebenerepr•asentiert dieserWinkel die Flexion bzw. Extension
desKopfesbzgl. der Wirb els•aule.

Abbildungen 5.15 und 5.16 zeigendie Bewegungsverl•aufe der Kopf- bzw. C7-Marker f•ur
einevertikale Pendelauslenkungvon 35cm, eine Pendelmassevon 5kg sowie f•ur relaxierte
bzw. voraktivierte Muskulatur. F•ur unerwartete Pendelanst•o�e mit relaxierter Muskulatur
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sind neben unterschiedlichen maximalen Markerauslenkungenauch verschiedeneKurven-
verl•aufe zu erkennen.Die Bewegungsverl•aufe desKopf- und desC7-Markers von Proband
5 erreichen ungef•ahr 200ms nach dem Ansto� ihr Maximum w•ahrenddie Maxima bei den
anderenTestpersonenwesentlich sp•ater zu beobachten sind. Eine au�allend starke Bewe-
gung ist bei dem •altesten teilnehmendenProband 6 sowohl f•ur die unerwarteten als auch
f•ur die erwarteten Messungenzu sehen.Analog zu den Resultaten mit lateraler Ansto�-
konstellation zeigt der Kopfmarker in Versuchen mit relaxierten Muskeln zun•achst eine
Auslenkungin die dem Ansto� entgegengesetzteRichtung.

Abbildung 5.15:Kopf- und C7-Bewegung,frontaler Ansto� (h = 35cm, m = 5kg, relaxiert)

Abbildung 5.16:Kopf- und C7-Bewegung,frontaler Ansto� (h = 35cm, m = 5kg, vorakti-
viert)

Die Markerauslenkungenin Versuchen mit relaxierter Muskulatur zeigeneine erhebliche
Streuungmit Standardabweichungenum bis zu 50%.In den Versuchsergebnissenf•ur Pro-
band 6 bei voraktivierter Muskulatur sind nahezudoppelt sohoheMarkerauslenkungenzu
verzeichnen als f•ur die anderenf•unf Versuchsteilnehmer.Dies bedingt eineebenfalls hohe
Standardabweichung mit teilweise•uber 50%vom Mittelw ert.
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Abbildung 5.17 zeigt den Verlauf des von den Markern TH8, C7 und Kopf gebildeten
dreidimensionalenWinkels.F•ur Messungenbei relaxierten Muskeln sind zwei aufeinander-
folgendeMaxima mit unterschiedlichem Vorzeichen zu erkennen.Die Winkelverl•aufe bei
Messungenmit voraktivierten Muskeln zeigendagegenkeineneinheitlichen Verlauf.

Anhand der Diagrammein Abbildung 5.18seinochmalsdie Variabilit •at der maximalenC7
Bewegungenf•ur alle Probandendargestellt. Die Versuche mit relaxierten Muskeln zeigen
eineweitaush•ohereStreuungalsdie ErgebnisseausMessungenmit voraktivierten Muskeln.

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

Abbildung 5.18:C7-Bewegung,frontaler Ansto�, links: relaxiert, rechts: voraktiviert

Die TabellenB.7 und B.8 fassenim Anhang die gemittelten Versuchsergebnissezusammen.
Die Parameterauswahl wurde bereits f•ur die laterale Ansto�p osition dargestellt (sieheKa-
pitel 5.2.2).
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Aus den mittleren maximalen C7- bzw. Kopfbewegungenl•asstsich, analogzu den Ergeb-
nissenf•ur den lateralen Ansto� (Tabelle 5.3) die gleiche Reihenfolgef•ur die Versuchskon-
�gurationen mit zunehmenderProbandenkinematikangeben.

Die Standardabweichungender Pendelbeschleunigungenzeigeneinerelativ niedrigeStreu-
ung. Bei gleichen Pendelkon�gurationen zeigenVersuche mit voraktivierter Muskulatur
wiederumh•ohereBeschleunigungsspitzen.

Elektrom yographie

Die mittleren Muskelantwortzeiten bez•uglich des Zeitpunktes des ersten Pendelkontakts
sind in Abbildung 5.19dargestellt.

Abbildung 5.19: Mittelw erte der Muskel-Onsets,frontaler Ansto�, verschiedeneAnsto�-
energien/impulse

Aus einer Gegen•uberstellung der Aktivierungszeiten f•ur verschiedeneAnsto�geschwindig-
keiten und Pendelmassenlassensich folgendeErgebnisseableiten:

� F•ur h•ohereAnsto�energien sind k•urzereMuskelantworten zu verzeichnen. In Versu-
chenmit der niedrigstenAnsto�energiewurden Muskelantworten, mit Ausnahmeder
autochtonen R•uckenmuskulatur, nach 33ms und 55ms registriert. In Versuchen mit
der h•ochsten Energiewurden Muskelaktivit •aten nach 31ms bis 38ms beobachtet.

� Die autochtone R•uckenmuskulatur (MEL und MER) zeigtedie l•angstenAntwortzei-
ten zwischen 73ms und 87ms.

TabelleB.9 stellt im Anhang die Mittelw erte der Muskelaktivierungszeitpunktef•ur frontale
Pendelanst•o�e tabellarisch dar.



5.2 Exp erimen telle Un tersuc hung der Kinematik 90

5.2.4 Dorsale Ansto�p osition

Bew egungsanalyse

Die Versuchsergebnissef•ur dorsalePendelanst•o�e seienim Folgendendargestellt. Abbil-
dung 5.20 zeigt die Auslenkungender C7- und Kopfmarker in Ansto�ric htung (posterior-
anterior) bei einervertikalenPendelauslenkungvon 35cm, einerPendelmassevon 5kg sowie
bei relaxierten Muskeln.

Abbildung 5.20:Kopf- und C7-Bewegung,dorsalerAnsto� (h = 35cm, m = 5kg, relaxiert)

Wiederum ist zun•achst eineVerlagerungdesKopfmarkers in die dem Ansto� entgegenge-
setzteRichtung zu beobachten. Nach ca. 150ms erf•ahrt der Kopfmarker eineAuslenkung
in Ansto�ric htung. Die Bewegungender Kopfmarker in Ansto�ric htung zeigenf•ur unter-
schiedliche Probandenunterschiedliche zeitliche Verl•aufe. So ist in den Bewegungskurven
der Kopfmarker von Proband P1 und P6 nach ca. 300� 400ms ein lokalesMaximum zu
sehen,w•ahrenddie Kurven f•ur die anderenvier Freiwilligen einekontinuierlich in Ansto�-
richtung zunehmendeAuslenkung der Kopfmarker zeigen.Die maximalen Auslenkungen
der Kopfmarker liegenzwischen160mm und 270mm mit einemMittelw ert von 181mm und
einer Standardabweichung von 59mm. Eine geringeremittlere Auslenkung ist f•ur die C7-
Marker zu beobachten mit einem Mittelw ert von 137mm und einer Standardabweichung
von 32mm.

In Abbildung 5.21sinddie Bewegungender C7- und Kopfmarker in Ansto�ric htung f•ur Ver-
suche bei voraktivierter Muskulatur dargestellt. Ein Vergleich mit den Bewegungstrajek-
torien aus Abbildung 5.20 ergibt wesentlich niedrigereMarkerauslenkungenf•ur erwartete
Pendelanst•o�e. Die maximalen Auslenkungenf•ur erwartete Messungenmit voraktivier-
ter Muskulatur weisenebenfalls eine hohe Streuung auf. Dieseliegen f•ur die Kopfmarker
zwischen 50mm und 120mm (� pos = 82mm, � pos = 26mm) und f•ur die C7-Marker zwi-
schen 30mm und 100mm (� pos = 71mm, � pos = 17mm). Ein eindeutigerZusammenhang
zwischen Statur bzw. K•orpergewicht und niedrigenbzw. gro�en Bewegungsamplitudenist
nicht zu sehen.
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Abbildung 5.21:Kopf- und C7-Bewegung,dorsalerAnsto� (h = 35cm, m = 5kg, vorakti-
viert)

Abbildung 5.22zeigt die Winkelverl•aufe der L5-C7-Kopf-Winkel f•ur relaxierte und vorak-
tivierte Versuche bei einer Pendelauslenkungvon 35cm, einer Pendelmassevon 5kg und
dorsalerAnsto�ric htung. Die Winkelverl•aufe der Probanden1, 2 und 5 zeigeneinennahe-
zu identischen Verlauf f•ur relaxierte und voraktivierte Muskulatur mit wesentlich h•oheren
Winkelamplituden bei Testsmit relaxierten Freiwilligen.

Abbildung 5.22:L5-C7-Kopf-Winkel, dorsalerAnsto�, links: relaxiert, rechts: voraktiviert
(h = 35cm, m = 5kg)

Im Anhang dieserArbeit sind die Ergebnisseder experimentellen Versuche mit dorsalem
Ansto� in den Tabellen B.10 und B.11 zusammengefasst.Die Parameterauswahl wurde
bereits f•ur die laterale Ansto�p osition erl•autert (sieheKapitel 5.2.2).

Die niedrigsten Markerauslenkungensind f•ur eine Pendelauslenkungvon h = 17cm und
einePendelmassevon 5kg zu beobachten. Bei einer Pendelauslenkungvon h = 35cm und
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einer Pendelmassevon 5kg sind bereits h•ohereMarkerauslenkungenzu verzeichnen. Die
gr•o�ten Bewegungsamplitudenerh•alt man bei einer Pendelauslenkungvon h = 17cm und
einerPendelmassevon 10kg. Es ergibt sich alsowie auch f•ur die anderenAnsto�ric htungen
eineReihenfolgemit zunehmendenBewegungsamplitudenentsprechend Tabelle 5.3.

Elektrom yographie

Die mittleren Antwortzeiten der aufgezeichneten Muskeln f•ur unterschiedliche Ansto�k on-
�gurationen sind in Abbildung 5.23zu sehen.

Abbildung 5.23:Mittlere Muskelantwortzeiten, dorsalerAnsto�

Wiederum waren in Versuchen mit h•ohererAnsto�energie k•urzereMuskelaktivierungszei-
ten zu beobachten. Extrem kurze mittlere Muskelantworten zeigt die Auswertung f•ur den
linken Trapezius-Muskel. Dieseliegenzwischen 7ms und 15ms bei einer sehrhohenStan-
dardabweichung von teilweise •uber 100%. Auch die Aktivierungszeitpunkte der autoch-
tonen R•uckenmuskulatur weiseneine hohe Standardabweichung auf, jedoch bei gr•o�eren
Mittelw erten (13ms bis 65ms). Die Nacken-(MSL, MSR) und Bauchmuskeln (MOL, MOR)
zeigendagegenMuskelantwortzeiten zwischen 27ms und 51ms mit wesentlich geringeren
Standardabweichungen.

Die Tabelle B.12 fasst im Anhang die errechneten Mittelw erte der Muskelantwortzeiten
ausden Versuchen mit dorsalerKrafteinleitung zusammen.

5.3 Simulation der Deformationseigensc haften

Mit Hilfe der Optimierungssoftware PamOpt sollte das numerische Materialmodell der
abgebildetenExtremit •atenweichteile parametrisiert werden.Unter Verwendungder in die-
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ser Arbeit vorgestelltenSimulationsmodelle wurden die Optimierungsl•aufe in Frankreich
vom Projektpartner ESI durchgef•uhrt. Zun•achst wurde versucht, das im Originalmodell
de�nierte hyperelastische Hart-Smith Modell (PAM Material 18) so zu parametrisieren,
dassder Beschleunigungsverlauf des Impaktors in der Simulation •ahnliche Charakteristi-
ken wie die Beschleunigungsverl•aufe ausdenVersuchen aufweist. Der Optimierungsprozess
seinachfolgendexplizit am BeispieldesArmmaterials wiedergegeben.

F•ur die ParameteroptimierungdesArmmaterials wurden die mittleren Messwerte der Ver-
suche als sog. Zielvektoren (engl. target) de�niert. Dazu z•ahlen das mittlere Beschleu-
nigungsmaximum � amax , die mittlere Peakbreite � aP eak br eite sowie die mittlere dissipative
Energie � Edissipativ . Die oberen und unteren Grenzen(engl.: constraint function) der vor-
gegebenenZielwerte wurden entsprechend den Minimal- und Maximalwerten ausden Ver-
suchsergebnissenaller Probandenfestgelegt.Die De�nition dieserWerte k•onnte auch mit
der jeweiligenStandardabweichung erfolgen.TabelleC.1 zeigt im Anhang die vorgegebenen
Zielwerte und die unteren und oberenGrenzwerte f•ur die Fallh•ohen20cm und 40cm sowie
f•ur den relaxierten und aktivierten Armmuskel.

Die Parameteroptimierung mit dem hyperelastischen Materialmodell vom Typ 18 (sie-
he Kapitel 2.2.2) brachte keine zufriedenstellendenErgebnisse.Simulationen mit diesem
Materialmodell f•ur die aktivierte Armmuskulatur ergaben Impaktorbeschleunigungen,wel-
che au�erhalb desexperimentell ermittelten Korridors liegen.Deutlich wird diesam ersten
Rebound-Peak, welcher in der Simulation mit dem hyperelastischen Material ca. 75ms
fr•uher erscheint als in den experimentellen Messungen(Abbildung 5.24, rechts).

Abbildung 5.24:Optimierungsergebnissef•ur Armbeuger

Durch denEinsatz eineseinfacherenMaterialmodells,welchesnicht auf einerFormulierung
der Form•anderungsarbeit basiert, wurde eine bessereApproximation der experimentellen
Ergebnisseerreicht. Gew•ahlt wurde hierzu ein linear-viskoelastischesMaterialmodell vom
Pam-Typ 5. Im Gegensatzzum hyperelastischen Material mit f•unf Parametern ohne di-
rekter physikalischer Bedeutungwird diesesMaterialmodell durch Angabe einesE-Moduls
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bzw. Schubmoduls de�niert. Optimierungsversuche mit diesemeinfacherenviskoelastischen
Materialmodell ergaben Beschleunigungeninnerhalb der vorgegebenenKorridore. Abbil-
dung 5.24zeigt die Simulationsergebnissemit denparameteroptimiertenMaterialmodellen
vom hyperelastischen und linear-viskoelastischen Typ. Mit einer maximalen Beschleuni-
gung von 20g, einer Peakbreitevon 23ms und einer dissipativen Energievon 99%f•ur den
relaxiertenM. bicepsbrachii liegendie Simulationsergebnissemit demviskoelastischenMa-
terial innerhalb der experimentellen Korridore. Gleiches gilt f•ur den angespannten Arm-
muskel mit einermaximalenBeschleunigungvon 20g, einerPeakbreitevon 29ms und einer
dissipativen Energievon 73%.

