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Kapitel 1

Einleitung

6.949Tote und 494.000Verletzte auf deutsden Stra en - dieseZahlen ausdem Jahr 2001
madien die Notwendigkeit fur eine weitere Verbesserungder Sicherheit im Stra enver-
kehr deutlich. Die ErgebnissedieserArbeit sollendazu beitragen, Insassenmdelle fur die
Auslegungvon Reckhaltesystemenin Fahrzeugenzu optimieren mit dem Ziel, das Ver-
letzungsrisilo sawvie die Verletzungsshwere zu minimieren.

1.1 Unfallstatistik und Unfallforsc hung

In den letzten Jahren konnte die Anzahl tedlicher Verkehrsunglle erheblidh gesenktwer-
den. Warenesin Deutsdiland 1991noch 11.300Verkehrstote, soist die Zahl im Jahr 2001
auf 6.949Tote zureickgeganger(BAST, Bundesanstaltfur Stra enwesen).In den USA zeigt
die Statistik einen ahnlichen Trend. Bezogenauf 100 Millionen Fahrzeugmeilensank die
Sterblichkeitsrate von 1,91im Jahr 1991auf 1,52im Jahr 2001.Abbildung L1 zeigt beide
Statistiken fur die Jahre von 1991bis 2001.
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Abbildung 1.1: Verkehrstote in Deutsdland (links, Gesantzahl) (BAST) und in den USA
(rechts, bez. auf 100 Millionen Fahrzeugmeilen)([4])

Der Ruckgang tedlicher Verkehrsunglle ist auf eine Verbesserungder aktiven und der
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passien Sicherheit in den letzten Jahren zuruckzufehren. Unter aktiver Sicherheit sind
unfallvermeidendeMa nahmen zu verstehen,dem Begri der passiven Sicherheit werden
dagegenalle Unfallfolgen mindernde Ma nahmen zugeordnet.Die Einfuhrung einesGe-
scwindigkeitslimits fallt demnad in den Bereith der aktiven Sicherheit, die Optimierung
von Recdkhaltesystemenin Fahrzeugereahlt zur passiven Fahrzeugsiberheit. Ein spezielles
Informationssystem(FARS, Fatality Analysis Reporting System)der zertralen Registrie-
rungsstelleNHTSA (National Highway Trac Safey Administration) in den USA stellt
Statistiken uber tedliche Verkehrsunglle in den Vereinigten Staaten bereit. Darin erthal-
ten sind Zahlenwuber die Wirksamkeit eingebhrter Reckhaltesystemen denletzten Jahren.

Abbildung [ zeigt die gestatzte Anzahl geretteter Leben in den USA durch Airbags
und Gurte. Aus den Statistiken ist die Wirksamkeit neuer bzw. optimierter Reckhalte-
systemein modernen Fahrzeugendeutlich zu erkennen. Eine Weiterertwicklung passiver
Sidherheitskomponerten im Fahrzeugverspridit aud in Zukunft eine weitere Reduzierung
tedlicher Verkehrsunsille.
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Abbildung 1.2: Gesdatzte Anzahl geretteterLebenin denUSA durch AnlegeneinesGurtes
(links) und durch Airbags (redhts) ([6])

Das Wissenuber aktuelle Entwicklungen im Stra enverkehr sawie in der Fahrzeugtetinik
ist fur einepraxisoriertierte und nadhaltige Weiterertwicklung von Sicherheitskomponen-
ten unabdingbar. Unfallforschung stelt fer ein interdisziplinares Forstungsgebiet, wel-
chessich mit Unfallursachen, Unfallentstehung und Unfallfolgen auseinandersetztNeben
staatlichen Institutionen und der Fahrzeugindustriesind aud universitare Einrichtungen
beteiligt. Die medizinishie Datenerhebung,z.B. an Universitatskliniken, spielt dabei eine
wichtige Rolle. Klassi ziert werdenUnfallverletzungenertsprechendihrer Schwerenad der
s0g.AlS (Abbreviated Injury Scale).Art und Ursade tedlicher Verletzungenwerdenv.a.
bei Obduktionen in der Reditsmedizin erfasst(Graw et al. in [2&] und [2Y]). Die darausre-
sultierendenVerletzungsstatistilen bezogenauf vergleithbare Unfallsituationen zeigendie
E ektivit at bzw. Sdwaden von in Fahrzeugenintegrierten Sicherheitskomponerten und
tragen somit indirekt zur weiteren Verbesserungder Fahrzeugsiberheit bei.
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1.2 Aktuelle Entwicklungen in der passiven Sicherheit

1.2.1 Crash-V ersuche und Simulation

Fur die Auslegungneuer sovie fur die Optimierung bereits etablierter Redkhaltesysteme
kommenzwei Testwerfahrenzum Einsatz - die herkemmlichen Full-ScaleCrash Testssawie
die numeristien Simulationen. Bei herkemmlichen Crash-Testswerdenmedaniste Mess-
puppen, die sog. Dummys im Fahrzeugpositioniert, weldhe das Verhalten realer Insassen
wahrend einesAufpralls abbilden sollen. Entscheidende Nachteile herkemmlicher Crash-
Testsund die rasarte Weiterertwicklung der modernen Computertedinologie machen den
zunehmendenEinsatz numerisder Simulationen meglich. Vor- und Nadteile der beiden
Verfahrensind in Tabelle[J zusammengefasst.

Crash-T est Numerisc he Simulation
Vorteile Realitatsnah Kostengnstig (einfache
Parametenariation)
Fahrzeugstrukturenerntspreden Einsatz von Dummy- und
der Realitat Mensdimodellen meglich
Nachteile | Teuer Material- und Kontaktk enrungen

nur naherungsweisebekannt
Dummy als einzigesinsassenmdell | Anwendungund Ergebnis-
interpretation anspruiswoll
Parametenariationen nicht oder AufwendigeValidierung fur
nur bedingt meglich untersdiedliche Lastfalle

Tabelle 1.1: Crash-Test und numeristhe Simulation, Vor- und Nadteile

Da bei Crash-\ersudien voll ausgestatteteSerienfahrzeug®der Prototypen als Testohekt
zum Einsatz kommen, spiegelnherkemmliche Crash-Testsdie Realitat optimal wider. Die
Ergebnisseder Crash-Testssind au erdem wichtig fer die Validierung numerisdhier Modelle
sowie fur eine Plausibilitatskontrolle der Simulationsergebnisse.

Ein wesenlicher Nadteil herkemmlicher Crash-Testsist in den extrem hohen Kosten zu
sehen.Testfahrzeugesowie die im Dummy integrierten Sensorenwerden oftmals nur fer
einen einzigenCrash-Test verwendet, was mit einem erheblidhen Kostenaufwand verbun-
den ist. Parametenariationen sind bei Crash-\Versudien in den meisten Fallen sdwierig
bzw. nicht meglich. Fur eine Variation des Airbagzeindzeitpunktes sind z.B. mehrmalige
Crash-Tests notwendig, fur welche jeweils neue Fahrzeugeund neu instrumentierte und
kalibrierte Dummys zur Verfagung gestellt werden meissen.Fer versdiedene Kollisions-
typen existierenuntersdiedliche Dummys und numerisdbye Dummymodelle. Dummys aus
der HYBRID-Serie wurden z.B. speziell fur den Frontalaufprall ertwickelt, wohingegendie
unter den Bezeitinungen SID, EUROSID und BIOSID bekannten Dummys ferr Seitenauf-
prelle validiert wurden. In [11] wird ein historischer Ruckblick auf vershiedeneDummys
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gegelen. Danad wurden bereits vor eber 50 Jahren erste Dummys ferr den Einsatz in der
Raumfahrtforschung und in der Fahrzeugindustrieertwickelt.

Aus den Signalender im Dummy integrierten Sensorerund den Videosder Fahrzeuglame-
ras werden Belastungenund Verletzungskriterienfur reale Insassenabgeleitet. Ein Dum-

my stellt jedoch ein rein medanisthesund idealisiertesAbbild desmenstlichen Kerpers
dar. Komplexe menstliche Gelenle werden durch einfacere medaniste Verbindungen
reprasettiert. Weidhteilgewebe werdendurch technisdhe Kunststo e und Sdhaumeabgebil-
det. Die fur Lebewesencharakteristischen aktiven Muskeln werdenbei Crash-Test-Dumnys

nur rudimentar bereicksichtigt. Eine Vergleidbarkeit zwischenDummy und realeminsassen
ist somit nur bedingt meglich. Fahrversude zeigten zum Beispiel auf einer Sinuswellen-

Teststre&e signi k ante Unterschiede zwisden der Kinematik einesMensdien und der Be-

wegungeinesDummys (Muggerthaler et al. ([5€]), Yamagudi et al. ([92])).