Das linear-viskoelastische Materialmodell beruht auf dem Maxwell-Modell mit einer dazu
parallel geschalteten Feder.Parametrisiert wird diesesModell •uber das Kompressionsmo-
dul K (engl.: bulk modulus), •uber das Kurzzeit- und Langzeit-Schubmodul G0 und G1

(engl.: short-time und long-time shearmodulus) und eineAbklingkonstante � (engl.: decay
constant). Das Elastizit •atsmodul l•asst sich aus dem Kompressionsmodul nach Gleichung
5.5 berechnen.

E = 3K (1 � 2� ) (5.5)

Die aus dem OptimierungsprozessgewonnenenParameter f•ur den Materialt yp 18 und 5
lauten f•ur den relaxierten Muskel:

� Material 18: A = 1; 38e� 7, B = 7; 73e� 13, C = 0; 04362814,D = 1; 41e� 6

� Material 5: K = 7; 99e� 3 N
mm 2 , G0 = 8; 13e� 6 N

mm 2 , G1 = 1; 85e� 6 N
mm 2 , � = 173; 144

F•ur den aktivierten Muskel konnten folgendeParameterermittelt werden:

� Material 18: A = 1; 44e� 5, B = 1; 54e� 10, C = 0; 193,D = 0

� Material 5: K = 3; 46e� 4 N
mm 2 , G0 = 9; 35e� 6 N

mm 2 , G1 = 1; 26e� 5 N
mm 2 , � = 4; 62

Aus den ermittelten Materialparametern lassensich die Elastizit •atsmodule gem•a� Formel
5.5 (Pam-Typ 5)und 2.30(Pam-Typ 18) berechnen:

� Material 18: Er el = 9; 23kPa, EFmax = 135; 29kPa

� Material 5: Er el = 24; 38kPa, EFmax = 27; 8kPa

Das E-Modul desaktivierten Muskels ist f•ur beideMaterialmodelle gr•o�er. Die E-Module
des viskoelastischen Typs unterscheiden sich nur geringf•ugig, wohingegenf•ur das Hart-
Smith Modell ein 13-fach h•oheresE-Modul f•ur den aktivierten Muskel berechnet wurde.

Die Abbildungen 5.25 und 5.26 zeigendie Impaktorbeschleunigungenaus den Simulatio-
nen f•ur den Beinstrecker M. rectus femoris sowie f•ur den Beinbeuger M. biceps femoris
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Abbildung 5.25:Optimierungsergebnissef•ur den Beinstrecker

Abbildung 5.26:Optimierungsergebnissef•ur den Beinbeuger

zusammenmit den experimentellen Korridoren.

Im Anhang sind in Tabelle C.2 und Tabelle C.3 die Parameter f•ur die Optimierung der
Beinmaterialien zu �nden. Becken und Oberschenkelknochen waren im Simulationsmodell
f•ur die Optimierung ortsfest �xiert. Es wurde wiederum das linear-viskoelastische Ma-
terialmodell vom Typ 5 verwendet. Die Beschleunigungskurven aus der Simulation f•ur
den Beinstrecker zeigeneinensehr •ahnlichen Verlauf mit vergleichbaren Beschleunigungs-
spitzen. In den Simultionsergebnissenf•ur den aktivierten Muskel erscheint der erste Re-
bound etwas sp•ater; der dazugeh•orige Beschleunigungsanstiegliegt jedoch noch innerhalb
der experimentellen Vorgaben.

Um den Ein
uss der beschriebenenRandbedingungzu analysieren,wurde die Simulation
mit dem optimierten Beinstreckermaterial auch f•ur ein un�xiertes, freies Femur durch-
gef•uhrt. Es zeigt sich, dassdie Simulationsergebnissef•ur relaxiertes Gewebe nahezuun-
ver•andert bleiben, wohingegenf•ur den aktivierten Muskel deutliche Unterschiedezu sehen
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sind (sieheAbbildung 5.25). Die Beschleunigungsmaximasind dabei in der Simulation mit
demun�xierten Oberschenkel niedriger und der ersteRebound erscheint fr •uher und au�er-
halb desexperimentellen Korridors.

Der Beschleunigungsverlauf aus der Simulation f•ur den relaxierten Beinbeugerzeigt eine
etwas schlechtere Korrelation mit den experimentellen Ergebnissen.Die Beschleunigungs-
kurve in der Simulation mit relaxiertem Gewebe zeigt einen extrem steilen Anstieg. Die
experimentellen Messungenhingegensind charakterisiert durch einen mit zunehmender
Amplitude 
acher werdendenBeschleunigungsanstieg.

Die optimierten Materialmodellparametersollenf•ur die Beinweichteile nicht explizit darge-
stellt werden.In Tabelle 5.4 seiendie ausden ParameternabgeleitetenElastizit •atsmodule
f•ur relaxiertesGewebe den Werten f•ur aktiviertes Muskelgewebe gegen•ubergestellt.

Muskel Materialmodell Er elaxier t [kPa] Eaktiv ier t [kPa]
M. bicepsbrachii hyperelastisch (Typ 18) 9,13 135,29
M. bicepsbrachii lin. viskoelastisch (Typ 5) 24,38 27,8
M. rectus femoris lin. viskoelastisch (Typ 5) 63,7 2130
M. bicepsfemoris lin. viskoelastisch (Typ 5) 248 77,5

Tabelle 5.4: Elastizit •atsmodule, ermittelt ausoptimierten Materialparametern

F•ur das hyperelastische Armmaterial sowie f•ur das linear-viskoelastische Beinstreckerma-
terial ist das E-Modul f•ur aktiviertes Gewebe um ein Vielfachesh•oher als f•ur relaxiertes
Muskelweichteil. Dagegenergibt sich f•ur dasviskoelastische aktivierte Armmaterial ein nur
unwesentlich h•oheresE-Modul als f•ur das relaxierte Armmaterial. F•ur den relaxierten M.
bicepsfemoriserh•alt man ein ca. dreifach h•oheresE-Modul als f•ur denaktivierten Muskel.

5.4 Simulation der Freiwilligenkinematik

5.4.1 Mo dellv alidierung

Abbildung 5.27zeigt die Ergebnisseder Validierung desSchaummodells. Der Verlauf, die
maximale Beschleunigungsamplitudesowie der Zeitpunkt des ersten Rebounds im Ver-
such und in der Simulation stimmen nahezu•uberein. In der Beschleunigungskurve ausder
Simulation ist ein rascher und unstetiger Abfall von 55g auf ca. 40g der Impaktorbeschleu-
nigung zu erkennen.Der ersteRebound-Peak erscheint im Versuch und in der Simulation
nahezugleichzeitig. Die EnergieabsorptiondesrealenSchaumsist alsovergleichbar mit der
EnergieabsorptiondesSchaummodells in der Simulation.
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Abbildung 5.27:Validierung desSchaummodells

5.4.2 Simulationsergebnisse

Die Pendelanst•o�e wurden mit den in Kapitel 4.5 beschriebenenModellen zun•achst ohne
Muskelansteuerungsimuliert. Ohne eineaktive Ansteuerungder Muskelmodelle und ohne
Dehnungsre
exfunktionalit •at sollte das HUMOS-Modell mindestensvergleichbare Bewe-
gungsamplitudenzeigenwie die Testpersonenin den Versuchen ohneVoraktivierung. F•ur
jedeAnsto�ric htung wurde im RahmendieserArbeit eineVersuchskon�guration zur Simu-
lation gew•ahlt, f•ur welche die meisten experimentellen Daten zur Verf•ugung standen. Im
Folgendenwerdendie Simulationsergebnissepr•asentiert.

Abbildung 5.28zeigt die experimentellen Kopf- und C7-Bewegungensowie die korrespon-
dierendenAuslenkungendesHUMOS-Modells in der Simulation bei lateralem Pendelan-
sto� und mittlerer Energie(h = 35cm, m = 5kg). Analog dazu sind in Abbildung 5.29die
Kopf- und C7-Bewegungenf•ur einedorsaleKrafteinleitung dargestellt.
Die schwarzen Kurven repr•asentieren dabei die Resultate aus den Simulationen mit dem
Originalmodell, die grauenLinien zeigendie experimentellen ErgebnisseausVersuchenmit
zum Zeitpunkt desAnsto�es relaxierter Muskulatur. F•ur beideAnsto�p ositionen sind so-
wohl die C7- als auch die Kopfbewegungenwesentlich geringerin der Simulation als in den
Freiwilligenversuchen.

Ein Ma� f•ur die Vergleichbarkeit der experimentellen Versuche mit der Simulation ist
die Pendelbeschleunigung. Die Beschleunigung in Ansto�ric htung ist nach Newton direkt
proportional zu der auf das Pendel wirkenden Kraft w•ahrend des Kontakts. Bei •ahnli-
chen Beschleunigungsverl•aufen in der Simulation und im Versuch ist von vergleichbaren
Krafteinleitungen auszugehen.Dies ist die Voraussetzungf•ur eine sinnvolle Interpretier-
barkeit der Modellkinematik. Abbildung 5.30 zeigt die Pendelbeschleunigungenaus den
realen Versuchen (grau) und aus den Simulationen (schwarz) f•ur einen lateralen (links)
und einendorsalenAnsto� (rechts).
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Abbildung 5.28:Kopf-/C7-Bewegung,lat. Ansto� (h = 35cm,m = 5kg, relaxiert), Simula-
tion und experimentelle Ergebnisse

Abbildung 5.29: Kopf-/C7-Bewegung, dorsaler Ansto� (h = 35cm,m = 5kg, relaxiert),
Simulation und experimentelle Ergebnisse

Der kurze negative Beschleunigungspeak vor dem eigentlichen Kontakt zwischen Pen-
delmodell und HUMOS-Modell in Abbildung 5.30 (rechts) resultiert aus dem Aufpr •agen
der Pendelgeschwindigkeit in der Simulation. Dabei erf•ahrt das PendeleineGeschwindig-
keits•anderung von Null auf die entsprechende Auftre�geschwindigkeit aus dem Versuch
und damit einehohe,kurz andauerndeBeschleunigung.Links in Abbildung 5.30 ist diese
Beschleunigungsspitzenicht zu sehen,da dasPendelbei der lateralen Ansto�k onstellation
aufgrund der Auftre�geometrie weiter entfernt positioniert wurde und damit nicht im dar-
gestelltenBereich liegt.

F•ur beideAnsto�ric htungen stimmen der Verlauf und die Amplitude der Pendelbeschleu-
nigung ausdem Versuch und ausder Simulation gut •uberein. Die geringenC7- und Kopf-
auslenkungenin der Simulation sind demnach nicht auf eine fehlerhafteModellierung des
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Abbildung 5.30:Pendelbeschleunigung, lateraler (links) und dorsaler(rechts) Ansto� (h =
35cm,m = 5kg, rel.), Simulation und experimentelle Ergebnisse

Pendels,der Aufh•angungoder der Randbedingungenzur•uckzuf•uhren.

Gr•unde f•ur die geringenBewegungsamplitudensind in der Modellierung desMenschmo-
dellszu suchen.Ein zu steifesGesamtverhalten k•onnte, in Anlehnung an die Anatomie und
derenModellierung, in folgendenModellkomponenten zu �nden sein:

� Modellierung der Gelenke

� Modellierungder Wirb els•aulemit Bandscheiben, Facettengelenken und ligament •aren
Strukturen

� Muskelelemente mit passiver Kraft-L •angen-Charakteristik

� Weichteilgewebe

Aufgrund der hohen Komplexit•at desModells ist esschwierig, isolierte Ursachen f•ur das
beobachtete Modellverhaltenzu bestimmen.Der Ein
uss der passiven Muskeleigenschaften
kann in den Simulationsergebnissen•uberpr•uft werden; diesepassiven Muskelkr•afte liegen
in den hier beschriebenenSimulationen in einer Gr•o�enordnung von einigenNewton. Die
Modellierungder Gelenke erfolgteentsprechendder in der Literatur beschriebenenGelenk-
anschl•age und Widerst•ande, so dassvon realistischen Gelenkende�nitionen ausgegangen
werdenkann.

Einen nicht unerheblichen Ein
uss wird die Modellierung desWeichteils auf die Kinema-
tik des Gesamtmodells aus•uben. Das Weichteil wird durch Solid-Elemente repr•asentiert.
Die mechanischen Eigenschaften dieserElemente wie das E-Modul oder das Schubmodul
beein
ussen die Gelenk- bzw. Wirb els•aulenkinematik, indem dieseder Gelenkbewegung
einenzus•atzlichen Widerstand entgegensetzen.Um denEin
uss der Weichteilmodellierung
auf die Gesamtkinematik desModells zu untersuchen, wurden die Eigenschaften der ent-
sprechendenElemente in der Abdomen-, Thorax- und Nackenregiondurch eine weichere
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Materialkennung ersetzt. Als Materialcharakteristik diente das aus der inversenParame-
teridenti�k ation gefundenelinear-viskoelastische Materialmodell (Pam-Typ 5) f•ur den re-
laxierten Armmuskel.

Die Simulationsergebnissemit dem so modi�zierten Modell sind in den Abbildungen 5.28
und 5.29unter der Bezeichnung Mat 5 dargestellt.Die C7- und Kopfauslenkungensind, im
Vergleich zu den Simulationen mit dem Originalmodell, deutlich gr•o�er und bilden somit
die Realit•at besserab.

Die Simulationsergebnissef•ur den frontalen Pendelansto� sind in Abbildung 5.31 darge-
stellt.

Abbildung 5.31: Kopf-/C7-Bewegung, frontaler Ansto� (h = 35cm,m = 5kg, relaxiert),
Simulation und experimentelle Ergebnisse

Weder das Originalmodell (Mat 18) noch das modi�zierte HUMOS-Modell (Mat 5) zei-
genrealistische C7- und Kopfbewegungen.Die C7- und Kopfauslenkungenim Modell sind
entgegengesetztzur Ansto�ric htung. Abbildung 5.32 zeigt links die Bewegungdes TH8-
Markers. Dieser zeigt im Gegensatzzu Kopf- und C7-Marker eine deutliche Bewegung
in Ansto�ric htung. In den Simulationsergebnissenmit dem modi�zierten HUMOS-Modell
sind signi�k ant h•ohereTH8-Auslenkungenzu beobachten.