Ein sinnvoller Einsatz der numerisdien Simulation ist wesetlich billiger. Weder Fahrzeug
noch Sensoriksind fer einenSimulationslauf notwendig. Bereits 1989konnte nach Johnson
et al. ([3g]) die Anzahl durchgetihrter Crash-Testsdurch den Einsatz der numeris¢en Si-
mulation um bis zu 25%gesenkiwerden.In der Simulation lassensich Parametenariationen
relativ einfach und kostenginstig durchfehren. Ferr eineVariation desAirbagzeindzeitpunk-
tessind lediglich mehrereSimulationslaufe mit untersdiedlich de nierten Zendzeitpunkten
auszuklhren. Ein weiterer Vorteil gegember Crash-Tests sind die zur Verfegung stehen-
denInsassenbzw. Mensdqimodelle. Neben Dummymodellenbieten vershiedeneHersteller
auch sog.Mensdimodelle an mit dem Ziel, die reale menséiliche Insassenkinematikbesser
abzubilden. Simulationen mit den heute auf dem Markt verfugbarenMensdimodellen zei-
gen bereits deutliche Untersdiiede zwisthen der Kinematik einesDummy- und der eines
Mensdimodells (Praxl et al. ([63)).

Numerisde Simulationen bilden die Realitat bereits erstaunlich genauab. Sowurde z.B.
der Zeitpunkt des Kontakts zwisdien dem Kopf des Dummys und der Seitensbeibe im
Versud ermittelt und mit dem entspredhendenZeitpunkt aus den Simulationsergebnissen
verglichen ([63]). Die Fahrzeugkinematikwurde wahrenddesCrash-\ersuts aufgezeibnet
und diente als Bewegungswrlage fur das Fahrzeugmalell in der Insassensimlation. Der
Kopf des Dummymodells in der Simulation berehrt die Seitensbeibe etwa 10 ms spater
als der Kopf desHardware-Dumnys im experimertellen Versuda.

Neben den zahlreidhen Vorteilen der numerisdhen Simulation gegemiber Crash-\Versuten
ist die hohe Komplexitat umfangreiher Simulationsmodelle zu erwahnen. Einerseitserfor-
dert die Entwicklung und Anwendungvon Simulationsmaodellen sowvie die Auswertung der
Simulationsergebnissaeumfangreidie Kenntnisse aus unterschiedlichen Fachgebieten (Ma-
scthinerbau, Materialwissenshaft, Biomedanik, usw.) und andererseitsst vor der Simula-
tion auf einefur die jeweilige Fragestellungadaquate Validierung der Simulationsmaodelle
zu achten.
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1.2.2 Vom Dumm ymo dell zum Mensc hmo dell

Aktuelle Richtlinien fur die Beurteilung der Fahrzeugsiberheit de nieren detailliert die
Protokolle und Verfahrensveisenfur Crash-\ersute. Ansto p ositionen, Gestwindigkei-
ten und Grenzwerte ermittelter Verletzungsparametersind darin explizit aufgeghrt. In
Europa haben neueFahrzeugevor der Markteinfehrung den ECE-Richtlinienkatalog (Eco-
nomic Commisionfor Europe) zu erfellen, in den USA werdendie ensprechendenRicht-
linien unter FMVSS (FederalMotor Vehicle Safely Standards) zusammengefasst.

Moderne anthropometristhe Messpupgen (z.B.: HYBRID-I |11, BioRID-I 1, WorldSID) sind
mit untersdiedlichen Sensorerbestickt, um die auf die Messpupe wirkendenBelastungen
zu erfasserund daraus Belastungsverte zu erredinen. Kramer fasstin [42] die wichtigsten
Verletzungskriterienund Belastungsgrenzerte der geltendenGesetzgebungusammen.

So wird z.B. das Risiko eines Sthadel-Hirn-Traumas durch den sog. HIC-Wert (Head-
Injury-Criterion) bestirieben ([[I]). Dieserwird aus dem Kopfbestleunigungserlauf des
Dummys ermittelt und ndet in denRichtlinien als Grenzwert fer die BelastungdesKopfes
Anwendung.Fer Verletzungenim Thoraxbereid existierenweitere Kriterien. Aus der Rip-
peneindrickung wird z.B. das Viscous Criterion (VC) oder der Thoracic Trauma Index
(TTI) ermittelt.

Die Optimierung der Insassensiterheit hat die Erfullung der in den Richtlinien festge-
setztenGrenzwerte zum Ziel. Die mit den Grenzwerten zu vergleihiendenBelastungsverte
erredqnen sich ausden im Crash Test bzw. im Dummy erfasstenSignalen.Aus den phy-
sikalischen Messverten des Dummys wird somit die Belastung auf das komplexe System
des menstlichen Kepers beurteilt. Anthropometristhe Messpupen bilden den mensat-
lichen Kerper jedoch aufgrund der idealisierten Abbildung sawie der fehlendenMuskeln
nur unzureicend ab. Gleichesgilt fer numerisde Insassensimlationen unter Verwendung
numerister Dummymodelle.

Zusammenfassentlhsst sich folgendessagen:
Dummys sind teuer, bederfen regelma iger Wartung und Kalibration.

Dummys sind fur spezielleLastfalle (Frontal-, Seiten-oder Hedaufprall) konzipiert
und validiert. Fur andere Unfallkonstellationen liefern Dummys unter Umstanden
nicht-valide Ergebnisse.

Dummys sind medanisde Abbilder desMensten ohne Bereicksichtigung der Mus-
kelaktivit at. Reale Insassenkinematikund Dummyverhalten lassensich daher nur
bedingt miteinander vergleiten.

In Crash-\ersutien sowie in numerisdien Simulationen (z.B. Sdneiderund Zernicke
(7)) werdenVerletzungskriterienaus den SensorsignaleriKr afte, Bestleunigung)
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beretinet. Dieseabstrakten Richtwerte dienenzur Risikoabstatzung von Verletzun-
gen fur bestimnte Kerperregionen.Eine Aussageeber in Mitleidenschaft gezogene
anatomisdte Strukturen und Organeist jedoch nicht direkt meglich.

Kennten Verletzungendirekt und verlasslid beredinet werden, so ware die Entwicklung

von Fahrzeugenmit weitaus verbesserterinsassensiterheit meglich (Haug et al. ([34])).

Aufgrund der dargelegtenSctweaden herkemmlicher Methodenwurde in den letzten Jah-

render Ruf nadh detailgetreuerennsassenmdellenlaut. Die Durchfehrung von Freiwilligen-
und Leichenversutenist aufgrund ethischer Grundsatze nicht oder nur in Ausnahmeallen

vertretbar und deren Ergebnissesind nur bedingt aussagedhig. Mit Leichen lasst sich

ausstlie lic h passies Verhalten abbilden. Freiwilligenversute sind nur bei sehrgeringer
Belastungdurchfehrbar.

Eine vielverspretiende Leosung liegt in der numeristien Modellierung des mensalichen
Kerpers.Durch einemeglichst genaueAbbildung der Anatomie sawie der aktiven Muskeln
soll esin naher Zukunft meglich sein, wirklichkeitsnaheresinsassemerhalten in der nu-
merisdien Simulation zu erreidhen. Die Gute einesinsassenmdells, dasheit wie gut das
Modell menstiliche Kinematik abzubildenvermag, wird mit dem Begri der 'Bio delit y'
bezeitinet.

1.2.3 Anforderungen an moderne Insassenmo delle

Ziel der numeristien Abbildung des mensalichen Insassenist eine hohe 'Bio delit y' des
Modells. Das Mensdimodell soll demnad in der Simulation das mensdliche Verhalten
meglichst genaureprasettieren. Konkret sind unter anderemfolgende Anforderungenan
ein modernesinsassenmdell zu formulieren:

Realitatsnahe Abbildung der Kinematik des menstlichen Insassenzur Auslegung
von Reckhaltesystemen.

Berucksichtigung der aktiven Muskeln.
Direkte Vorhersagevon Verletzungenaus den Simulationsergebnissen.
Ausfehrliche und dokumertierte Validierung ferr die AnwendungsgebietelesModells.

Zwei Verletzungsypen sind zu unterscheiden- Kontaktv erletzungenund Besdleunigungs-
verletzungen.Zum erstgenanten Verletzungsyp zahlt z.B. die Scadelfraktur nach direk-
ter Gewalteinwirkung, zum zweitgenanrien Typ eine Contre-Coup-Kontusions\erletzung
als Folgeeinertr agheitskedingten RelativbewegungdesGehirns. Eine realitatsnaheAbbil-

dung der Kinematik ist daher entscheidend fer eine Verletzungsprdiktion. Verletzungen
sollendirekt ausden Simulationsergebnissemervorgehenum soeinenEinblick in die Trau-
matisierungsmehanismenzu erhalten.



1.3 Ziel dieser Arb eit 17

Die Aussagefhigkeit von Simulationsergebnisseimit Mensdéimodellen ist in entscheiden-
dem Ma e von der Validierung des Modells abhangig. Ahnlich wie Crash-Test-Dumnys,
weldhe fur spezi sche Lastfalle konzipiert wurden, sind numerisdhe Modelle unter Bereick-
sichtigung der Applikation auf Validit at zu eberprefen.

Verstiedene Testverfahren und Versudhisanordrungen zur Validierung der Modelle wur-
den entwickelt. Sdlitten- und Pendeltestssind etablierte Verfahren, den Ein uss einer
de nierten Belastungauf denmensalichen Kerper zu untersuchen. Dabei werdenLeichen,
derenKerperproportionen ungethr deneneinesDurchsdnittsmensden ertspreden, posi-
tioniert und mit Sensorerbestickt. Aus den Messverten mit untersciedlichen Testohek-
ten werden Ergebnislorridore ermittelt. Liegendie ertsprechenden Simulationsergebnisse
innerhalb dieser Korridorgrenzen, so ist das Modell fur den jeweiligen Lastfall validiert.
Vorraussetzungfur eine erfolgreite praktische AnwendungdesModells ist eine austihrli-
che Dokumertation der Validierung.

Bei der Validierung eines Mensdimodells auf Grundlage von Ergebnissenaus Leichen-
versudien bleibt der Ein uss aktiver Muskelspanmung unberucksichtigt. Muskelaktivit at
verandert jedoch die Kinematik einesFahrzeuginsassesowie die Deformations-und Ma-
terialeigensbaften von Weidteilgewebe ([81]). Da dies wiederum einen Ein uss auf die
Verletzungsmebanik ausabt, ist eine Bereicksichtigung der Muskelaktivit at bei der Model-
lierung Voraussetzungur ein realitatsnahes,den Mensden reprasetierendesModell. Der
Ein uss der Muskelaktivit at auf dasinsassewerhalten ist Gegenstandaktueller Forsdung.

1.3 Ziel dieser Arb eit

Im Rahmendeseuropaisthen Forsdtungsprgekts HUMOS-I wurde ein Mensd¢imodell ba-
sierendauf der Methode der Finiten Elemerie entwickelt. Das Folgeprgekt HUMOS-II hat
die Optimierung und Validierung desModells zur Aufgabe.

Die erste HUMOS-Versionwurde hauptsaclich anhand von Ergebnissenaus Leicherver-
sudhen validiert. Willk urliche und re ektorische Muskelaktivit aten blieben also bislang
unberecksichtigt. Au erdem wurden im aktuellen Modell die Materialeigensbaften der
Weidteile nur fer relaxiertes Muskelgevebe abgebildet.

Ziel dieser Arbeit ist es, fur die Validierung aktiver Mensdqimodelle eine Datenbasis zu
stha en. Dazu soll der Ein uss der Muskelaktivit at auf die Insassenkinematiksavie auf
die Deformationseigendtaften von Weidteilgewebe quarti ziert werden. Die Ergebnisse
aus Freiwilligenversudien sollenim Rahmen dieser Dissertation dazu verwendet werden,
die Validitat desbereits bestehenderHUMOS-Modells entspredhend den Versudsanord-
nungenund unter Berucksichtigung der Muskelaktivit at zu uberprelfen.

Eine explizite Formulierung der Fragestellungerfolgt in Kapitel [3.



Kapitel 2

Theoretisc he Grundlagen

2.1 Numerisc he Simulation

2.1.1 Begrie und Grundlagen

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

‘Simulation ist das Nacdhbilden einesSystemsmit seinendynamisden Prozessenn einem
experimertierfahigen Modell, um zu Erkenrtnissen zu gelangen,die auf die Wirklic hkeit
eibertragbar sind.'

Nigg ([58]) de niert denBegri Simulation etwas keirzer:
‘Simulation is the processof performing experimerts on a numerical model.'
Zwei Begri e sind in beidenDe nitionen erthalten - Modell und Experimert.

Eine Simulation bestelt immer auseinembzw. mehrerenSimulationsmodellen, weldhe die
zu untersudiendenund realen Objekte reprasertieren. Die fer die jeweilige Fragestellung
wichtigen physikalischen Eigenstaften und Parameter realer Objekte werden numerisd,
d.h. mathematish bestirieben. Das Modell bzw. die Teilmodelle bilden zusammenmit
bestimnten Anfangs-und Randbedingungendie Grundlagefur die numerisdhe Simulation.

Mit Hilfe einesExperimerts wird die Bezielung zwisden Ursade und Wirkung betrach-
tet. Sokann z. B. die Wirkung au erer Ein wusseauf technische oder biologishe Systeme
untersutht werden. Sind die klassistien Methoden der technisthen Medhanik, wie sie unter
anderemin der Biomedanik Anwendung nden (z.B. Breul et al. ([15])), nicht zielfuhrend,
so kommt die numerisdie Simulation zum Einsatz. In der numerisdien Simulation wer-
den Experimerte 'theoretisch’' bzw. 'virtuell' durchgefihrt, um ausden ErgebnissernReick-
sthlusseauf die Realitat ziehenzu kennen. Eine numeriste Simulation beinhaltet also
die Abbildung einesrealen Systemssawie dessenAnalyse unter bestimnten Lastfallen in
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Abhangigkeit von der Zeit.

Ein Simulationsmadell besteh eiblicherweiseausmehrerenTeilmodellen.Randbedingungen
legenmegliche Interaktionen zwisdien den Systemenfest und bestimmensomit den Anfang
sowie den zeitlichen Ablauf der Simulation. Unter Randbedingungensind unter anderem
Kontaktde nitionen, Anfangsgeskwindigkeiten oder Bestleunigungsfelderzu verstehen.

Das Beispielaus Abbildung [Z7 zeigt einenexperimertellen Versuhsaufbausawie dasdazu
korrespondierendeSimulationsmodell.

Abbildung 2.1: Experimerteller Versudisaufbauund Simulationsmodell

Im realenVersud wurde ein Crash-Test-Dummny auf einem Sdlitten positioniert und la-
teral sawie rotatorisch bestleunigt. Ein Bewegungsanalysesysterarfasstedie Kinematik
des Dummys wahrend der Sdlittenbewegung. Mit Hilfe des Simulationsmadells wurde
ansdlie end wberpruft, in wieweit die Ergebnisseausdem realenVersut mit den Ergeb-
nissenaus dem Simulationslauf eibereinstimmen. Das Simulationsmaodell aus Abbildung
[Z1 besteht aus vier Teilmodellen, der Sdlittenplattform, dem Sitz, dem Gurt und dem
Dummy.

FolgendeRandbedingungenwurden implemertiert:
Fehren der Sdlittenplattform mit den Bewegungsdateraus dem Versud
Kontakte zwisthen Dummy und Sitzmodell
Gravitation

Das gesante Simulationsmodell wird repraseniert durch zeitabhangige Di erentialglei-
chungen. Diese mathematisdhe Darstellung der physikalischen Gegelenheiten wird von
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modernen Simulationspaketen automatisc erstellt. Mit numeristien Naherungserfahren,
wie z.B. der Methoden von Euler oder Runge-Kutta lassensich dieseGleichungenlesen.

Die beispielhaft dargestellten Versudhe und Simulationen wurden im Rahmen des EU-
Projekts ROLLOVER durchgethrt ([[7]).

2.1.2 MKS- versus FEM-Sim ulation

Grundsatzlich existieren zwei Methoden zur Abbildung realer Systeme,das Mehrkerper-
System(MKS) und die Methode der Finiten Elemerte (FEM).