In Abbildung 5.32 sind rechts die Pendelbeschleunigungenaus den experimentellen Ver-
suchen und ausder Simulation dargestellt. Wederdie Beschleunigungsamplitudenoch die
Peakbreite aus der Simulation korrelieren mit den gemessenenPendelbeschleunigungen.
Wesentlich h•ohereBeschleunigungensowie einegeringerePeakbreite�nden sich in den Si-
mulationsergebnissen.

Ein Teil dieserArbeit sollte die Simulation der aktiven Freiwilligenkinematik unter An-
wendung der mittels EMG gemessenenMuskelantwortzeiten sein. Da, wie eben gezeigt,
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Abbildung 5.32:TH8-Bewegung,frontaler Ansto� (links) und Pendelbeschleunigung.(h =
35cm,m = 5kg, relaxiert), Simulation und experimentelle Ergebnisse

das aktuelle HUMOS-Modell bereits ohne Muskelansteuerungzu steif ist, erscheint ei-
ne Validierung desModells unter Ber•ucksichtigung aktiver Muskelelemente zum jetzigen
Stand der Entwicklung als nicht sinnvoll und zielf•uhrend. Jedoch soll im Folgendendie
Simulation einesdorsalenAnsto�es mit Ansteuerungder Muskelelemente im modi�zierten
HUMOS-Modell (Mat 5) vorgestellt werden, um die praktische Anwendung numerischer
Muskelelmodelle und derenEin
uss auf die Modellkinematik zu zeigen.

Eine dorsaleKrafteinleitung hat einenach vornegerichtete Oberk•orperbewegungzur Folge.
Der Probandreagiertdarauf mit einerOberk•orperextension,um zur aufrechten Sitzhaltung
zur•uckzukehren.Funktionell ist daf•ur die autochtone R•uckenmuskulatur, der sog.M. erec-
tor spinae,verantwortlich. DieseMuskelgruppe l•asst sich vereinfacht abbilden, indem die
beiden,neben den Dornforts•atzen der Wirb els•aule verlaufendenMuskelstr•angeim Modell
durch eine Kette seriell aneinandergesetzterMuskelelemente de�niert wird. Die Ans•atze
bzw. Urspr•unge der einzelnenKettenglieder be�nden sich an den Dornforts•atzen der ein-
zelnenHals-, Brust- und Lendenwirbel. Entsprechend der Literaturangaben ([65]) wurde
die maximale isometrische Kraft auf 1000N gesetzt.

In Abbildung 5.33(links) ist dasHUMOS Modell mit demde�nierten M. erectorspinaedar-
gestellt. Die Simulation desdorsalenPendelansto�eswurde mit dem modi�zierten Weich-
teilmaterial durchgef•uhrt bei einerAnsteuerungdesR•uckenmuskelsmit 75-prozentiger Ak-
tivierung kurz vor dem Ansto�. Abbildung 5.33(rechts) zeigt die BewegungdesKopfes in
Ansto�ric htung ausdenVersuchenmit relaxiertenTestpersonen(grau), ausder Simulation
mit relaxiertem Muskel (schwarz) und aus der Simulation mit aktiviertem R•uckenmuskel
(Symbole). Die maximaleKopfbewegungin der Simulation mit aktiviertem Erector spinae
liegt bei ca. 60mm und ist damit wesentlich geringerals in der Simulation ohneAktivit •at
und einemMaximum von ca. 200mm.
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Abbildung 5.33: HUMOS Modell mit M. erector spinae(links), Kopf-Bewegung(rechts),
dorsalerAnsto� (h = 35cm,m = 5kg, akt.), Sim. vs. Exp.

Zusammenfassendsind in Tabelle5.5die Simulationsergebnissedenexperimentellen Resul-
taten ausden Tabellen B.4, B.5, B.10 und B.11 im Anhang gegen•ubergestellt.Wie bereits
anhandder Kurven dargestellt, sind die maximalenAuslenkungender Freiwilligen wesent-
lich gr•o�er. Zudem sind die Zeitpunkte der maximalenAuslenkungenbez•uglich desersten
Pendelansto�esin denSimulationen mit demOriginalmodell wesentlich fr •uher zu verzeich-
nen. Das modi�zierte Modell mit dem linear-viskoelastischen Materialmodell zeigt eine
realistischere Gesamtkinematik mit gr•o�eren Bewegungsamplitudenund sp•ateren Auslen-
kungsmaxima.Die Beispielsimulation einesdorsalenPendelansto�esmit Ansteuerungder
R•uckenmuskulatur bildet die experimentell erfassteProbandenbewegungbereits gut ab.

Testkon�guration dK opf [mm] tmaxK opf [ms] dC7 [mm] tmaxC7 [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)
modi�ziertes Modell
dorsal (h = 35cm,m = 5kg,rel) 94 (181) 275(646) 83 (137) 265(595)
Originalmodell
dorsal (h = 35cm,m = 5kg,rel) 200(181) 350(646) 186(137) 345(595)
modi�ziertes Modell
dorsal (h = 35cm,m = 5kg,akt) 74 (82) 285(313) 68 (71) 270(324)
modi�ziertes Modell

Tabelle5.5:Kopf- und C7-Bewegung,Simulation vs.Versuch, in Klammern die Mittelw erte
der experimentellen Ergebnisse

Anhand der kinetischen Energie l•asst sich der auf das Modell •ubertrageneAnteil der Ge-
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samtenergie des Pendelsabsch•atzen. Ein Vergleich mit den Energieverh•altnissen in den
Versuchen ist zwar nicht m•oglich, jedoch k•onnenprinzipielle Unterschiedein Abh•angigkeit
von der Ansto�ric htung aufgezeigtwerden.Abbildung 5.34zeigt die kinetischen Energien
aus den Simulationen eineslateralen und dorsalenAnsto�es mit dem passiven HUMOS-
Modell sowie einesdorsalenAnsto�es mit aktiviertem Erector spinae.

Abbildung 5.34:Kinetische Energief•ur unterschiedliche Testkon�gurationen, Simulation

Der Peak in allen drei Energiekurven bei ca. 50ms repr•asentiert die kinetische Energiedes
Pendelsmit einer bei 50ms aufgepr•agten Initialgeschwindigkeit. Der Abfall der Energie
wird verursacht durch den Kontakt desPendelsmit dem Modell. Das Pendel wird dabei
stark gebremst,wobei ein Teil der Energiein Form von kinetischer Energieauf dasModell
•ubertragen wird und der restliche Teil u.a. in Form von Deformationsenergieabsorbiert
wird. Der Energieverlauf nach 100ms ist zu interpretieren als die kinetische Energie des
HUMOS-Modells,da die BewegungdesPendelszu diesemZeitpunkt bereitsvernachl•assig-
bar klein ist. Aus einemqualitativ en Vergleich der drei Energiekurven folgt:

� Der Abfall der kinetischen Energie des Pendelsdauert im lateralen Fall wesentlich
l•anger.

� Die kinetische Energie des passiven Modells nach dem Ansto� zeigt bei lateraler
Krafteinleitung niedrigereAmplituden als bei der dorsalenAnsto�k on�guration.

� Die Aktivierung der R•uckenmuskulatur f•uhrt in dem,demAnsto� folgendenVerlauf,
zu niedrigerenAmplituden der kinetischen EnergiedesModells.

Neben den geringenBewegungsamplitudendesOriginalmodells ist in den Simulationser-
gebnisseneine unrealistische Kinematik desKopfes zu beobachten. Die Bildsequenzeiner
Simulation mit lateralem Pendelansto� zeigt Abbildung 5.35, die Bilder aus Abbildung
5.36wurden bei der Versuchsdurchf•uhrung aufgenommen.
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Abbildung 5.35:Kopfkinematik, lateraler Ansto�, Simulation

Abbildung 5.36:Kopfkinematik, lateraler Ansto�, Versuch

Im Gegensatzzu den experimentellen Versuchen zeigt der Kopf in der Simulation keine
seitliche Neigung bez•uglich 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 exp erimen tellen Ergebnisse

6.1.1 Deformationseigensc haften

Mit dem entwickelten und dargestelltenFallpr •ufstand sollten die Deformationseigenschaf-
ten von Muskelgewebe senkrecht zur Faserrichtung und in Abh•angigkeit von der Muskel-
aktivit •at untersucht werden.Ziel war die Parameteroptimierungnumerischer Materialmo-
delle anhand ausgew•ahlter Versuchsergebnissef•ur relaxierte und aktivierte Muskeln. Die
Versuchsergebnissezeigeneinen wesentlichen Unterschied zwischen relaxiertem und akti-
viertem Muskelgewebe. Im Gegensatzzu Messungenmit relaxierten Muskeln konnten in
Testsmit aktiviertem Gewebe mehrereImpaktor-Reboundsbeobachtet werden.

Beginnend mit den Validierungsversuchen werden im Folgendendie Messergebnissedis-
kutiert und mit bereits ver•o�entlichten Daten verglichen.

Validierung und Repro duzierbark eit

F•ur die Validierung der Versuchsanordnung wurdenexperimentell erfassteFallgeschwindig-
keiten desImpaktors mit dentheoretisch ermittelten Fallgeschwindigkeiten verglichen.Das
Bewegungsanalysesystemregistrierte Geschwindigkeiten desImpaktors beim Verlassendes
Fallrohrs, welche mit einermaximalenAbweichung von 0; 1m

s unter den theoretisch errech-
neten Werten lagen.Reibungsein
•usseoder Verz•ogerungendurch •O�nen desStromkreises
desElektromagnetenk•onnendaherbis zum Auftre�en desImpaktors auf denMuskelbauch
vernachl•assigtwerden.

ErgebnisseausVersuchswiederholungenam Oberarmmuskel einerTestpersondienten dazu,
die Reproduzierbarkeit der Versuchsergebnissezu beurteilen. Eine maximale Abweichung
von 3; 6g (ca. 16%vom mittleren Beschleunigungsmaximum) bei gleicher Versuchskon�gu-
ration wurde f•ur den relaxierten Armmuskel registriert. Der zeitliche Verlauf und die Form
der beidenKurven sind jedoch sehr•ahnlich. Die beschriebeneAbweichung resultiert wahr-
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scheinlich ausder nicht exakt reproduzierbarenAuftre�
 •ache desImpaktors am Oberarm.
VariierendeAuftre�
 •achenhabengeringf•ugigeUnterschiedein denWeichteildickenzur Fol-
ge,worausunterschiedliche Kompressionsphasenmit variierendenBeschleunigungsspitzen
resultieren.

Impaktorb eschleunigung

Unterschiedliche Phasensind in den Beschleunigungsverl•aufen der Fallversuche zu unter-
scheiden. Zun•achst ist der Fallk•orper •uber einen Elektromagnetenim Fallrohr �xiert, so
dassder statische Beschleunigungssensordie einfache Erdbeschleunigung 1g misst. Nach
dem •O�nen des Stromkreisesf•allt der Impaktor im freien Fall durch das F•uhrungsrohr
bis dieserschlie�lic h auf den Muskelbauch tri�t. DiesePhaseist charakterisiert durch eine
Beschleunigungvon 0g. Beim Auftre�en auf denMuskelbauch wird der Impaktor gebremst
und erf•ahrt dadurch eine zur Fallrichtung entgegengestzteBeschleunigung. Aufgrund der
nach oben gerichteten positiven Messrichtung desSensorswerden w•ahrend der Abbrems-
phasepositiveMesswerte aufgezeichnet. Zum Zeitpunkt der maximal gemessenenBeschleu-
nigung be�ndet sich der Impaktor im Umkehrpunkt, d.h. er hat zu diesemZeitpunkt die
Geschwindigkeit Null. Mit der dem Maximum folgendenpositiven Beschleunigungerf•ahrt
der Impaktor eineentgegengesetztzur Fallrichtung wirkendeKraft. Abh•angig von diesem
Kraftv erlauf wird der Impaktor zur•uckgeworfen oder bleibt auf dem getro�enen Weichteil
ohneanschlie�ender Flugphaseliegen.

Versuchsergebnisse

Der Beschleunigungsverlauf beim Auftre�en auf relaxiertes Muskelgewebe des Oberarms
l•asst sich folgenderma�en beschreiben. Zuerst wird das Weichteilgewebe, bestehendaus
Haut, Fett, Gef•a�en und Muskeln komprimiert. Der Beschleunigungsverlauf ist w•ahrend
der Kompressionsphasevergleichsweise
ach. Durch das komprimierte Weichteil und dem
darunter be�ndlichen Knochen erf•ahrt der Impaktor eineverst•arkte Abbremsung,woraus
ein Signalverlaufmit zunehmenderSteigungresultiert. Der Wendepunktzwischender Kom-
pressionsphaseund der starken Abbremsungdurch komprimiertes Weichteil und Knochen
ist in denBeschleunigungsverl•aufen f•ur denArmmuskel deutlich zu erkennen.Im Umkehr-
punkt desImpaktors be�ndet sich das Weichteil in maximaler Kompression.Unmittelbar
danach geht die elastische Verformung des Weichteilgewebes zur•uck und der Impaktor
erf•ahrt dadurch eine Beschleunigung bzw. Kraft entgegengesetztzur Fallrichtung. Nach
der R•uckbildung der Weichteilgeometriein den Ausgangszustandbleibt der Fallk•orper auf
dem Muskelbauch liegenund der Sensorim Inneren desFallk•orperszeigt 1g.

Tri�t der Impaktor auf aktiviertes Muskelgewebe desOberarms,so wird dieserbei nahe-
zu konstantem Beschleunigungsanstieggebremst.Eine eindeutigeKompressionsphaseder
Weichteile, wie sie f•ur relaxiertes Gewebe beschrieben wurde, ist f•ur aktiviertes Gewe-
be nicht zu erkennen.Nach dem Beschleunigungsmaximum f•allt das Signal wiederum bei
nahezukonstanter Abnahmeauf 0g. Die Phase,in welcher der SensoreineBeschleunigung
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von 0g liefert, wird als Rebound-Phasebezeichnet, d.h. der Fallk•orper be�ndet sich in der
dem erstenKontakt folgendenFlugphase.Nach dem erstenRebound folgt die zweite Kon-
taktphase, welche durch einen•ahnlichen Beschleunigungsverlauf wie beim erstenKontakt
charakterisiert ist, jedoch mit wesentlich geringeremMaximum. DieseRebounds wieder-
holen sich, bis der Impaktor schlie�lic h auf dem angespannten Muskelbauch zum Liegen
kommt.

Die Beschleunigungsmaximain Versuchen mit Armmuskeln nehmen mit zunehmender
Fallh•ohe zu und mit zunehmenderMuskelaktivierung ab. Die Messungenam Oberarm
ergaben die h•ochsten Beschleunigungswerte im Vergleich zu den Messungenam Bein. Die
h•ochsten Beschleunigungswerte sowie die niedrigerenBeschleunigungspeaksf•ur aktivierte
Armmuskeln lassensich wiederum aus dem Ein
uss des Humerus ableiten. Bei kompri-
miertem Weichteil fungiert der Knochen als starres Widerlager und f•uhrt zum abrupten
AbbremsendesFallk•orpers. Die dissipativen Energien f•ur voll aktivierte Armmuskeln la-
gen bei ca. 70%, d.h. ca. 30% der Gesamtenergie wird f•ur den Rebound des Fallk•orpers
verwendet.

Bei Versuchen mit dem relaxierten Beinstrecker M. rectus femoris sind bei drei Versuchs-
personenzwei Beschleunigungsspitzenw•ahrend deserstenAuftre�ens zu beobachten. Die
Beschleunigungsverl•aufe f•ur die Beinstrecker der anderenProbandensind dem bereits be-
schriebenen Verlauf f•ur Versuche mit dem Armmuskel sehr •ahnlich. Das Ph•anomender
zwei Beschleunigungsspitzenist auch bei unterschiedlichenFallh•ohenund konsistent f•ur die
gleichen Probandenzu beobachten. Der charakteristische Kurvenverlauf ist demnach auf
individuelle Unterschiede in der Bescha�enheit desgetro�enen Weichteilgewebes zur•uck-
zuf•uhren und nicht auf Artefakte, welche auseiner inkonsistenten Sto�p osition resultieren
k•onnten. Au� •allig ist, dassder charakteristische Beschleunigungsverlauf bei sehr sportli-
chen Probandenauftritt. M•oglicherweise ist dieserVerlauf zur•uckzuf•uhren auf den Trai-
ningszustandder Muskulatur bzw. auf die Lage und Ausdehnung benachbarter Muskel-
str•ange.Entsprechend wurden auch f•ur die Probanden1, 3 und 6 die gr•o�ten Oberschen-
kelumf•angebei relaxierten Muskeln ermittelt.

In Versuchen mit aktivierten Beinstreckern zeigte der Fallk•orper ebenfalls das Rebound-
Ph•anomen,jedoch mit einer wesentlich geringerenZahl an Rebounds.

Die Beschleunigungsmaximain Versuchenmit demBeinstreckermuskel nehmenmit zuneh-
mender Fallh•ohe und mit zunehmenderMuskelaktivierung zu. Die dissipativen Energien
f•ur voll aktivierte Beinstrecker lagenbei ca. 85%.

Fallversuche am Beinbeuger M. biceps femoris zeigten einen etwas anderen Beschleuni-
gungsverlauf als f•ur die bereits beschriebenenVersuche am Armumskel und Beinstrecker.
Der Beschleunigungsverlauf w•ahrend deserstenKontakts mit dem relaxierten Gewebe ist
mit ca. 60ms wesentlich breiter und der Maximalwert bei einer Fallh•ohe von 40cm mit
ca. 15g ist vergleichsweiseniedrig. Im Gegensatzzum Armbeugerbzw. Beinstrecker ist die
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Beschleunigungszunahmezuerst steil und anschlie�end 
ach bis die Maximalbeschleuni-
gung erreicht ist. Die maximalenBeschleunigungswerte variieren auch f•ur unterschiedliche
Fallh•ohennur wenig.Zum Beispiel ist die maximaleBeschleunigungbei einerFallh•ohevon
40cm und aktiviertem Muskel h•oher als der Spitzenwert bei einer Fallh•ohevon 60cm und
relaxiertem Muskel. Der charakteristische Signalverlauf sowie die vergleichbaren Beschleu-
nigungsspitzensind aus dem vergleichsweise dicken Weichteilgewebe dorsal des Femurs
zu erkl•aren. Zun•achst wird der Impaktor beim Auftre�en stark gebremstbevor schlie�-
lich dasWeichteil komprimiert wird. Aufgrund der hohenWeichteildicke hat der Knochen
auch bei maximalerKompressionkeinenEin
uss auf dasgemesseneBeschleunigungssignal.

Versuche mit dem aktivierten Beinbeugerzeigtenebenfalls Impaktor-Reboundssowie Be-
schleunigungsspitzen,deren Mittelw erte nur geringf•ugig h•oher sind als in Versuchen mit
dem relaxierten Beinbeuger.

Aufgrund der Weichteildicke bzw. der Zusammensetzungder Weichteile ausmehrerenMus-
keln ist einekonsistente Palpation desMuskelbauchs nicht m•oglich. Dies bedingt auch die
relativ hoheStreuung in den Messergebnissen.Da f•ur dasSimulationsmodell jedoch mitt-
lere Durchschnittswerte von vorrangigemInteressesind, erscheinendie Versuchsergebnisse
auch trotz der problematischen De�nition konsistenter Auftre�
 •achen als geeignet,um
realit•atsnaheMaterialmodelle zu gewinnen.

Dascharakteristische Rebound-Ph•anomenwurde in Versuchen mit allen drei untersuchten
Muskeln beobachtet. Der Impaktor-Rebound l•asstsich mit Hilfe einer Energiebetrachtung
erkl•aren.Die EnergiedesImpaktors wird w•ahrendder KompressionsphasedesGewebesin
Deformationsenergietransformiert. Ein Teil dieserabsorbiertenEnergiewird als elastische
Energieim Gewebe gespeichert. Diesegespeicherte Energiewird bei der elastischen R•uck-
verformung desWeichteils wieder auf den Impaktor •ubertragen. Bei der Verformung von
aktiviertem Muskelgewebe wird demnach soviel elastische Energiegespeichert, dassdiese
ausreicht den Impaktor im Fallrohr und entgegender Schwerkraft zur•uckzuwerfen.

Die F•ahigkeit desMuskelgewebes,Energieelastisch zu speichern, h•angt alsoentscheidend
vom jeweiligen Aktivierungszustand und den darausresultierendenMaterialeigenschaften
ab. RelaxiertesMuskelgewebe besitzt nach Vannah und Childress([82]) ein geringeresE-
Modul alsWeichteilgewebe bei aktivierter Muskulatur und unterliegt dahereinerst•arkeren
Verformung. Muskelgewebe in aktiviertem Zustand zeigt nach den eben genannten Auto-
ren bei statischen Druckversuchen eineum bis zu 49%erh•ohte Festigkeit und kann daher
nur einenTeil der Energie in Verformungsenergieumwandeln.

Kritik

Bei der Durchf•uhrung der Tests mussteneinige Versuche wiederholt werden, da der Im-
paktor beim Auftre�en auf den Muskel eine starke Rotation zeigte. Diese Rotation des
Impaktors um seine Querachse verursachte einen Kontakt mit dem F•uhrungsrohr und
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dadurch einestarke Bremsungw•ahrend deserstenRebounds. Insbesonderebei den Bein-
muskeln ver•anderte sich die Weichteilgeometriebei Aktivierung der Muskulatur so stark,
dassbei einer horizontalen Au
age
 •ache eine m•oglichst ebene Tre�p osition schwierig zu
erreichen war. Ein erweiteter Versuchsaufbau mit einer kippbaren Au
age
 •ache f•ur den
Arm bzw. das Bein k•onnte dieseProblematik beseitigen.Weiterhin k•onnten evtl. Verkan-
tungen desFallk•orpers durch die Verwendung einesdreiachsigenBeschleunigungsaufneh-
mers quanti�ziert werden. Dieseunerw•unschten Verkantungen w•aren anhand der x- und
y-Akzelerationen,d.h. anhandder Beschleunigungensenkrecht zur Fallrichtung, zu sehen.

Ein Probandenkollektiv von sechsTestpersonenist sicherlich nicht ausreichend,um ausden
Versuchsergebnissenersch•opfendallgemeing•ultige Aussagenabzuleiten.Dazu sind weitere
experimentelle Messungenmit mehrerenTestpersonensowie mit weiblichen Probandinnen
notwendig.

Parameterw ahl

F•ur die Optimierung der Parameter des numerischen Materialmodells in der Simulation
wurden folgendeexperimentell ermittelten Werte gew•ahlt:

� Mittleres Beschleunigungsmaximum � amax

� Mittlere Peakbreite � aP eak br eite

� Mittlere dissipative Energie� Edissipativ

6.1.2 Freiwilligenkinematik

Ziel der Pendelversuche war es,eineDatenbasismit kinematischen Daten und Muskelakti-
vierungszeitpunktenf•ur die Validierung aktiver Menschmodelle zur Verf•ugung zu stellen.
Die Messungenwurdenf•ur drei verschiedeneAnsto�p ositionen(lateral, dorsal,frontal) und
mit Testpersonenbei relaxierter und voraktivierter Muskulatur durchgef•uhrt. Wesentlich
gr•o�ere Bewegungsamplitudensowie eineRotation desKopfs um seinesagittaleAchsewur-
den bei Testpersonenmit relaxierter Muskulatur beobachtet. Die mittlere Muskelanwort
der vier erfasstenMuskelpaareliegt bez•uglich desAnsto�zeitpunktes zwischen 15ms und
90ms.

Die folgendeDiskussionsoll die Ergebnisseder Validierungsversuche und der Freiwilligen-
tests kritisch betrachten. Wird dabei Bezugauf Mittelw erte oder Standardabweichungen
genommen,so gelten diese ausschlie�lic h f•ur die am Versuch teilgenommenTestperso-
nen. Eine Verallgemeinerungder Erkenntnisse auf die gesamte Population ist daher nicht
zul•assig.
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Validierung und Repro duzierbark eit

Um die Reproduzierbarkeit der manuellen Pendelauslenkungzu untersuchen, wurden je-
weils drei Vorversuche f•ur die unterschiedlichen Auslenkungen durchgef•uhrt. Mit dem
Bewegungsanalysesystemwurde dabei die maximale Geschwindigkeit erfasst,welche sich
theoretisch aus der Fallh•ohe, d.h. der vertikalen Auslenkung des Pendelserrechnet. Der
gr•o�te Fehlermit 8% Abweichung vom theoretisch ermittelten Wert wurde f•ur die h•ochste
Auslenkung von 70cm beobachtet. F•ur dieseAbweichung von der theoretisch ermittelten
maximalen Geschwindigkeit sind folgendeEin
ussfaktoren zu diskutieren:

� Eine exakte und millimetergenaueAuslenkungdesPendelsist nicht m•oglich.

� Reibungsverluste in der Aufh•angung bzw. in der Umlenkrolle haben einen Ein
uss
auf die resultierendePendelgeschwindigkeit.

Im Freiwilligenversuch ist noch eineweitere Fehlerquellezu ber•ucksichtigen. Der Proband
soll mit der maximalenGeschwindigkeit getro�en werden.DiesemaximaleGeschwindigkeit
ist zu messen,wenn dasPendelden tiefsten Punkt durchquert. Eine so exakte Positionie-
rung der Testpersonist nicht m•oglich. In Anbetracht der ohnehinbetr•achtlichen Streuung
bei Freiwilligenversuchen spielendie eben beschriebenenEin
ussfaktoren jedoch eine un-
tergeordneteRolle.

Ein Ma� f•ur die beim Auftre�en desPendels•ubertrageneKraft bildet die Pendelbeschleu-
nigung in Ansto�ric htung. Die maximalen Beschleunigungenin Ansto�ric htung lagen in
den Versuchen zwischen 4g und 25g bei einer Standardabweichung von maximal 25%vom
Mittelw ert. Diese Standardabweichung l•asst sich zur•uckf•uhren auf die bereits erw•ahn-
ten Ein
ussfaktoren sowie auf individuelle Unterschiede im Probandenkollektiv wie z.B.
K•orpergewicht oder Bescha�enheit der Auftre�
 •ache. H•ohereBeschleunigungenwurden in
Messungenmit voraktivierter Muskulatur gemessen.Dieseerkl•aren sich auseinemabrup-
teren AbbremsendesPendelsbei angespannter Muskulatur und dem dadurch versteiften
Oberk•orper.

Probandenkinematik

Charakteristische Unterschiede in der Kinematik der Probanden konnten in Versuchen
mit relaxierten und voraktivierten Muskeln beobachtet werden. Abbildung 6.1 zeigt die
Kinematik einesProbandenmit relaxierter Muskulatur am Beispiel deslateralen Pendel-
ansto�es.Unmittelbar nach dem erstenAuftre�en desPendelsverharrt der Kopf aufgrund
seinerTr•agheit in seinerzun•achst aufrechten Position, w•ahrendsich der Oberk•orper bereits
in Sto�ric htung bewegt. Dies f•uhrt zu einer Rotation desKopfes um seineventro-dorsale
Achseund zu einer Positions•anderungdesKopfmarkersentgegengesetztzur Sto�ric htung.
Die Bewegungstrajektorien der C7-Marker zeigendagegenkeine Bewegung in die entge-
gengesetzteSto�ric htung unmittelbar nach dem Ansto�.
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Abbildung 6.1: Kinematik bei lateralem Pendelansto� und relaxierter Muskulatur

Abbildung 6.2: Kinematik bei lateralem Pendelansto� und voraktivierter Muskulatur

Die Kinematik einesProbandenmit voraktivierter Muskulatur ist in Abbildung 6.2 darge-
stellt. Eine Rotation desKopfesist hierbei nicht zu beobachten. Die voraktivierte Nacken-
muskulatur versteift den HWS-Kopf-Komplex, so dasssich der Kopf und der Oberk•orper
direkt nach dem Pendelkontakt gemeinsamin Sto�ric htung bewegen.

Der Ein
uss der Kopftr •agheit, beschrieben am Beispieldeslateralen Pendelansto�es,l•asst
sich analogauf die Versuchsergebnissebei frontaler bzw. dorsalerAnsto�ric htung •ubertra-
gen.Hierbei rotiert der Kopf bei relaxierter Muskulatur um seinetransversaleAchse.

Vibert et al. ([85]) beobachteten bei ihren Schlittenversuchen mit aufgepr•agter latera-
ler Beschleunigung eine •ahnliche Kinematik. Die Bewegung des Schlittens wird auf das
Becken der Probanden•ubertragen, wobei der Oberk•orper bzw. der Kopf derenurspr•ung-
liche Positionen beibehalten. Nach ca. 140ms zeigt der Oberk•orper eineBewegungin Be-
schleunigungsrichtung, nach ca. 190ms zeigt der Kopf eine von seiner Ausgangsposition
abweichendeBewegung.Magnussonet al. ([50]) f•uhrten Schlittenversuche mit realenFahr-
zeugsitzenund aufgepr•agter Bewegung in posterior-aneterior Richtung durch. Die erste
Kopfbewegungwird mit 36ms Verz•ogerungrespektive dem Beginn der Oberk•orperbewe-
gung angegeben.