Ein MKS-Modell bestel aus Segmeten, den sog.Bodys, weldhe durch kinematisthe Ge-
lenke mit unterschiedlichen Freiheitsgradenmiteinander verbundensind. Dem Body wer-
dendie Koordinaten desScwerpunkts, die Masse,die Tragheitsmomete sawie ein lokales
Koordinatensystemzugeordnet.Fur ein SystemausgelenkigverbundenenElemerten exis-
tiert eine Bewegungsgleioung, weldhe z.B. nadh dem Ansatz von Newton-Euler von der
Simulationssoftvare automatisd aufgestellt wird. Mithilfe der entstehendenDi erential-
gleidhungenund gegelenenRandbedingungenwird die Kinematik desMKS-Systemsdurch
mathematistie Naherungserfahren beredinet. Diese Di eren tialgleichungen werden mit
numerishen Lesungserfahren wie dem Euler- oder dem Runge-Kutta-Verfahren gelost
(180).

Fur die Kontaktde nition sowie fur die visuelle Darstellung werdenden Bodys starre, d.h.
nicht deformierbareeinfache geometrisbe Elemerte zugeordnet.Mit Hilfe von Ellipsoiden,
Zylindern und Ebenenist esmeglich, Kontakte zwisten versdhiedenenSegmeten zu de-
nieren. Kontaktde nitionen werdendurch eine Weg-Kraft Kennung de niert, d.h. dringt
ein MKS-Elemert in ein anderesein, so wird diesesmit einer in der Kontaktde nition
festgelegterKraft zureckgedmngt.

Die Finite Elemerte Methode ist ebenfalls ein numerisdes Verfahren, physikalische Pro-
blemstellungenabzubildenund zu beretinen. Mit diesemVerfahrenist es meglich, kom-
plexe und detaillierte Strukturen abzubilden und zugleid deren Material- und Verfor-
mungseigendtaften adaquat zu modellieren.Im Gegensatzu MKS-Modellen sind Finite-
Elemerte-Modelle deformierbar.Die FEM wird im folgendenAbsdcnitt naherbestrieben.

2.1.3 Metho de der Finiten Elemente

Ihren Ursprung hat die Methode der Finiten Elemene in den 50'er Jahren des 20. Jahr-
hunderts in der milit arischen Forsdung. Seitdem unterliegt diesesnumeriste Verfahren
einer standigen Weiterertwicklung. Verstiedene Software-Pakete werden unter anderem
fur den Bereich der Fahrzeugindustriein der Stuktur- oder Insasseberetinung am Markt
angeloten. Diese beinhalten Module fer die Modellierung (Pre-Processing),fer die nu-
meristie Beredinung bzw. Simulation (Solver) als audh fer die graphisdie Ausgale der
Ergebnisse(Post-Processor).Einige der in der Fahrzeugindustrieetablierten Pakete sind



2.1 Numerisc he Simulation 21

unter folgendenProduktb ezeitinungenbekannt: PamCrash(ESI), MAD YMO (TNO), AN-
SYS(ANSYS Inc.) oder RADIOSS (MECALOG).

Physikalisth-technisthe Systeme,wie z.B. Konstruktionen aus dem Bauingenieurvesen,
Stremungen aus dem Masdinenwesensowie aus der Thermodynamik oder dreidimensio-
nale Strukturen ausder Fahrzeugtebinik lassensich mathematisd abbilden. Aus den phy-
sikalischen Zusammenmngensowie derenFormulierung durch Gleichgewidits- bzw. Extre-
malbedingungensowie Variationsaufgalen resultierendie das Systembestreibendenpar-
tiellen Di erentialgleichungen (DGL). DieseDGL'n lassensich analytisch oft nicht oder
nur mit gro em Aufwand lesen.Die Methode der Finiten Elemerte stellt ein Werkzeug
dar, dieseDi erentialgleichungennumerisd, d.h. naherungsweisezu beretinen.

Grundprinzip der Methode der Finiten Elemerte ist es,einenzu betrachtenden kontin uier-
lichen Kerper in kleine Elemente mit einfadher Geometrieaufzuteilen. Dieser Scritt wird

als Diskretisierung des Grundgebietesbezeitinet. Benadbarte Elemerte sind an den so-
genanren Knotenpunkten miteinander verbunden.Durch dieseraumliche Diskretisierung
ist es nun meglich, Ansatz- bzw. Formfunktionen fur die gesubten Werte elemenweise
aufzustellen. Anforderung an lineare Formfunktionen bzw. Formfunktionen heherer Ord-
nung ist die Stetigkeit, um bei der Berecinung der unbekannten Knotenvariablen stetige,
d.h. sprungfreie bergange benatbarter Elemene zu erhalten. Mit gegelenen Randbe-
dingungenund einer Koordinatentransformation der niten Elemerte in ein Einheitskoor-
dinatensystemlassensich die gesubiten Unbekannten an den Knotenpunkten beredinen.

Eine mathematisd detaillierte Bestireibung der Methode der Finiten Elemerte weirde
den RahmendieserArbeit sprengen.Im Folgendenseidas prinzipielle Vorgehender FEM
am Beispielallgemeinelastomebanisder Aufgabenstellungendargestellt. Bei elastomeba-
nisthen ProblemenwerdenDehnungen, Spannungenund Verstiebungenvon im Allgemei-
nen dreidimensionalenObjekten betrachtet. Zur Beredinung realistisder Dehnungs-und
Spanrungswerte werdenden Finiten Elemerien Materialeigensbaften zugeordnet.Das in
dieserArb eit dargestellteFinite-Elemerte-Menstimodell soll ebenfallsdie Beretcinung von
Dehnungenund Spanrungen einzelneranatomister Strukturen zulassen.Das Modell ist
demnad der Klasseelastomebanisther Fragestellungenzuzuordnen.

Bei der raumlichen Diskretisierung unterscheidet man verstiedene Formen Finiter Ele-
merte. Dieseseienim Folgendenkurz erlautert.

Stabelemerte (engl. bar) sind 1-dimensionaleElemerte zur Ubertragung von Zug-
und Druckkraften (z.B. Drahtseil)

Balkenelemete (engl. beam) sind ebenfalls 1-dimensionaleElemerte, jedoch werden
mit Balkenelemeten auch Momerte ebertragen (z.B. Dachbalken im Hausbau)

Membranelemete (engl. menbrane) sind 2-dimensionaleElemerte zur Ubertragung
von Zug-, Druck- und Sderkraften, jedoch ohne Biegestei gkeit (z.B. Papier)
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Sdalenelemete (engl. shell) sind 2-dimensionaleElemerte zur Ubertragung von
Zug-, Druck- und Sdherkraften mit Biegestei gkeit (z.B. Bleche)

Volumenelemete (engl. solid) sind 3-dimensionaleElemerte zur EUbertragung von
Zug-, Druck- und Sderkraften sovie Momerten (z.B. Schaume)

Fur ein dynamistheselastomebanisties Problem lasstsich nach dem Lagrange'sben An-
satz jedesTeilchen der betrachteten Struktur durch seineAusgangskordinaten savie der
Zeit darstellen. Die aktuellen Koordinaten bzw. die Versdiebungender Punkte lassensich
formulieren als Funktion der Ausgangskordinaten und der Zeit.

X = X(Xo; Yo; Zo; t) (2.1)
Y = Y(Xo; Yo; Zo; t) (2.2)
Z = z(Xo; Yo; Zo; t) (2.3)

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

Werdeneinzelne,m Folgendenals Knoten bezeitinete Partik el desMaterialkontinuums als
starre Kerper betrachtet, solasstsich, ausgehendvon einemdynamisden Gleichgewidt,
folgendeBewegungsgleioung aufstellen:
2

M%+ D%+ Ku= Feyx (2.5)
Demzufolgesind die au eren Kr afte gleich der Summeaus den auf den Knoten wirkenden
Tragheitskmften, der Dampfungsawie der elastistien Kr afte. M wird dabei als Massenma-
trix, D alsDampfungsmatrixund K als Stei gk eitsmatrix bezeitinet. Die Elemerte von M
bestireiben die Masseder Knoten, D ernthalt die Dampfungseigenswaften einesknotens
und medanishe Materialeigensbaften werdenin der Stei gkeitsmatrix K zusammenge-
fasst. Im statischen Fall sind die Knotengestwindigkeiten und Besdlleunigungengleich
Null, d.h. die Massen-und Dampfungsmatrix wird zu Null gesetzt, so dassals einzige
Unbekannte nur noch Versdiebungenzu beredinen sind:

KU = Fex (2.6)

Zwei verstiedeneVerfahren zur Lesungbzw. Integration der Di erentialgleichungen fer
das diskretisierte Grundgebiet stehen zur Verfugung. Es wird dabei zwisden impliziten
und expliziten Lesungserfahren unterscieden.

Implizite Verfahren werden hauptsacdlich fer statische Aufgabenstellungen,wie z.B. fer
die Auslegungvon Tragwerkskonstruktionen verwendet. Dabei sind bestimnte Randbedin-
gungenvorzugelen, welcthe zusammemmit der Stei gkeits- bzw. Massenmatrixein lineares
Gleichungssystenmbilden. DiesesGleichungssystemasstsich mit numerisdien Lesungser-
fahreniterativ loesen worausdie Versdiebungenaller Knoten im betrachteten Grundgebiet
resultieren. Aus diesenberetineten Versdiebungenlassensich Dehrungenund Spanrun-
genim Inneren desGrundgebietesermitteln. Eine auskihrliche Besdireibungist in [7Z] zu
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nden.

Sollendynamiste Vorgangemittels der FEM untersudit werden,soist die Lesungder Be-
wegungsgleioung mit derimpliziten Methode nur mit sehrhohemRehenaufwand meglich.
Betrachtet man folgendeDi erentialgleichung zum Zeitpunkt t,.; mit den Bekannten u,
und ¢, und den Unbekannten u,:+; und ug.;, SO ist eine explizite Lesungder zwei Un-
bekannten mit diesereinen Gleichung nicht meglich. Die Dampfung wurde bei dieserma-
thematischen Formulierung vernadlassigt, sodassdie Gestwindigkeitskomponerte u hier
nicht ersdeirt.

mu”+1 + kUn+1 = fn+1 (27)

Beim impliziten Verfahrenwird u,.; durch Di erenzbildung und Substitution in Abhangig-
keit von u, und u, ; dargestellt. Durch EinsetzendieserSubstution in die urspreingliche
Di erentialgleichung ergibt sich ein Gleichungssystemweldesiterativ fur jedenZeitsdritt
zu lesenist.

Wahlt man einen sehrkleinen Zeitsdritt, so kann innerhalb desfestgelegtenZeitsdritts
von konstarten Knotenbestleunigungenausgegangemerden.Unter dieserVoraussetzung
und bei bekannten u, und u, 1=, ist die sogenante explizite Methode anwendbar. Dabei
werdendie Versdiebungenund Besdileunigungenzu den Zeitpunkten t, und die Ges&win-
digkeiten zu den Zeitpunkten t,.; -, beretinet. Fur die Di erentialgleichung zum Zeitpunkt
th

mel, + ku, = f, (2.8)

lassensidh die Besdileunigungenund die daraus resultierenden Gestwindigkeiten und
Versdiebungenexplizit beredinen ([21]):

o, = (F,  Kuy)=m (2.9)
Up+1=2 = Up 12+ By T (2.10)
Un+1 = Up + Ups1= The1=2 (2.11)

Die explizite Methode ist im Gegensatzum impliziten Verfahrennur fer kleine Zeitsdritte
t stabil. Die Stabilitatsgrenze,d.h. der maximale Zeitsdritt fer eine stabile Losung,be-
redhnet sich dabei ausder Ausbreitungsgedawindigkeit einer Schallwelle im diskretisierten

Material wie folgt:
r

%
t< I = (2.12)
| ist dabei die charakteristische Langewie z.B. die kerzesteElemerikantenlange, %ist die
Dichte desMaterials und E steht fur dasElastizitatsmodul. Je kleiner daskleinste Elemert
des Modells und je heher das maximale, im Modell de nierte Elastizitatsmodul, desto
kleiner ist die beredinete Stabilitatsgrenzeund somit der Zeitsdritt. Die Dauer fer die
Beretinung der Simulation wird alsowesetlich beein usst von der kleinsten Elemerigre e
sovie vom maximalen E-Modul.
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2.2 FE-Mensc hmo dellierung

2.2.1 Vorgehensw eise

Numerisde Simulation ist mittlerw eile in sehr vielen ingenieurwissenswaftlichen Berei-
chen etabliert. Wurden freher Versute physikalisch mit Prototypen durchgeihrt, sower-
den heute meist Bauteile mathematisd abgebildet und mittels numerisdher Simulation
analysiert. Die folgende Aufzahlung gibt einen Uberblick wmber die wichtigsten Entwick-
lungsphasenbei der Entstehung einesnumeriscien Modells.

1. Formulierung der Anforderungen:
Elemertar ist einedetaillierte De nition der Anfordungenan dasModell unter Bereick-
sichtigung der AnwendungsgebieteDabei sollten die Anforderungenso komplex wie
notwendig, jedoch so einfach wie meglich formuliert werden.

2. Untersuchungund Quanti zierung relevanterphysikalischerEigenschaften:
In der zweiten Phasesind die abzubildendenphysikalischen Eigensdaften im Kon-
text der zuvor formulierten Anforderungen festzulegen.Geometrie und Materialei-
gensabaften sind mit geeigneterMethoden zu erfassenund zu quarti zieren.

3. Modellierung
Im dritten Sdritt folgt die Modellierung der ermittelten physikalischen Gegelenhei-
ten. Geometristie Verhaltnisse sovie Materialkenrungenwerdenfer die mathemati-
sthe Abbildung aufbereitet.

4. Validierung
Die letzte aber ertscheidendePhaseist die Validierung des Modells. Dazu werden
Ergebnisserealer Testsmit den Ergebnissendes Modells verglichen. Ohne eine um-
fangreidhe und dokumertierte Validierungist der praktische Einsatz eineskomplexen
Modells nicht sinnvoll.

Die Entwicklung einesnumeristcien Modellsdesmensatlichen Kerperserfordert die Zusam-
menarkbeit interdisziplinarer Arb eitsgruppen. Mediziner und Biologenstellenihr Grundla-
genwissenzur Verfegung und Ingenieuresetzendieselnformationen technisdh um. Einen
groben WUberblick mit den wichtigsten Phasenim EntstehungsprozessinesFiniten Ele-
merte Menstimodells gibt das Sdaubild in Abbildung ZZ2 Die bereits erwahnten Ent-
wicklungsphasenim Entstehungsprozessinesnumerisdien Modells sind hierin wieder zu
nden.

Die Menstimodellierung basiert auf der Anatomie und Anthropologie, den Materialei-
gensbaften abgebildeterGewebe, der funktionellen Anatomie mit den Gelenkde nitionen
und der Physiologie mit den Muskeleigenskaften. Das eristandene Gesamtmodell wird
ansdilie end validiert, wobei die Ergebnisseaus Leichen- und Freiwilligenversutien mit
den Simulationsergebnissewerglichen werden.Liegendie Simulationsergebnissau erhalb
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Optimierung

Geometrie Simulations-
Anatomie, Anthropologie ergebnisse
Materialeigenschaften
Gewebe mit mechanischen Eigenschaften FE-M

:: > -Modell e
und Belastungsgrenzen Modellierung SRR A Simulation Validierung
Randbedingungen
Funktionelle Anatomie
(Gelenke und Freiheitsgrade) Realdaten
Physiologie Leichenversuche
(Muskeln und aktive Eigenschaften) Freiwilligenversuche

Abbildung 2.2: Phasenbei der Entwicklung einesMenstimodells

der Ergebnislorridore ausdenrealenVersuten, soist eine Optimierung desModells not-
wendig.

Abhangig vom geplarien Einsatzgebietdes zu entwickelnden Modells sind abzubildende
anatomiste Strukturen zu bestimmenund deren Materialeigensbaften zu charakterisie-
ren. SolldasModell zum Beispiellediglich Verletzungender Halswirbelsaule pradizieren,so
ist essinnvoll, kleinereknedherneWirb elstrukturen oder auch Gefa e, Nerven und Recken-
mark abzubilden.Ist der Einsatz desModells eherauf die Crash-Sinulation bestirankt, so
sind diejenigenStrukturen zu modellieren, weldhe bei realen Unfallen audch Verletzungen
erleiden.Dazu zahlen z.B. dasknederne Skelett savie der Thorax mit Herz, Lunge, Aor-
ta und Hohlvene.Die Charakterisierungder Materialeigensbtaften kann sovohl mit Hilfe
von Literaturstudien als auch durch experimertelle Versute erfolgen.Im Gegensatzzur
Modellierung rein medanisder bzw. technisdher Objekte mit exakt de nierten Materialei-
gensbaften besteh die Sdwierigkeit darin, biologisthiesGewebe sovohl mit intra- alsaud
interindividuellen Unterschieden geeignetabzubilden. Lassensidch industriell verarbeitete
Materialien meist mit einfadien mathematisdien und linearen Gesetzenbesdireiben, so
zeigenbiologiste Materialien nicht-lineare Kennungen.