Die im RahmendieserArbeit durchgef•uhrten Pendelversuche zeigteneinedeutlicheAbh•an-
gigkeit der Kopf- bzw. C7-Bewegungsamplitudenvon der Muskelaktivit •at. Versuche mit
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relaxierter Muskulatur ergaben um bis zu 50%h•ohereBewegungsamplitudenals Messun-
gen mit voraktivierter Muskulatur. DiesesPh•anomenist ebensozur•uckzuf•uhren auf eine
muskul•are VersteifungdesTorsobzw. desHWS-Kopf-Komplexes.
DieserEin
uss der Muskelaktivit •at auf die Bewegungsamplitudender C7- und Kopfmarker
wird auch von Thomas et al. ([79]) und Chiang et al. ([17]) beschrieben. Eben genannte
Autoren berichten •uber eine Zunahme der Torsostei�gkeit aufgrund einer voraktivierten
Rumpfmuskulatur und einer dadurch abgeschw•achten lateralen Bewegung.
Ebensowurde eine im Vergleich zur Oberk•orperbewegungst•arkere Positions•anderungdes
Kopfesin Versuchen mit relaxierten Muskeln registriert. Aufgrund der vom Pendelaufprall
verursachten muskul•aren Reaktion kommt es zu einer Bewegung des Kopfes mit einem
leichten •Uberschwingen in Ansto�ric htung.

Die Ergebnisseder lateralenVersuchemit relaxiertenProbandenzeigeneinerelativ niedrige
Variabilit •at. Erhebliche Standardabweichungen um bis zu 50% vom jeweiligen Mittelw ert
wurden hingegenf•ur die Bewegungsamplitudender C7- und Kopfmarker, speziell bei fron-
taler und dorsalerKrafteinleitung, ermittelt. Neben deminhomogenenProbandenkollektiv
k•onnen auch indiviuelle Reaktionsmuster der Testpersonenurs•achlich f•ur die teils erheb-
lichen Standardabweichungen sein. Vibert et al. ([85]) teilen diesbez•uglich die Probanden
in zwei Typen ein. Versuchspersonenvom Floppy-Typ zeigeneineheftigereKopfbewegung
als Probandenvom Sti�-T yp.

Anhand der Bewegungsamplitudenl•asst sich die Abh•angigkeit der Sto�antwort von der
Energieund dem Impuls untersuchen. Die im vorigen Kapitel bereits dargestellteAufstel-
lung der Versuchskon�gurationen, geordnetnach zunehmendenBewegungsamplitudensei
in Tabelle 6.1 nochmals dargestellt (vgl. Tabelle 5.3).

Versuchs- h [m] m [kg] E [Nm] I [Ns]
kon�guration
1 0,17 5 8,34 9,13
2 0,35 5 17,17 13,10
3 0,17 10 16,68 18,26
4 0,7 5 34,34 18,53
5 0,35 10 34,34 26,20
6 0,7 10 68,67 37,06

Tabelle 6.1: Versuchskon�gurationen geordnetnach zunehmenderProbandenkinematik

F•ur die Versuchskon�gurationen 3 und 4 ausTabelle 6.1errechnensich die gleichen Impul-
sebei einer Verdoppelung der Energief•ur die Kon�guration Nummer 4. Ein Vergleich der
maximalen Markerbewegungenergibt allerdings nahezuidentische Bewegungsamplituden
f•ur beideKon�gurationen. Aus dieserBeobachtung l•asstsich schlie�en, dassdie Intensit•at
der resultierendenProbandenkinematik haupts•achlich durch den Impuls des Pendelsbe-
stimmt wird. DieseAussagedeckt sich mit den subjektiven Emp�ndungen der Probanden
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nach denVersuchen. Danach werdenVersuche bei h•oherenAuslenkungen,d.h. bei h•oheren
Pendelgeschwindigkeiten alsunangenehmempfunden,w•ahrenddie Erh•ohung der Massebei
gleichbleibenderAuslenkungeinenniedrigerenEin
uss auf dasEmp�nden desFreiwilligen
aus•ubte.

Musk elaktivit •at

Die im RahmendieserArbeit ermittelten Muskelantwortzeiten liegenzwischen 15ms und
90ms. In der Literatur wird unterschiedenzwischeneinerre
ektorischenund einerwillk •urli-
chenMuskelaktivierung. Nach Matthews ([54]) besteht der menschliche Dehnungsre
ex aus
zwei Komponenten, der sog.monosynaptischen M1 Komponente ('short latency') bis zu
30ms und der polysynaptischenM2 Komponente ('long latency') zwischen50ms und 60ms
nach demausl•osendenMoment. Muskelantwortzeiten •uber 100ms werdender willk •urlichen
Muskelaktivierung zugeordnet.

Unter Ber•ucksichtigung dieser Literaturangaben sind die elektromyographisch erfassten
Muskelaktivit •aten Folge einer vom Pendelansto� ausgel•osten Re
exantwort. Dieser poly-
synaptischen Re
exantwort folgt einewillk •urliche Ansteuerungder Muskeln zur Aufrecht-
erhaltung der urspr•unglichen Sitzposition.

Andere Autoren berichten •uber vergleichbare Muskelaktivierungszeiten.So fanden Lei-
nonenet al. ([47]) in ihren Versuchen zur Untersuchung der Wirb els•aulenbewegungMus-
kelantwortzeiten der autochtonen R•uckenmuskulatur von ungef•ahr 50ms. Bei deren Un-
tersuchung wurde die obere Extremit •at unerwarteten Belastungenausgesetzt.Granata
et al. ([27]) beschreiben einen •ahnlichen Versuchsaufbau. Sie erhielten Re
exzeiten von
30ms � 21; 3ms f•ur Versuche mit relaxierter Oberk•orpermuskulatur.

Extrem kurze Antwortzeiten unter 10ms wurden bei Versuchen mit dorsalemPendelan-
sto� f•ur die Trapezius-Muskelgruppe beobachtet. Diesekurzen Muskelantworten k•onnen
nicht allein Folgeeiner re
ektorischen Antwort sein.M•oglicherweiseliegt eineAktivierung
bereits vor dem eigentlichen Auftre�en des Pendelsvor. Da der dorsaleAnsto� auch als
besondersunangenehmempfundenwurde, ist zudemauch mit einererh•ohten Erregbarkeit
der Probandenzu rechnen. Weiterhin k•onnten Bewegungsartefakte,verursacht durch das
Auftre�en desPendelsauf den K•orper, die Ursache f•ur die beobachteten kurzen Muskel-
antworten sein.

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

� Eine reproduzierbareElektrodenapplikation ist aufgrund individueller Unterschiede
nur bedingt m•oglich.

� Ein •Ubersprechen von benachbarten Muskeln beein
usst dasEMG Signalunter Um-
st•andenerheblich ([49]).
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� Das Unterhautfettgewebe fungiert als Tiefpass�lter, so dassh•oherfrequente Anteile
unter Umst•andenverloren gehen.

� Die mittlere elektrische Leitgeschwindigkeit entlang der Muskelfaser betr•agt nach
De Luca ([49]) ca. 4m=s. Bei einemAbstand zwischen Innervationszentrum und der
Elektrode von 4cm verstreichen 10ms bis dasSignal die Elektrode erreicht.

� Die sogenannte elektro-mechanische Verz•ogerungist zu ber•ucksichtigen. Unter dem
sog.EMD (engl.: electro-mechanical delay) ist die Zeit zwischen registrierbarerelek-
trischer Aktivit •at und der erstenKraftentwicklung zu verstehen.Stemper et al. ([76])
gebenz.B. eineEMD f•ur die paraspinaleMuskulatur im Bereich von 29ms und 34ms
an.

Unter Ber•ucksichtigung der eben aufgef•uhrten Punkte emp�ehlt De Luca ([49]) eine An-
gabe der 'Onsets' bzw. 'O�sets' mit 10ms-Genauigkeit. Die im Rahmen dieser Arbeit
dargelegtenAntwortzeiten sollen eine Gr•o�enordnung der im Versuch ermittelten Akti-
vit •aten darstellen.Im Hinblick auf die Ansteuerungder Muskelmodelle in der numerischen
Simulation erscheint eineRundungder Antwortzeiten alssinnvoll. Die elektro-mechanische
Verz•ogerungist bei direkter Ansteuerungder Muskelmodelle in der Simulation auf die er-
mittelten Antwortzeiten zu addieren.

F•ur einige Probandenbzw. EMG-Datens•atze ergab der verwendeteAlgorithmus zur Er-
mittlung der Muskel-Onsetsunplausible,d.h. sehrkurze Antwortzeiten oder Aktivit •at be-
reits vor dem eigentlichen Pendelkontakt. Die Auswertung der EMG-Signalevon Proband
3 f•ur den frontalen Pendelansto� ergab zum Beispiel extrem kurze Antwortzeiten f•ur die
Muskeln MSR, MTL, MOL und MOR. Abbildung 6.3 zeigt eine Darstellung der EMG-
Daten deslinken Bauchmuskels.Links ist dabei ein Zeitausschnitt von 1; 5s und rechts ein
Ausschnitt von 0; 4s dargestellt.

Abbildung 6.3: EMG-EKG-•Uberlagerung f•ur MOL, Proband 3, frontaler Ansto� (h =
17cm, m = 5kg), rechts: vergr•o�ert
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Es zeigt sich eine •Uberlagerungder SignaledesBauchmuskel-EMG's mit der Herzmuskel-
aktivit •at (EKG). Das EMG-Potential erscheint nahezuzeitgleich mit dem ersten Pendel-
kontakt. Die Analysesoftware interpretiert diesenSignalanstiegjedoch alsAktivierungszeit-
punkt deslinken M. obliquus externus, worausextrem kurze, unplausibleOnsetsresultie-
ren. Mit denobjektiven Onset-Erkennungsalgorithmenist der genaueMuskelonsetdeshalb
in diesemFall nicht zu berechnen.Die EMG-OnsetsdiesesVersuchs bzw. Probandsblieben
f•ur die Mittelw ertberechnung unber•ucksichtigt.

Kritik

In den Videoaufzeichnungen der dorsalenPendelversuche konnte bei einigen Probanden
einezus•atzliche VersteifungdesOberk•orpersdurch die auf die Oberschenkel aufgest•utzten
Arme beobachtet werden. So scheint es, dassin einigen Versuchen auch die Armmusku-
latur aktiviert wurde und so der nach vorne gerichteten Torsobewegungentgegenwirkte.
Vor allem bei dorsalenPendelanst•o�en sollte der Versuchsteilnehmerdie H•andenicht auf
die Oberschenkel legen.Ein schmaler Stuhl ohneR•uckenlehnew•are geeignet,um die Arme
seitlich h•angenzu lassenund soeineBeein
ussungder Oberk•orperbewegungzu vermeiden.

In den Versuchen mit relaxierten Testpersonentrugen die Probanden eine Augenbinde,
um eine vorzeitige Reaktion, ausgel•ost durch die visuelle Wahrnehmung des Pendels,zu
vermeiden.Obwohl die Teilnehmerangaben, dasherannahendePendelnicht geh•ort zu ha-
ben, w•are das Tragen einesKopfh•orers mit Hintergrundmusik sinnvoll. Eine akustische
Wahrnehmung desPendelsw•are somit objektiv auszuschlie�en.

Bei Versuchen mit voraktivierter Muskulatur wurde der Zeitpunkt desLoslassensdesPen-
dels den Testpersonenmitgeteilt mit der Anweisung,m•oglichst viele Muskeln bereits vor
dem Ansto� willk •urlich zu aktivieren. Diesewillk •urliche Voraktivierung einzelnerMuskel-
gruppen ist individuell sehrunterschiedlich, wasdie teilweisehohenStandardabweichungen
der Bewegungsamplitudenbedingt. Bei dem beschriebenen Versuchsaufbau ist es jedoch
nahezuunm•oglich, reproduzierbareund vergleichbare Aktivierungsmuster vor dem eigent-
lichen Ansto� zu erzielen,wie diesz.B. in [17] oder [77] beschrieben wird.

Parameterw ahl

Eine quantitativ e Analyse wurde f•ur ausgew•ahlte Marker und Winkel, f•ur die Muskelant-
wortzeiten und f•ur die Pendelbeschleunigungendurchgef•uhrt. F•ur einenVergleich mit den
Simulationsergebnissenwurden die folgendenMittelw erte berechnet:

� Maximale Bewgungsamplitudender Kopf- und C7-Marker (� pos)

� Maximale Schulter-Kopf- bzw. TH8-C7-Kopf-Winkel (� max )

� Verz•ogerungenvon Bewegungsbeginn und Bewegungsmaximum der Kopf- und C7-
Marker (� t0, � tmax )



6.2 Diskussion der Simulationsergebnisse 116

� Verz•ogerungender erstenWinkel•anderungund desWinkelmaximums (� t0, � tmax )

� Maximale Beschleunigungsamplituden(amax )

� Muskelantwortzeiten

6.2 Diskussion der Simulationsergebnisse

6.2.1 Parameteriden ti�k ation

Ziel der Parameteridenti�k ation war es,numerische Materialmodellesozu parametrisieren,
dassdie Impaktorbeschleunigungenausden Versuchen in der Simulation m•oglichst genau
reproduziert werden k•onnen. Deformationseigenschaften, repr•asentiert durch die Impak-
torbeschleunigung,k•onnenbei der Crash-Simulation die Insassenkinematikund somit die
Verletzungsschwere erheblich beein
ussen. Eine geeigneteAbbildung der Deformations-
und Kontakteigenschaften anhand experimenteller Resultate ist also Voraussetzungf•ur
valide Simulationsergebnisse.Die Resultate der Parameteroptimierung werden in diesem
Abschnitt diskutiert.

Die Optimierung des hyperelastischen Materialmodells am Arm lieferte, speziell f•ur den
angespannten Muskel, keine zufriedenstellendenErgebnisse.In Simulationen mit dem op-
timierten Armmaterial f•ur aktivierte Muskeln wurde der erste Impaktorrebound ca. 75ms
fr•uheralsim Versuch beobachtet. Mit demim Originalmodell de�nierten, auf derForm•ande-
rungsarbeit basierendenMaterialmodell sind die muskelaktivierungsabh•angigenDeforma-
tionscharakteristiken alsonicht zu reproduzieren.

Mit einem linear-viskoelastischen Materialmodell wurden bessereErgebnisseerzielt. Im
Gegensatzzum hyperelastischen Modell beruht das viskoelastische Material auf dem sog.
Maxwell-Modell mit einer dazu parallel geschalteten Feder.DiesesMaterialmodell ist ein-
facher zu parametrisieren,da direkt Materialeigenschaften und nicht abstrakte Invarianten
f•ur die De�nition ben•otigt werden.

Die Reboundh•ohe als direktes Ma� f•ur die im Weichteil gespeicherte elastische Energie
konnte mit dem linear-viskoelastischen Material f•ur alle drei untersuchten Muskelgrup-
pen abgebildet werden. Eine realit•atsnahe Abbildung der Energieabsorptionist bei der
Simulation im Bereich der passiven Sicherheit von gro�er Bedeutung, da diesedie Kon-
taktvorg•angevon Insassenmodellen mit diversenFahrzeugstrukturensowie das Deforma-
tionsverhalten der Weichteile entscheidendbeein
ussenk•onnen.

Aus den jeweiligen Materialmodellparametern ist es m•oglich, korrespondierendemecha-
nische Materialkennwerte zu ermitteln. Zahlreiche Ver•o�entlichungen ([13], [68], [73]) be-
schreiben die Methode der numerischen Simulation als Vehikel, um mechanische Material-
charakteristiken von biologischem Gewebe zu modellieren und zu quanti�zieren. Dies ist



6.2 Diskussion der Simulationsergebnisse 117

immer dann hilfreich, wenn esnicht m•oglich ist, geeigneteMaterialproben zu entnehmen
und mit standardisiertenZug- und Druckverfahrenzu analysieren.F•ur die im Rahmendie-
ser Arbeit beschriebeneMaterialoptimierung w•are esw•unschenswert, ein Materialmodell
zu erhalten, welchesneben den bereits erw•ahnten Deformations-und Kontakteigenschaf-
ten auch die interpretierbaren mechanischen Materialkenngr•o�en, wie z. B. E-Modul und
Schubmodul, abbilden w•urde.

In der Literatur �nden sich einigeVer•o�entlichungen,welche •uber mechanische Material-
eigenschaften von Muskelgewebe berichten. Tabelle 6.2 fasst einige dieser Artik el ohne
Anspruch auf Vollst•andigkeit zusammen.Danach liegen die E-Module f•ur relaxiertesGe-
webe zwischen 6kPa und 200kPa. Weiterhin wiesenKrouskop et al. ([45]) und Vannah
et al. ([82]) in ihren Versuchen um bis zu 50% erh•ohte Elastizit •atsmodule f•ur aktiviertes
Muskelgewebe nach.

Autor, Referenz Metho dik Ergebnis
Krouskop et al. ([45]) stat. Druckversuche, oberhalb E=6,2kPa (relaxiert),

desKnies, amputierte Probanden E=109 kPa (aktiviert)
Reynoldset al. ([66]) stat. Druckversuche, linear E=50kPa-145kPa

elastischesMaterialmodell
Mak et al. ([51]) stat. Druckversuche, linear E=21kPa-195kPa

elastischesMaterialmodell,
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 dieserArbeit, zu-
sammengefasstin Tabelle 5.4, variieren sehrstark, ohnedassein konsistenter Zusammen-
hangmit der Muskelaktivit •at zu beobachten w•are.Die ermittelten E-Modulesowohl f•ur das
hyperelastische und linear-viskoelastische Armmaterial, als auch f•ur den Beinstrecker M.
rectus femorisliegenim Bereich der in der Literatur pr•asentierten Gr•o�enordnungen.Eine
ZunahmedesElastitzit •atsmoduls f•ur aktiviertes Muskelgewebe ist f•ur dashyperelastische
Armmaterial und f•ur das linear-viskoelastische Beinstreckermaterial zu sehen.Entgegen
den Literaturangaben berechnet sich f•ur das Materialmodell des relaxierten Beinbeugers
M. bicepsfemorisein dreifach h•oheresE-Modul als f•ur den aktivierten Muskel.

Zusammenfassendist zu bemerken:

� DashyperelastischeMaterialmodell ist nicht geeignet,dasDeformationsverhaltenvon
aktiviertem Weichteil realistisch abzubilden.

� Mit einem einfacheren linear-viskoelastischen Materialmodell ist das mechanische
Kontakt- und Deformationsverhalten besserreproduzierbar.
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� Konsistente und physikalisch interpretierbare mechanische Gr•o�en k•onnen aus den
Materialparametern desviskoelastischen Materialmodells nicht ermittelt werden.

F•ur die nicht zufriedenstellendenErgebnisseder Parameteroptimierungmit demhyperelas-
tischenMaterialmodell sind die Gr•undesowohl im Versuchsaufbaualsauch im verwendeten
Materialmodell zu suchen. Eventuell reichen die Ergebnisseaus den beschriebenenVersu-
chen nicht aus,um ein komplexeshyperelastischesMaterialmodell zu parametrisieren.Die
unzureichende physikalische Interpretierbarkeit mechanischer Materialkennungen auf der
Basis des linear-viskoelastischen Materials liegt wahrscheinlich an der Wahl desModells.
BiologischesWeichteilgewebe wird mit zunehmenderDehnung steiferund repr•asentiert da-
her bei gro�en DehnungeneherhyperelastischesMaterialverhalten. WeitereOptimierungs-
versuche k•onnten mit dem sogenannten Odgen-Modell zielf•uhrend sein,dessenImplemen-
tierung im aktuellen Simulationspaket jedoch fehlt. Bosboom et al. ([13]) wendetendieses
hyperelastische Materialmodell an, um die mechanischen Eigenschaften von relaxiertem
Muskelgewebe in transversalerRichtung senkrecht zu den Muskelfasernabzusch•atzen.

6.2.2 Freiwilligenkinematik

Die Simulationen der Pendelversuche sollten zeigen,ob das aktuelle HUMOS-Modell in
der Lage ist, Versuche im Niedrigenergiebereich (Low-Severity) realit•atsnah abzubilden.
Anhand der resultierendenKinematik des passiven Modells war zu sehen,dassdas un-
ver•anderte Modell die realeKinematik nicht abzubildenvermag.Auch ohneAnsteuerung
der Muskelelemente zeigtendie Simulationsergebnisse,im Vergleich zu den experimentel-
len Mittelw erten, viel zu geringeAuslenkungen.Gr•undehierf•ur sowie ersteModi�k ationen
am Modell wurden bereits vorgestellt und sollenim Folgendennochmals genauererl•autert
werden.

Ein realistisches Modell des Pendelsund dessenAufh•angung ist die Vorraussetzungf•ur
interpretierbare Simulationsergebnisse.Die Validit •at des Schaummodells wurde mit dem
Fallpr•ufstand durch einenVergleich der experimentell ermittelten Impaktorbeschleunigun-
genmit denBeschleunigungenausder Simulation •uberpr•uft. BeideBeschleunigungskurven
aus Versuch und Simulation stimmen in ihrem zeitlichen Verlauf und in ihrer Amplitude
nahezu •uberein. Der erste Rebound erscheint in der Simulation geringf•ugig sp•ater mit
einer Verz•ogerungvon weniger als 10ms. DieseErgebnissezeigen,dassdas Pendel- bzw.
Schaummodell in der Simulation einekorrekteEnergie•ubertragungauf dasHUMOS-Modell
abbzubilden vermag. Der unstetige Beschleunigungsabfallnahe der maximalen Amplitu-
de wird durch die im Materialmodell de�nierten Spannungs-Dehnungs-Kurven verursacht.
F•ur unterschiedliche Dehnraten sind im Materialmodell unterschiedliche Kurven de�niert.
Der Beschleunigungssprungl•asst sich durch einen Wechsel von einer Materialkurve auf
die n•achste Kurve mit niedrigerer Dehnrate erkl•aren. Diese Unstetigkeit ist jedoch ver-
nachl•assigbar,da diesedie Energie•ubertragung auf dasMenschmodell nicht beein
usst.

Pendelsimulationen wurden f•ur jedeAnsto�p osition und f•ur einemittlere Energiebei einer
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Pendelmassevon 5kg und einervertikalenAuslenkungdesPendelsum 35cm durchgef•uhrt.
Zun•achst sollte die Modellkinematik ohneAnsteuerungder Hill-Muskelelemente zeigen,ob
dasaktuelle HUMOS Modell prinzipiell in der Lageist, Low-Impact Vorg•angeabzubilden.

Die dargestelltenErgebnisseausdenSimulationen mit dempassivenOriginalmodell zeigen,
dassin der Simulation wesentlich geringereAuslenkungenbzw. Bewegungenzu sehensind
als in den realenFreiwilligentests. Die in den Versuchen mit lateralem und dorsalemPen-
delansto� beobachteten Auslenkungender Probandenwarennahezudoppelt sogro� wie die
korrespondierendenModellauslenkungenin den Simulationen. Da in den realenTestsmit
relaxierter Muskulatur eine dem Ansto� folgendemuskul•are Antwort beobachtet wurde,
w•arengr•o�ere Kopf- und C7-Bewegungendespassiven HUMOS-Modells in der Simulation
zu erwarten. Die aktuelle HUMOS-Versionist alsozu steif, um Low-Severity-Vorg•angerea-
lit •atsnah abzubilden.M•ogliche Ein
ussfaktoren f•ur diesessteife Verhalten wurden bereits
im Ergebnisteilaufgef•uhrt. Simulationen mit modi�zierten Weichteilmodellenzeigten,dass
die Weichteilmodellierung an Torso, Abdomen und Nacken einen betr•achtlichen Ein
uss
auf die Gesamtkinematik desModells aus•ubt. Das modi�zierte HUMOS-Modell zeigtewe-
sentlich gr•o�ere Auslenkungenals die unver•anderte Modellversion. Mit den ver•anderten
Materialkennungenreproduziert dasHUMOS-Modell somit die realenMessergebnissebes-
ser.

Im Gegensatzzu denSimulationsergebnissenmit lateralemund dorsalemAnsto� zeigtedie
Simulation mit frontaler Krafteinwirkung eine Kopf- bzw. C7-Bewegungentgegengesetzt
zur einwirkendenKraftric htung. Der frontale Pendelansto� verursacht im Simulationsmo-
dell eineforcierteKyphose.Dieserverst•arkte Rundr•uckengeht einhermit einerAuslenkung
desDornfortsatzesin H•ohedesachten Brustwirbelsin Ansto�ric htung. Die ebenbeschriebe-
neProblematik bei der Simulation einesfrontalen Pendelansto�esist unter anderemauf die
Ausgangsposition desModellszur•uckzuf•uhren. AnatomischesVorbild desHUMOS-Modells
war eine eingefroreneLeiche in sitzender Position entsprechend der K•orperhaltung eines
realenFahrzeuginsassen.Eine im FahrzeugsitzendePersonbildet, im Gegensatzzu einer
aufrecht stehendenPerson,eineverst•arkte Kyphosein der Brustwirbels•aule aus.Aufgrund
der im Modell abgebildetenSitzhaltung ist dadurch der Schwerpunkt desOberk•orpersnach
ventral, d.h. nach vorneverlagert (Abbildung 6.4). Wird dasModell vor demPendelansto�
zus•atzlich noch positioniert, soerf•ahrt der Oberk•orper desMenschmodells bei Kontakt mit
der Sitz
 •ache eineKraft und schlie�lic h eineBewegungnach vorne.

Ein weiterer Grund ist in der fehlendenMuskelaktivit •at bzw. in der Modellierung der
Muskulatur zu sehen.Die autochtone R•uckenmuskulatur (Erector spinae) liegt in einem
osteo�br•osenKanal (Abbildung 6.5), welcher kn•ochern durch die Wirb elb•ogen,die seitli-
chen Wirb elforts•atze (Processuscostalis) und den Dornforts•atzen (Processusspinosi) be-
grenzt wird ([61]). Dorsalwird der Erector spinae�br •osvon der derben Fasciathoracolum-
balis umgeben. Aufgrund der festen Begrenzungder Muskeln ist eine Volumen•anderung
desGewebesbei Aktivit •at nur geringf•ugig m•oglich, so dasssich der Druck innerhalb des
osteo�br•osenKanals erh•oht. DieseDruckzunahmelinks und rechts von denDornforts•atzen
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Abbildung 6.4: Kyphose,HUMOS-Modell

bewirkt eineStabilisierung der Wirb els•aule und unsterst•utzt damit die aufrechte Haltung
desMenschen. Im Modell wurde dieseStruktur bislang nicht geeignetabgebildet.

Abbildung 6.5: M. erector spinaenach [64] (1: M. erector spinae,2: Processusspinosus,3:
Processuscostales,4: Fasciathorakolumbalis)

Die rudiment•are bzw. fehlendeAbbildung der R•uckenmuskulatur und die verst•arkte Ky-
phoseim Originalmodell beein
ussendemnach die Gesamtkinematik, vor allem in Simu-
lationen von frontalen Anst•o�en. Aber auch bei der dorsalenKrafteinleitung ist aufgrund
desvorverlagertenSchwerpunkts eineverst•arkte Oberk•orperbewegungnach ventral denk-
bar. Da zum Zeitpunkt der Simulationen noch keinePositionierungssoftware zur Verf•ugung
stand, war eineentsprechendePositionierung desModells nicht m•oglich.

Neben der zu steifen Gesamtkinematik wurde in den lateralen Pendelsimulationen mit
den modi�zierten Weichteilmaterialien eine unrealistische Kopfkinematik beobachtet. In
denexperimentellen Messungenwar eineRotation desKopfesum die sagittaleAchsedeut-
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lich zu sehen,w•ahrend sich die Kopfposition in der Simulation so darstellte, dass sich
die Augen in einer nahezuhorizontal verlaufendenEbene befanden.Eine genauereDar-
stellung der Bewegungin der Halswirbels•aule ergab einen Winkel zwischen Okziput und
Atlas von ca. 5o. Das atlanto-okzipitale Gelenk ist in Abbildung 6.6 f•ur unterschiedliche
Kopfpositionen dargestellt. Der Abstand zwischen der okzipitalen Gelenkkondyle und der
Gelenk
•ache desersten Halswirbels (Atlas) erscheint in den rechten Abbildungen zudem
unrealistisch gro� (zwischen 3mm und 10mm). In [40] wird die Bewegungim oberenKopf-
gelenk,dem atlanto-okzipitalen Gelenk, als Gleitbewegungmit einemmaximalen Winkel
von 3o beschrieben. Die De�nition desGelenksals Mehrk•orperelement im Simulationsmo-
dell bedingt eineRotation der Gelenkpartnerum einefestgelegteAchse.Bei einer lateralen
Flexion der HWS im Modell verkleinert sich der Gelenkspalt zwischen der Okzipitalkon-
dyle und der Gelenk
•ache des Atlas. Im Gegensatzdazu bleibt der Gelenkspalt bei der
physiologischen Gleitbewegungkonstant. Die Modellierung sowie die de�nierten Charak-
teristiken desoberenKopfgelenkstragen zu dem beobachteten Verhalten bei.