Der Menst zeitnet sich weiterhin durch seineaktiven Komponerten, die Muskeln aus.
Zusammenmit dem zertralen Nervensystemist esdem Mensdien meglich, aktiv zu han-
deln und auf au ere Ein usseadaquat zu reagieren.Eine Abbildung deskomplexenzen-
tralen Nervensystemsdst jetzt und in naher Zukunft sicherlich nicht meglich, jedoch lassen
sich Muskeln mit bereits etablierten Muskelmaodellen einsetzen.Bei geeigneterMuskelan-
steuerungsollensich aktive Bewegungenmit dem Modell simulieren lassen.

Fur beide bereits dargestellten mathematistien Methoden existieren Abbildungen des
menstlichen Kerpers, die sog. Mensdimodelle. MKS-Mensdimodelle bestehenaus gelen-
kig miteinander verbundenen,starren Ellipsoiden. Durch einean die Anatomie angepasste
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Gelenlkauswahl wird eine dem Mensdien ahnliche Kinematik in der Simulation erreidt.
Jedoach kennendie Anatomie der Weidhteile savie deren Materialeigensbaften nur unzu-
reichend abgebildetwerden.

Mittels Finiter Elemente ist esmeglich, die Geometriedesmensdlichen Kerpersdetailliert
darzustellen.Die detaillierte Abbildung der Geometrie kann entscheidend sein fur die er-
folgreiche Validierung und Anwendungeinesnumeriscien Modells (vgl. Mall et al. ([57])).
Neben der genauenAbbildung der Geometriewerdendie medanisden Eigensthaften ver-
sthiedenerGewebetypen wie Knochen, Fett oder Haut realitatsnah de niert.

Abbildung [Z:3zeigtein Mehrkerper-Dummy-Modell und dasFinite-Elemerte-Menstimodell
HUMOS.

Abbildung 2.3: Mehrkerper Dummymodell der Firma TNO (links), Finites Elemerte
Mensdimodell (HUMOS)

Bislang existiert jedoch kein Mensdimodell, weldhes die willk urliche bzw. unwillk eirliche
Muskelaktivit at adaquat beracksidhtigt. Die Weiterertwicklung von Menst&imodellen hin-
sichtlich ihrer aktiven Muskelkomponerten ist Gegenstandaktueller Forsdung, wie z.B.
im Rahmendesvon der europaisdhhen Kommission ge®rderten Projekts APROSYS, Bio-
medanics (AdvancedProtection Systems,siehe[5]).

2.2.2 Mo dellierung biologisc her Gewebe

Bei der Modellierung biologister Gewebe spielendie medanisden Eigenstaften der ab-
zubildendenMaterialien eine enscheidendeRolle. Nach dem Vernetzender anatomisdien
Strukturen werdenden Elemerien bestimnte Materialeigensbaften zugeordnet,um in der
Simulation eine meglichst realistisdhhe medanishe Materialcharakteristik des jeweiligen
Gewebes zu gewahrleisten. Ausgehendvon klassisten linearen Materialgesetzenwerden
im Folgendendie medanisdhien Eigensthaften biologisther Weichteilgewebe bestrieben
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und derenModellierung kurz dargestellt.

In der technisdhen Festigkeitslehrewird der Ein uss au erer Kr afte bzw. aufgepmgter Ver-
formungenauf einenKerper bzw. auf ein Material untersudt. Zur quartitativ en Besdrei-
bung des Materialzustandesunter au erer Einwirkung werden die Begri e der Spanrung
und der Dehnung verwendet. Unter Spanrung wird ganzallgemeindie auf einende nier-
ten Quershinitt wirkendeKraft im Inneren einesK erpers verstanden.In der technisthen
Medhanik wird hierzu ein kleinessog.in nitesimales Elemert ausdem betrachteten Kerper
freigestinitten, um an den Scnitt aden, alsoinnerhalb desbetrachteten Gesantk erpers
Spanrungen zu analysieren.Am freigestinittenen Elemen (Abbildung Z4) sind an jeder
Sdnitt adie drei Spanrungen zu untersceiden. Die Normalspanrung ; stelt senkredt
auf der Scnitt adche und die zwei Sdwubspanmungen j liegenin der Ebeneder Sdnitt-

ache. Der erste Index bezeitinet dabei die Richtung der Flachennormalen, der zweite
Index bestireibt die Richtung der wirkendenKraft.

Abbildung 2.4: Normal- und Scubspanrungen

Bei eindimensionalerBetrachtungsweiseergibt sich der einfache Zusammenhangzwisden
Spanrung , Kraft F und Querstnitts ade A:
F

= X (2.13)

Mit Hilfe der Dehnung wird die Verformung desK erpersbesdéirieben. Der Zusammenhang
zwisthen Spanrung und Dehrnung besdireibt das Materialverhalten und bildet somit die

Grundlage fur die mathematisdhie Abbildung der medanistien Eigensbaften. Im drei-

dimensionalenRaum lassensicdh die Dehnungen” mathematisd in der sog. Tensorform
darstellen. Aus der quadratisdhen Abstandsanderung zweier Punkte lasstsich der Green-
Lagrange'sbe Dehrungstensorherleiten. Unter Vernadlassigungbestimnter Komponen-
ten (Terme heherer Ordnung) fer in nitesimale Dehrnungen ertsteht der Dehnungstensor
nadh Caudy. Die Komponerten desDehnungstensorswverdenwie folgt de niert ([3]):

"ii = — (214)



2.2 FE-Mensc hmo dellierung 28

woo Lo U

i =t x,-) (2.15)
In Gleichung [Z19 bedeutet u; die Verstdiebung und x; die Ausdehrung desbetrachteten
Kerpersin die durch i gelennzeitinete Richtung.

Variiert der Zusammenhangzwisthen Dehnung und Spanrung mit der Dehnrate, also mit
der Gestwindigkeit der Verformung, sosind die Eigenstaften desuntersuciten Materials
als dehnratenabtangig zu charakterisieren. Zur mathematis¢en Abbildung der Dehnra-
tenabhangigkeit wird folgenderZusammenhangverwendet.

=9(") « (2.16)

Die dehnratenablangige Spanrung beretinet sich demnad aus der Multiplik ation einer
Referenzspanangskune ; mit einer dehnratenablangigenFunktion g("). Als Referenz-
spanrungskune dient zum Beispielder -"-Zusammenhandei quasi-statishier Belastung.
Zwei analytische Funktionen fer g(") sind unter denNamenCowper-Symondsund Johnson-
Cook bekannt, derenParameterausden Ergebnissenvon Materialversudien zu bestimmen
sind.

GrundlegendeMaterialcharakteristiken sind aus den Ingenieurwissendaften bekannt und
werdenim Folgendenqualitativ besdirieben:

Linear-elastisties Materialverhalten:

Spanrungenund Dehrnungenfolgen einer linearen Gesetzna igk eit. Tednische Ma-
terialien wie Stahl gehorden diesemlinearen Spanrungs-Dehmings-Zusammenhang
bis zu einersog.Elastizitatsgrenze Wird dieseebersdiritten, soist einenicht-lineare
elasto-plastisbe Spannungs-Dehmungs-Kurve zu beobaditen, bevor das Material bei
Ubersdireitung der Bruchspanrung sdilie lic h versagt.

Linear-viskoelastisties Materialverhalten:

Viskolelastishie Materialien zeidinen sich durch Hysterese Relaxation und Kriechen
aus.Verformt sich ein Material unter Belastungandersals unter ansdlie ender Ent-

lastung, sowird diesesPhanomenals Hysteresebezeitinet. Unter Relaxation ist die
Abnahme der Spanrung bei konstart gehaltener Dehnung zu verstehen.Kriechen
besdireibt eine kontinuierliche Verformung einesMaterials bei konstart gehaltener
Spanrung.

Plastishes Materialverhalten:

Werden plastisthe Materialien belastet und ansdilie end ertlastet, so bleibt nac
Entlastung bzw.im spanrungsfreienMaterial eineRestdehrung erhalten. Der Kerper
bleibt also deformiert.