Abbildung 6.6: Atlanto-Okzipital-Gelenkkinematik, lateraler Ansto�

Mit dem Ziel, die M•oglichkeit der numerischen Abbildung einer aktiven Kinematik zu
demonstrieren,wurden die Ergebnisseeiner Simulation mit dorsaler Krafteinleitung bei
aktivierter R•uckenmuskulatur vorgestellt. Der dorsalePendelansto� eignet sich zur Simu-
lation der aktiven Kinematik sehr gut, da haupts•achlich die Muskelgruppe der autochto-
nen R•uckenmuskulatur f•ur die resultierendeKinematik eine Rolle spielt. Die autochtone
R•uckenmuskulatur, der sog.Erector spinae,war im Originalmodell jedoch nicht abgebil-
det. Im RahmendieserArbeit wurde dazu dieserMuskel vereinfacht als eineKette seriell
aneinandergef•ugter Hill-Elemente de�niert und eingef•ugt. Die Ergebnissebei Aktivierung
diesesMuskels zum Zeitpunkt desAnsto�es zeigeneinedeutlich abgeschw•achte Modellki-
nematik.

Die pr•asentierten Simulationsergebnissezeigendeutlich, dassdie aktuelle Versiondesvor-
gestellten Menschmodells nicht in der Lage ist, Low-Impact-Tests mit Freiwilligen exakt
abzubilden.Liegendie Simulationsergebnissevon High-Severity-Leichenversuchen gr•o�ten-
teils innerhalb der experimentellen Korridore ([2]), so ist das passive Modell bereits ohne
Ansteuerungder Muskelelemente zu steif, um die Freiwilligenkinematik zu reproduzieren.
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F•ur dasweitere Vorgehenerscheint esdaher als sinnvoll, zuerstdie Materialparameter der
unterschiedlichen Weichteile zu optimieren, bevor einzelneMuskelelemente im Simulations-
modell entsperechend den gemessenenAntwortzeiten aktiviert werden.

Eine exakt realistischeAbbildung eineraktivenKinematik ist aufgrundder extremenKom-
plexit•at menschlicher Bewegungenauch in Zukunft wahrscheinlich nicht m•oglich. Einige
Gr•unde seienhierf•ur genannt:

� Individuelle Unterschiedeim muskul•arenReaktionsmuster bedingeneinehoheStreu-
ung von Messergebnissen.

� EineautomatisierteAnsteuerungderMuskelelemte in derSimulation ohneder Kennt-
nis genauerAktivit •atsmuster, z.B. ausEMG-Messungen,ist derzeit und in n•achster
Zukunft nicht m•oglich.

� Eine Aktivit •atsmessungaller im K•orper vorhandenenquergestreiftenMuskeln ist mit
der heute zur Verf•ugung stehendenTechnik nicht m•oglich.

Eigenst•andig kontrollierte Bewegungsabl•aufewerdenmit demModell in naherZukunft also
nicht m•oglich sein.Sinnvolle Anwendungsgebietedesvorgestelltenaktiven Menschmodells
k•onnennach umfangreicher und erfolgreicher Validierung sein:

� Out-of-Position Untersuchungen:Aus Crash-Testsund Fahrversuchen ist esm•oglich,
typische OoP's und Muskelaktivit •atsmuster zu ermitteln. In der numerischen Simu-
lation k•onnte das Insassenmodell gem•a� den experimentellen Untersuchungen posi-
tioiniert und die Muskelelemente entsprechend angesteuertwerden.Ein soaufgebau-
tes Modell w•are in der Lage die E�ektivit •at von R•uckhaltesystemensowie die aus
einemAufprall resultierendeInsassenkinematikzu pr•adizieren.

� Untersuchung der Verletzungsmechanik: Validierte aktive FE-Insassenmodelleeignen
sich zur detaillierten Vorhersagevon Verletzungen.Insbesonderek•onnte zuk•unftig der
Ein
uss der Muskelaktivit •at auf bestimmte Verletzungsmuster untersucht werden.

� Rekonstruktion realer Verkehrsunf•alle: Hier kann die Simulation mit passiven und
aktiven Menschmodellen wichtige Erkenntnisse •uber die Insassenkinematikin realen
Unfallgeschehenliefern. Soist esoftmals nicht m•oglich, ein zu begutachtendesUnfall-
geschehenmit Dummys oder Dummymodellen realistisch abzubilden. So konnte in
einemrealenFall das Herausrutschen einer Beifahrerin mit einempassiven Mensch-
modell gezeigtwerden, w•ahrend die Dummy-Simulation eine R•uckhaltung der Bei-
fahrerin durch den Gurt pr•adizierte.

� Rechtsmedizinische Fragestellungen:Bei der Begutachtung stumpfer oder spitzer Ge-
walt ist die menschliche Kinematik entscheidend.Mit einem aktiven Menschmodell
ist esm•oglich, Tatvorg•angezu rekonstruieren und die auf den Menschen wirkenden
Kr •afte abzusch•atzen.



Kapitel 7

Zusammenfassung

Ziel dieser Arbeit war die Weiterentwicklung und Validierung eines Finiten Elemente
Menschmodells unter Ber•ucksichtigung der Muskelaktivit •at im Rahmen des von der Eu-
rop•aischen Union gef•orderten Forschungsprojektes HUMOS (HUman MOdel for Safety).
Zwei grunds•atzliche Fragestellungengalt esdabei zu bearbeiten:

� Die Optimierung bzw. Parametrisierungder die Muskelweichteile repr•asentierenden
Materialmodelle f•ur relaxierte und aktivierte Muskulatur.

� Die •Uberpr•ufung der Validit •at desaktuellen Modells anhand von Freiwilligenversu-
chen im Niedrigenergiebereich und unter Ber•ucksichtigung der Muskelaktivit •at.

Da in der Literautur wederf•ur die Validierung der Kinematik aktiver Menschmodelle noch
f•ur die Entwicklung bzw. Optimierung muskelaktivierungsabh•angigerMaterialmodelle der
Weichteile eine geeigneteDatenbasis zur Verf•ugung stand, wurden im ersten Teil dieser
Arbeit zwei Versuchsanordnungenentworfen.

Zur Untersuchung aktivierungabh•angigerDeformationscharakteristiken von Muskelgewebe
wurdeein Fallpr•ufstandentwickelt. Versuchemit diesemFallpr •ufstandsolltenDaten f•ur die
Parameteridenti�k ation der korrespondierendenMaterialmodelle in der Simulationsumge-
bung liefern. Die Versuchsanordnung besteht aus einemvertikal ausgerichteten Plexiglas-
Rohr und einemImpaktor, welcher ausunterschiedlichen Fallh•ohenden Muskel senkrecht
zur Faserrichtung tri�t. Anhand der gemessenenImpaktorbeschleunigungensollten nu-
merische Materialmodelle so parametrisiert werden, dassin der Simulation vergleichbare
Sto�eigenschaften resultieren. Die Fallversuche wurden bei verschiedenenFallh•ohen und
bei unterschiedlichen Muskelaktivit •aten f•ur die Muskeln M. bicepsbrachii, M. rectus fe-
moris und M. bicepsfemorisdurchgef•uhrt.

FolgendeAussagenergeben sich ausden Versuchsergebnissen:

� Die maximale Impaktorbeschleunigung ist h•oher f•ur gr•o�ere Fallh•ohen.
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� Die maximale Impaktorbeschleunigungist •ahnlich f•ur relaxierte und aktivierte Arm-
muskeln. Versuche mit aktivierten Beinmuskeln (M. rectus femoris und M. biceps
femoris) zeigten etwas h•ohereBeschleunigungsmaximaals Versuche mit relaxierter
Muskulatur.

� Die Peakbreiteund Form ist abh•angigvon der Muskelaktivit •at. Gr•o�ere Peakbreiten
waren f•ur relaxierte Muskeln zu beobachten.

� In Versuchen mit aktivierter Muskulatur wurden mehrere Impaktor-Rebounds be-
obachtet. Kein Impaktor-Rebound war bei Testsmit relaxierten Muskeln zu sehen.
Aktiviertes Muskelgewebe vermag o�enbar einen Teil der Impaktorenergieelastisch
zu speichern, um dieseanschlie�end wieder an den Fallk•orper zur•uckzuf•uhren. Bei
relaxiertenMuskeln wird die gesamte EnergiedesFallk•orpersin Deformationsenergie
transformiert.

F•ur die Validierung der Gesamtkinematik einesaktiven Menschmodells wurde ein Pendel-
versuch entworfen. Anhand der Freiwilligenkinematik sollte esm•oglich sein,die F•ahigkeit
einesMenschmodells zur Abbildung niedrigenergetischer Lastf•alle in der Simulation zu be-
urteilen. Experimentell erfassteMuskelaktivierungsmuster sollten als Eingangsparameter
zur Ansteuerungder Muskelmodelle in der Simulation dienen.In demvorgestelltenVersuch
wird ein sitzenderProband von einemPendel angesto�en.Drei Ansto�p ositionen wurden
de�niert: Lateral am Oberarm, dorsal in H•ohe des achten Brustwirbels und frontal am
rechten M. pectoralis. Die Ansto�energie wurde variiert •uber die MassedesPendels(5kg
und 10kg) sowie •uber die Fallh•ohe bzw. vertikale Auslenkung des Pendels(17cm, 35cm
und 70cm). F•ur jede Versuchskon�guration wurden ein Versuch mit relaxierter und ein
Versuch mit voraktivierter Muskulatur durchgef•uhrt. Die Kinematik der Probandenwur-
de mit einem High-Speed-KameraBewegungsanalysesystemaufgezeichnet. Mit Hilfe der
Ober
 •achenelektromyographiewurde die Muskelaktivit •at erfasstund ein Beschleunigungs-
sensordiente zur Messungder Pendelbeschleunigung w•ahrend desAnsto�es.

Die Ergebnisselassensich wie folgt zusammenfassen:

� Wesentlich h•ohereBewegungsamplitudenvon Kopf und Rumpf waren bei Versuchen
mit relaxierter Muskulatur zu beobachten.

� In Versuchen mit relaxierter Muskulatur rotierte der Kopf um seinesagittale Ach-
se mit einer Seitneigungder Halswirbels•aule. Nahezu keine Seitneigungund keine
Rotation desKopfeswaren in Messungenmit voraktivierten Muskeln zu sehen.

� Bei Versuchen mit doppelter Energie und gleichem Impuls wurden vergleichbare
Kopf- und C7-Auslenkungen,bei Versuchen mit gleicher Energieaber h•oheremIm-
puls wurden dagegenwesentlich h•ohere Kopf- und C7-Bewegungengemessen.Der
Ein
uss desImpulsesauf die Freiwilligenkinematik ist demnach st•arker als der Ein-

uss der Energie.
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� Die EMG-Daten zeigen,bezogenauf den Ansto�zeitpunkt, Muskelantworten mit ei-
ner Verz•ogerungzwischen 15ms und 90ms. Diesekurzen Antwortzeiten deuten auf
einedurch den Pendelansto� ausgel•oste re
ektorische Muskelansteurunghin. Dieser
re
ektorischen Aktivierung folgt einewillk •urliche Muskelansteuerungzum Wiederer-
langeneiner aufrechten Sitzposition.

Auf der Basisder Versuchsergebnissewurden Mittelw erte f•ur den Vergleich mit den Simu-
lationsergebnissenund zur Parameteridenti�k ation ermittelt. DieseVergleichswerte dienen
dazu, die Validit •at einesMenschmodells f•ur Freiwilligenversuche im Niedrigenergiebereich
zu untersuchen und aktivierungsabh•angigeWeichteilmodelle zu entwickeln. Entsprechend
den realenVersuchsanordnungenwurden Simulationsmodelle mit dem aktuellen HUMOS-
Modell bzw. mit Teilen desModells erzeugt.

Die Parameteroptimierungder Muskelmaterialmodelle in Abh•angigkeit von der Muskelak-
tivit •at wurdevon einemProjektpartner in Frankreich (ESI GmbH) durchgef•uhrt. Zum Ein-
satzkam die OptimierungssoftwarePam-Opt mit der Implementierung einessog.adaptiven
Fl•achenantwort-Verfahrens(ASRM). Die Materialmodelle wurden anhand von Mittelw er-
ten der Beschleunigungsamplituden,der Peakbreiten und der Reboundh•ohen optimiert.
DasExtremit •atenweichteil im Originalmodell wird repr•asentiert durch ein hyperelastisches
Materialmodell, welches auf einer di�erentiellen Formulierung der Form•anderungsarbeit
basiert.

Die Ergebnisseder Parameteroptimierunglassensich wie folgt zusammenfassen:

� Die Optimerung deshyperelastischen Materialmodells erbrachte keinezufriedenstel-
lenden Ergebnisse.Insbesonderef•ur den aktivierten Armmuskel war eine ad•aquate
Abbildung der dynamischen Kontakteigenschaften (Rebound-H•ohen) nicht m•oglich.

� Eine Optimierung mit einem linear-viskoelastischen Modell erzielte bessereResul-
tate. Die Simulationsergebnissemit diesemMaterialmodell, mit Ausnahmef•ur den
relaxierten Beinbeuger,liegeninnerhalb der experimentellen Korridore.

� In der Literatur werden E-Module im Bereich zwischen 6kPa und 200kPa f•ur rela-
xiertesMuskelgewebe angegeben.Auch wird eineZunahmedesE-Moduls mit zuneh-
menderMuskelaktivit •at beschrieben. Anhand der optimierten Materialmodelle ist es
jedoch nicht m•oglich, interpretierbare mechanische Kenngr•o�en wie E-Modul oder
Schubmodul abzuleiten.

Analog zu den beschriebenen Pendelversuchen im Labor wurden diesemit dem aktuel-
len HUMOS-Modell simuliert. Zun•achst wurden Simulationen deslateralen, dorsalenund
frontalen Pendelansto�esohneAnsteuerungder Muskelelemente im Modell und bei mitt-
lerer Ansto�energie durchgef•uhrt. Die Bewegungskurven von Referenzpunktenam Kopf
und auf H•ohedessiebtenHalswirbelswurden verglichen mit den mittleren Kopf- und C7-
Auslenkungenin den Versuchen.
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Ein Vergleich der gemittelten Versuchsergebnissemit den Auslenkungenin den Simula-
tionen f•uhrt zu folgendenErkenntnissen:

� Die Auslenkungender C7- und Kopf-Marker in den Versuchen sind, konsistent f•ur
alle Ansto�p ositionen, wesentlich gr•o�er als die Auslenkungender entsprechenden
Referenzpunkteam Modell. Da daspassive Modell eigentlich gr•o�ere Bewegungsam-
plituden zeigensolltealsdie aktivenProbanden,war von einerzu steifenModellierung
desaktuellen Modells auszugehen.