Viele technisthe Materialien gehorten innerhalb gewisseiGrenzendem linear-elastistien
Hook'schen Materialgesetz.Dieseswird im eindimensionalerFall durch folgendeGleichun-
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genreprasertiert:

= E" (2.17)
= Gtan (2.18)

E wird als Elastizitatsmadul (engl.: Young's modulus) bezeitinet, G ist das sog. Sdub-
modul (engl.: Shearmodulus) und " steht fer die Dehrnung. Bei dreidimensionalerBetrach-
tungsweiseerfolgt die mathematiste Darstellung wiederin Tensorshreibweise.

Fur allgemeine alsoaud fur nicht-lineare elastishe Materialien kannder”  -Zusammen-
hang mathematisd durch eine Funktion der Formanderungsarleit W (engl.: strain energy
function) dargestelltwerden.DerenExistenz kann nadch Fung ([Z4]) mit Hilfe einerthermo-
dynamisden Betrachtung bewiesenwverden.Danad resultiert ausder partiellen Ableitung

der Formanderungsarleit nach der Dehnung die zur Dehnungsriditung korrespndierende
Spanrung:

i = = (2.19)

Eine etablierte 'strain energyfunction' fer inkompressiblegummiartige Materialien ist un-
ter der Bezei©inung Mooney-Rivlin-Energiefunktion bekanrt.

Viskoelastishie Materialien lassensich durch Feder-Dampfer Systemedarstellen.Drei Stan-
dardmodelle werdenin der Literatur ([24]) bestirieben. Das Maxwell-Modell bestehl aus
einer Federund einem Dampferelemet in Serie,das Voigt-Modell setzt sich aus einer Fe-
der und einem dazu parallelen Dampferglied zusammen.Das dritte Sdaltbild wird als
Kelvin- bzw. Standard-Linear-Solid-Malell bezeitinet und setzt sich aus einem Maxwell-
Modell und einerdazu parallel plazierten Federzusammen Fur diesedrei Materialmodelle
lassensidh sog. Ubertragungsfunktionenherleiten, weldhe die Spanrung und Dehnung in
Abhangigkeit von Feder-und Dampferkonstarten bestireiben.

Die Materialeigensbaften von biologisthen Weidcteilgeweben gehorden, im Gegensatzzu
denmeistentechnisthen Materialien, komplexerenSpanrungs-Dehmuings-Zusammenangen.
So fand Wertheim bereits 1847 heraus, dass biologistie Weidhteile nicht der linearen
Hook'schen Gesetzma igk eit folgen. FolgendeMaterialcharakteristiken biologisher Weid-
teilgewebe werdenin der Literatur diskutiert:

Weidhteilgewebe weisen viskoelastistie Materialeigensbaften auf. Anhand experi-
merteller " -Zusammenknge sind die viskoelastishien Charakteristiken Relaxa-
tion, Kriechen und Hysteresezu beobaditen ([24)).

Das Materialverhalten biologisther Weidteile ist als hyperelastist (engl.: hyperelas-
ticity) zu bezeitinen. Mit zunehmendemDehnung nimmt die Stei gk eit desMaterials
Zu.
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Die meisten Weidteile wie Organe, Gefa e, Muskeln und Sehnenunterliegen in-
vivo einer physiologistien Vorspanrung. Die Aorta zieht sich bei einer Ruptur z.B.
zusammenund verkeirzt sich. Bei in-vitro Versutenist daherauf eineadaquatePro-
benvorbereitung (engl.: pre-conditioning) zu achten, um physiologistie Verhaltnisse
auch im Labor zu gewahrleisten.

Viele biologisdhie Gewebe weiseneinehohe Elastiztit atsgrenzeauf. Denndarmnekmse
(Meserterium) lasstbis zum Erreichen der Elastizitatsgrenze(physiologisé) um bis
zu 100%,Arterien lassensich um bis zu 50% und Sehnenum bis zu 5% dehnen.

VershiedeneGewebetypen zeigeneine teils erheblide Dehnratenabhangigkeit, d.h.

der Dehnungs-Spanangs-Zusammenhangariiert mit der Anderungder Verformungs-
gestwindigkeit (Dehnrate). Nach Miller ([55]) weisen'sehrweiche' biologiste Gewe-

be wie Gehirn, Leber oder Nieren eineerheblihhe Dehnratenabtangigkeit auf. Sehnen
und Ligamerte in longitudinaler Richtung zeigenhingegenfer niedrige Dehnraten ei-

ne nahezuvernadlassigbareDehnratenablangigkeit ([[7g)).

Bei der Entwicklung und Festlegungder ParametereinesMaterialmodellsist dasVorgehen
fur technisthe und biologistie Materialien ahnlich. Ausgehendvon experimertellen Zug
bzw. Druckversudien mit unterschiedlichen Verformungsgesowindigkeiten werden zuerst
die grundlegenderMaterialeigensbaften qualitativ bestimnt. Die Zuordnung desMaterials
zu einer bestimnten Materialklasse(linear elastisd, nicht-linear elastisd, viskoelastist,
dehnratenablangig usw.) bildet die Grundlage fur die Wahl eines geeignetenMaterial-
modells. Die Parametrisierungeinesausgevehlten Modells erfolgt durch Optimierung der
Modellkonstarten, so dassdas parametrisierte Materialmodell meglichst genaudie realen
" -Zusammenkngeaud fur unterschiedliche Dehnraten reprasettiert.

Aufgrund nicht-linearer viskoelastistier Charakteristiken biologisther Weidteile kommen
meist di erentielle Ansatze auf Basis der Formanderungsarleit (strain-energy function)

zum Einsatz. Bei der Wahl der mathematisthen Formulierung ist darauf zu achten, dass
eine Implemertierung desjeweiligen Modells in der zu verwendendenSimulationssoftvare
existiert. Gangige FE-Pakete wie PamCrash, Madymo oder ABAQUS beinhalten Mate-

rialmodelle, welche auf gangigenFunktionen der Formanderungsarleit basieren.Sanders
et al. ([68]) bestreibendasprinzipielle Vorgehenfur die Untersudiung medanisder Eigen-
sthaften von Biomaterialien mit experimertellen Versudien und numerisdier Simulation.

Mit Hilfe der numeristien Simulation ist eineinverseParameterideni k ation desgewahl-

ten Materialmodells meglich.

Fung ([24)) idealisiert das Marterialverhalten biologister Weidteile, indem er von einer
Dehnraterunabhangigkeit desMaterials ausgely, waszu seinerDe nition der Pseudelasti-
zitat fuhrt. Fur Belastungs-und Entlastungskurven ist esmeglich, voneinanderunabhangi-
ge Funktionen zu formulieren und somit das Be- und Entlastunsgwerhalten des Materials
getrenrt zu bestireiben. Fung entwickelte damit eine Energiefunktion der Formanderungs-
arbeit fur die Modellierung von Haut.
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Miller ([55]) modelliert die Eigenstaften 'sehr weicher' Gewebe unter Verwendung der
Mooney-Rivlin-EnergieFunktion. Die beiexperimertellen Untersuchungengefundenedehn-
ratenabhangigkeit weicher Gewebe wie Hirn, Leber oder Nierewird durch einezeitabhangi-
ge Formulierung der Koe zien ten in der Energie-Runktion realisiert. Mit Hilfe der Maxi-

mum-Likelihood Methode werden dabei die Modellkoe zien ten an die experimertellen

Ergebnisseangepasst.

2.2.3 Mo dellierung der Musk elfunktion

Bei der Muskelmadellierung sind nach Winters et al. ([89]) phanomenologisice von phy-
siologistien Modellanstzen zu unterscheiden.

Physiologistie Modelle basierenauf anatomist-physiologistien Gegelenheitenunter Be-
recksichtigung der molekularenVorgange,weldhe bei Ablauf desQuerbreckenzyklusstatt-
nden. Basierendauf den Entdedkungen von Huxley ([34]) wurden komplexe mathemati-
sthe Besdireibungender physiologistien Vorgangeenwickelt. Zahalak besdireibt einevon
ihm entwickelte mathematisde Formulierung in [94]. Diesekomplexenphysiologistien Mo-
dellewerdenim Weiterennicht weiter verfolgt, da diesewenigerfur praktische Anwendun-
genin der Bewegungssimlation als viel mehr bei speziellentheoretishhen Untersuchungen

eine Rolle spielen.