� Es konnte gezeigt werden, dass die Gesamtkinematik erheblich von der Modellie-
rung der Weichteile am Abdomen,Thorax und Nacken abh•angt. Mit einerweicheren
Materialcharakteristik wurde einerealistischereGesamtkinematik erzielt.

� Im Gegensatzzu denlateralenund dorsalenPendelsimulationen zeigtedasModell bei
frontaler Krafteinleitung keine C7- und Kopfauslenkungin Ansto�ric htung. Jedoch
wurdeeineforcierteKyphosein der Simulation alsFolgeder frontalen Krafteinleitung
festgestellt.Gr•unde hierf•ur liegen in der Ausgangsposition desModells mit initialer
Kyphosesowie in der fehlendenModellierung der R•uckenmuskulatur.

� 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 f•ur dieses
Verhalten k•onnte in der De�nition der gelenkigenHWS-Verbindungenliegen. Spe-
ziell das Atlanto-okzipital-Gelenk scheint hief•ur ein Rolle zu spielen,da das Gelenk
im Modell um ein festesDrehzentrum rotiert, physiologisch aber ehereinegleitende
Gelenkbewegungbeschrieben wird.

� Am BeispieleinesdorsalenPendelansto�eswurde der Ein
uss der aktiven autochto-
nenR•uckenmuskulatur auf die Gesamtkinematik desModellsdargestellt.Dazuwurde
der M. erector spinaevereinfacht modelliert, bestehendaus seriell hintereinanderge-
schalteten Hill-Elementen mit Urspr•ungenund Ans•atzen an den Dornforts•atzen der
einzelnenWirb el. Eine 75-prozentige Aktivierung diesesMuskels zum Zeitpunkt des
Ansto�es resultierte in einer abgeschw•achten Gesamtkinematik desModells, wie dies
auch in den Versuchen mit voraktivierter Muskulatur zu sehenwar.

Zusammenfassendist zu bemerken:

1. Es ist m•oglich, anhandder Ergebnisseausden Impaktorversuchen die Deformations-
und Kontaktcharakteristiken der Extremit •atenweichteile f•ur relaxierte und aktivierte
Muskeln abzubilden.

2. Zur Ableitung interpretierbarer mechanischer Kenngr•o�en ist das linear-viskoelas-
tische Materialmodell nicht geeignet.KomplexereMaterialmodelle sowie ein modi�-
zierter Versuchsaufbauk•onnten hierf•ur erforderlich sein.
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3. Das Originalmodell ist zu steif. Eine realistische Abbildung der Pendelversuche ist
daher nicht m•oglich. Eine Anpassungund Validierung der Abdomen-,Thorax- und
Nackenweichteile erscheint daher als sinnvoll und notwendig.

4. Die Abbildung einer aktiven Kinematik ist prinzipiell m•oglich, jedoch unter der
Voraussetzungeines validierten passiven Modells und bekannter Aktivit •atsmuster
der wichtigsten Skelettmuskeln.



Anhang A

Testmatrix

Versuchskon�guration P1 P2 P3 P4 P5 P6 P7
F0 2 2 1 1 1 1 1

200 Fmax =2 2 2 1 1 1 1 1
Fmax 2 2 1 1 1 1 1

M. bicepsbrachii F0 2 2 1 1 1 1 1
400 Fmax =2 2 2 1 1 1 1 1

Fmax 2 2 1 1 1 1 1
F0 1 2 1 1 1 1 1

200 Fmax =2 1 2 1 1 1 1 1
Fmax 1 2 1 1 1 1 1
F0 1 2 1 1 1 1 1

M. rectus femoris 400 Fmax =2 1 2 1 1 1 1 1
Fmax 1 2 1 1 1 1 1
F0 1 2 1 1 1 1 1

600 Fmax =2 1 2 1 1 1 1 1
Fmax 1 2 1 1 1 1 1
F0 1 2 1 1 1 1 1

200 Fmax =2 1 2 1 1 1 1 1
Fmax 1 2 1 1 1 1 1
F0 1 2 1 1 1 1 1

M. bicepsfemoris 400 Fmax =2 1 2 1 1 1 1 1
Fmax 1 2 1 1 1 1 1
F0 1 2 1 1 1 1 1

600 Fmax =2 1 2 1 1 1 1 1
Fmax 1 2 1 1 1 1 1

Tabelle A.1: Testmatrix Impaktorversuch (sieheKapitel 4.2)
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Versuchskon�guration P1 P2 P3 P4 P5 P6
17cm rel 1 1 1 1
5kg act 1 1 1 1

17cm rel 1 1 1 1 1
10kg act 1 1 1 1 1
35cm rel 1 1 1 1 1 1

lateral 5kg 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
5kg act 1 1 1 1 1

70cm rel 1 1
10kg act 1
17cm rel 1 1 1 1 1
5kg act 1 1 1 1 1

17cm rel 1 1 1 1 1 1
10kg act 1 1 1 1 1 1

dorsal 35cm 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

17cm 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 (sieheKapitel 4.3)



Anhang B

Exp erimen tellle Ergebnisse

Versuchs- � amax [g] � amax [g] � E diss [%] � E diss [%] � aP eak br eite [ms] � aP eak br eite [ms]
kon�g.
20cm,F0 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,F0 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: ErgebnisseImpaktorversuche, Mittelw erte und Standardabweichungen, M.
bicepsbrachii (sieheKapitel 5.1)

Versuchs- � amax [g] � amax [g] � Ediss [%] � Ediss [%] � aP eak br eite [ms] � aP eak br eite [ms]
kon�g.
20cm,F0 14,4 4,77 98,19 1,58 74 22
20cm,F/2 17,57 1,71 86,5 4,4 49 13
20cm,F 20,87 2,14 83,92 3,0 36 4
40cm,F0 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,F0 32,17 9,15 98,85 1,28 61 21
60cm,F/2 34,56 3,16 91,69 1,31 37 5
60cm,F 39,06 4,43 88,93 1,52 30 3

Tabelle B.2: ErgebnisseImpaktorversuche, Mittelw erte und Standardabweichungen, M.
rectus femoris (sieheKapitel 5.1)
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Versuchs- � amax [g] � amax [g] � Ediss [%] � Ediss [%] � aP eak br eite [ms] � aP eak br eite [ms]
kon�g.
20cm,F0 9,79 0,96 97,68 2,03 99 19
20cm,F/2 11,76 1,3 90,2 2,96 65 10
20cm,F 13,27 2,87 86,57 7,72 61 13
40cm,F0 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 2,91 56 15
60cm,F0 18,74 2,13 98,72 0,95 85 31
60cm,F/2 22,67 2,57 93,47 3,39 60 8
60cm,F 24,02 3,62 92,13 1,79 54 11

Tabelle B.3: ErgebnisseImpaktorversuche, Mittelw erte und Standardabweichungen, M.
bicepsfemoris (sieheKapitel 5.1)

Versuchs- Kopf Kopf Kopf Winkel
kon�g. � pos [mm] � t0 [mm] � tmax [ms] � max

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) 5,8 (3,9)
35cm/5kg/rel 113(21) 47 (4) 394(58) 10,1(2,5)
35cm/5kg/act 51 (27) 37 (21) 243(121) 4,2 (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/5kg/act 82 (28) 31 (12) 293(78) 5,7 (4,7)

Tabelle B.4: ErgebnissePendelversuche, Mittelw erte (Standardabweichungen), lateraler
Ansto� (sieheKapitel 5.2)
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Versuchs- C7 C7 C7 Beschleunigung
kon�g. � pos [mm] � t0 [ms] � tmax [ms] 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/5kg/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/5kg/act 76 (17) 20 (9) 294(33) 24,9(6)

Tabelle B.5: ErgebnissePendelversuche, Mittelw erte (Standardabweichungen), lateraler
Ansto� (sieheKapitel 5.2)

Versuchs- MSL MSR MTL MTR MEL MER MOL MOR
kon�g. [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 (8) 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, Mittelw erte (Standardabweichungen), lateraler Ansto�
(sieheKapitel 5.2)

Versuchs- Kopf Kopf Kopf Winkel
kon�g. � pos [mm] � t0 [mm] � tmax [ms] � max

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/5kg/rel 135(45) 44 (17) 444(168) 8,5 (2,9)
35cm/5kg/act 78,7(34) 33 (10) 294(69) 6,9 (2,5)

Tabelle B.7: ErgebnissePendelversuche, Mittelw erte (Standardabweichungen), frontaler
Ansto� (sieheKapitel 5.2)
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Versuchs- C7 C7 C7 Beschleunigung
kon�g. � pos [mm] � t0 [mm] � tmax [ms] apendel [g]
17cm/5kg/rel 41 (12) 20 (13) 284(118) 4,5 (0,4)
17cm/5kg/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 91 (41) 14 (12) 551(224) 7,5 (1,1)
35cm/5kg/act 75 (24) 7 (9) 304(34) 12,7(3,4)

Tabelle B.8: ErgebnissePendelversuche, Mittelw erte (Standardabweichungen), frontaler
Ansto� (sieheKapitel 5.2)

Versuchs- MSL MSR MTL MTR MEL MER MOL MOR
kon�g.
17cm/5kg 51 (30) 55 (34) 49 (22) 47 (22) 73 (7) 87 (17) 33 (24) 35 (26)
17cm/10kg 53 (8) 48 (10) 57 (9) 48 (12) 78 (26) 76 (10) 43 (14) 44
35cm/5kg 38 (8) 31 (16) 33 (16) 37 (23) 77 (9) { 35 (8) 32 (17)

Tabelle B.9: Muskelantwortzeiten, Mittelw erte (Standardabweichungen), frontaler Ansto�
(sieheKapitel 5.2)

Versuchs- Kopf Kopf Kopf Winkel
kon�g. � pos [mm] � t0 [mm] � tmax [ms] � max

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/5kg/rel 181(59) 26 (12) 646(171) 12,4(7,3)
35cm/5kg/act 82 (26) 26 (9) 313(50) 9,1 (3,5)

Tabelle B.10: ErgebnissePendelversuche, Mittelw erte (Standardabweichungen), dorsaler
Ansto� (sieheKapitel 5.2)
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Versuchs- C7 C7 C7 Beschleunigung
kon�g. � pos [mm] � t0 [mm] � tmax [ms] 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) 9,8 (2,5)
17cm/10kg/act 79 (12) 26 (35) 350(107) 8,2 (1,6)
35cm/5kg/rel 137(32) 10 (6) 595(121) 21 (1,8)
35cm/5kg/act 71 (17) -3 (19) 324(51) 23,2(4,4)

Tabelle B.11: ErgebnissePendelversuche, Mittelw erte (Standardabweichungen), dorsaler
Ansto� (sieheKapitel 5.2)

Versuchs- MSL MSR MTL MTR MEL MER MOL MOR
kon�g.
17cm/5kg 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)
35cm/5kg 34 (21) 27 (11) 8 (7) 18 (23) 13 (4) 38 (38) 45 (27) 41 (21)

Tabelle B.12: Muskelantwortzeiten, Mittelw erte (Standardabweichungen), dorsalerAnsto�
(sieheKapitel 5.2)



Anhang C

Parameteroptimierung

relaxiert aktiviert
Fallh•ohe Parameter Ziel untere obere Ziel untere obere

[mm] Grenze Grenze Grenze Grenze
amax [ mm

ms2 ] 0,2407 0,1795 0,2943 0,2111 0,1834 0,2325
aP eakbreite [ms] 65,03 23 97 34,54 29,2 40

200 hRebound [mm] 2,07 0 6,9 64,03 47,59 89,26
Edissipativ [%] 0,991 0,9719 1 0,6802 0,5543 0,7734

amax [ mm
ms2 ] 0,3913 0,3139 0,4434 0,3152 0,2188 0,3522

aP eakbreite [ms] 72,27 21 90,28 31,2 25 41
400 hRebound [mm] 3,33 0 8,99 88,3 62,63 107,37

Edissipativ [%] 0,9919 0,9776 1,1 0,7755 0,736 0,8419

Tabelle C.1: Pam-Opt Targetsf•ur Armbeugermaterial(sieheKapitel 5.3)
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relaxiert aktiviert
Fallh•ohe Parameter Ziel untere obere Ziel untere obere

[mm] Grenze Grenze Grenze Grenze
amax [ mm

ms2 ] 0,142 0,0949 0,1991 0,2047 0,1893 0,2541
aP eakbreite [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 [%] 0,9819 0,9645 1 0,8392 0,7984 0,8756

amax [ mm
ms2 ] 0,2531 0,1416 0,3551 0,2791 0,259 0,3403

aP eakbreite [ms] 67,73 42 91 34,78 30,2 40
400 hRebound [mm] 7,04 2,83 12,26 49,02 42,24 65,32

Edissipativ [%] 0,9826 0,9688 0,9928 0,8826 0,8517 0,9077
amax [ mm

ms2 ] 0,3156 0,199 0,4217 0,3832 0,3482 0,4601
aP eakbreite [ms] 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 [%] 0,9885 0,9601 1 0,8893 0,8655 0,9048

Tabelle C.2: Pam-Opt Targetsf•ur Beinstreckermaterial (sieheKapitel 5.3)

relaxiert aktiviert
Fallh•ohe Parameter Ziel untere obere Ziel untere obere

[mm] Grenze Grenze Grenze Grenze
amax [ mm

ms2 ] 0,096 0,0824 0,1059 0,1302 0,104 0,1775
aP eakbreite [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 [%] 0,9768 0,938 1 0,8657 0,7085 0,9424

amax [ mm
ms2 ] 0,1454 0,1177 0,1751 0,1937 0,1521 0,2551

aP eakbreite [ms] 96,3 66,8 115 55,5 40 77
400 hRebound [mm] 11,25 3,42 17,65 38,78 23,35 52,04

Edissipativ [%] 0,9765 0,9436 0,9918 0,9059 0,8715 0,9441
amax [ mm

ms2 ] 0,1838 0,1607 0,2278 0,2356 0,1962 0,2709
aP eakbreite [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 [%] 0,9872 0,9722 1 0,9213 0,8909 0,9543

Tabelle C.3: Pam-Opt Targetsf•ur Beinbeugermaterial(sieheKapitel 5.3)
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