Grundlageder meistenphanomenologisieen Muskelmaodelle bilden die Untersuchungenvon

Hill im Jahre 1939([34]). Er untersudite anhand einesFrosdimuskels (M. sartorius) die

Energieerhaltnisse bei einer Kontraktion. Hill stellte dabei eine den Energieerhaltungs-
satz erfullende Gleichgewiditsbedingung auf und ermittelte daraus einen Zusammenhang
zwisthen Kontraktionsges&windigkeit v und Muskelspanmung P. Gleichung 220 bereick-

sidhtigt zur Beredinung der resultierenden Muskelspanmung aussalie lich die Kontrak-

tionsgesbwindigkeit.

(@a+ P)(v+ b = bPy+ Q) (2.20)

P: Muskelsannung

v: Kontraktionsgeschwindigkeit

Po: Spannung bei max. isometrischeKr aft
a,b: Konstanten

Eine Abhangigkeit der Muskelkraft von der Ausgangsange der Muskelfaserist darin je-
doch nicht abgebildet. Gordon et al. ([Z25]) publizierten 1966, basierendauf Experimerten
mit isolierten Muskelfasern,den Zusammenhangzwisden Faseringe und resultierender
Spanrung. DieserZusammenhandeasstsidh anhand desmikroskopisden Aufbaus der kon-
traktilen Elemente und den bei einer Kontraktion statt ndenden Querbreickenzyklen er-
klaren. Die aktive Muskelspanmng ist abhangig von der Anzahl der Querbreicken, weldhe
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sich mit der Muskelfaser-bzw. Sarkomerlenge andert. Die meisten Querbreicken und so-
mit die maximale isometrishe Muskelspanmung entwickelt der Muskel in seineroptimalen
Lange.Verkerzt, d.h. bei konzerrischer Kontraktion bzw. dehrt sich der Muskel, d.h. bei
exzenrischer Kontraktion, sowird die Anzahl der meglichen Querbreicken reduziert und
somit die erreichbare isometrisdhie Muskelspanmung vermindert.

Die medanisdhen Eigenstaften von aktiven und passiven Muskeln bilden die Grund-
lage fur die Entwicklung von Muskelmodellen. Abbildung [Z3 zeigt die Zusammeniange
zwisthen Muskellange und Muskelspanmung sowie zwisden Kontraktionsgestwindigkeit
und Muskelkraft. Wird ein Muskel gedehn, soist eine zusatzliche passive Spanrungslkom-
ponerte zu berecksichtigen. Die Gesantspannung summiert sich aus aktiver und passier
Muskelspanmung, dargestelltin Abbildung [Z5, Mitte.

lo lo

Spannung
gesamt

Spannung
Spannung

Spannung

Spannung passiv

aktiv

Faserlange Muskeléange Geschwindigkeit

Abbildung 2.5: Muskeleigenshkaften

Auf Grundlage dieserBezielungenwurden zahlreithe Muskelmodelle entworfen. Ein klas-
sishes Hill-basiertes Modell mit drei Komponerten ist in Abbildung [Z8 dargestellt. Das
Blocksdhaltbild bestelt auseinemkontraktilen Elemert KE, einemparallel-elastisben Ele-
mert PE und einemseriell-elastishen Elemert SE. Das kontraktile Elemert repraseniert
die aktive, kraftgenerierendeKomponerte einer Muskelfaser mit den kontraktilen mole-
kularen Strukturen und deren langen-bzw. kontraktionsgestwindigkeitsabhangigen Ei-
gensbaften. Das passie Materialverhalten desdie MuskelfasernumgebendenBindegeve-
beswird mit einem parallel-elastisben Elemen abgebildet. Fung ([Z4]) bildet zusatzlich
eine sogenante intrinsische Elastizitat ab, welthe auf die medanishen Eigensbaften
der Myosin- und Aktinmolekele sowvie der Querbrecken zureickzufelhren ist und durch ein
zusatzlicheselastisties Elemert seriell zum kontraktilen Elemert im Modell reprasettiert
wird. Die Ubertragung der Muskelkraft auf den Muskelansatzbzw. Ursprung erfolgt eiber
dasserielleElemert SE. Anatomisd ist diesesSE-Elemen den Sehnenzuzuordnen.

Fur dasin Abbildung [Z8 prasertierte Modell ist die auf die SehnesibertrageneKraft gleich
der Summeaus der vom kontraktilen Elemen erzeugtenund der vom parallel-elastisben
Elemert verursatten passiven Kraft:

Fse = Fke + Fpe (2.21)

Die seriellbzw. parallel-elastistien Eigenstaften gehorden viskoelastishien Gesetzma ig-
keiten, bestirieben in vorigem Absdhnitt dieserArbeit. Hatze ([3Z]) sdlagt z. B. eine ex-
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Abbildung 2.6: Hill-Mo dell

ponertielle Formulierung mit experimertell zu bestimmendenParameternfer die Elemerie
SE und PE vor.

Fer die mathematiste Formulierung der Kontraktionsdynamik existieren untersaiedli-
che Ansatze. Allgemein lasstsich die Kontraktionsdynamik als Funktion in Abheangigkeit
von der Aktivierung g, der Muskellangel und der Kontraktionsges&windigkeit v darstellen.

Fce = f(q1v) (2.22)

Eine mathematiste Abbildung der Muskelkraft wird oftmals durch einen multiplik ativen
Zusammenhangernsprediend Gleichung [ZZ3 reprasetiert, wobei jede Abhangigkeit als
Faktor in die Muskelkraftberedqinung miteingeft.

Fke = dfif yFmax (2.23)

Riener fasstin seinerArbeit ([64]) mber die Entwicklung geregelterNeuroprothesenun-
terschiedliche Kraft-L angen-bzw. Kraft-Geschwindigkeits-Charakteristiken beziglich der
normierten Muskellangenund Kontraktionsgestwindigkeiten zusammen.

In experimertellen Messungenist bei einer optimalen Muskellange I, bei einer Kon-
traktionsgestwinigkeit von v = 0 und bei maximaler Innervation (q = 1) die maximale
isometrishie Muskelkraft Fn.x zu beobaditen. Es ergeten sich fur | = |g, bzw. v = 0 die
Faktorenf, = 1 und f, = 1. Damit erhalt man fur dieseRandbedingungenin Analogie zu
den experimertellen Messungerdie maximale isometrishie Kraft Fpax .

SollenerntsprechendeModelle in der Simulation praktische Anwendung nden, sosind fer
die Beredinung der resultierendenMuskelkraft die initiale Kontraktionsges&windigkeit v,
die Muskellangel sawie die Muskelaktivierung g als bekannte Randbedingungenvorauszu-
setzen.Dies ist, vor allem bei komplexenBewegungsabhufen nicht trivial.

Praxl ([62]) verwendet in seinerArbeit eine auf der klassistien Hillgleichung basierende
Formulierung von Scest. Diese zeidhnet sich dadurch aus, dassnur zwei Anfangsbedin-
gungenfuer die Bestimmung der Muskelkraft notwendig sind. Die Sehnenkraftwird dabei
ausder Langeranderungberetinet, worausnad GleichungZZ1die Kraft deskontraktilen
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Elemerts indirekt folgt. Der Beredinung der Kontraktionsgestwindigkeit liegt folgender
Ansatz zu Grunde:

VK E _ 1 f Fmax I:isom q + aq

lkeopt Ik Eopt Fke + aq

bg (2.24)

Gleichung basiert auf der klassistien Hill-Formulierung aus Gleichung jedoch
unter Berecksichtigung der Kraft-L angen-Charakteristikund der Aktivierung q.

Neben den bereits bestiriebenen Modellelemeren KE, SE und PE soll zum Absdluss
diesesAbsdcnitts die Muskelaktivierung, d.h. der Zusammenhangzwisten nervaler An-
steuerungund Aktivit at kurz betrachtet werden. Muskelaktivit at wird de niert durch die
Anzahl der an Troponin gebundenenCa?* -lonen ([8Y)). Je mehr Ca?* -Troponin Bindun-
genexistieren, destomehr Querbracken kennen gebildet werden.

Bei der Muskelaktivierung sind die zwei Mechanismender Rekrutierung savie der Fre-
guenzierungzu unterscheiden. Unter Rekrutierung ist die Aktivierung und Deaktivierung
von mehrerenoder wenigerenmotorischen Einheiten zu verstehen,unter Frequenzierungst
hingegendie Anderung der Anzahl eingehendedmpulse bzw. Aktionspotentiale zur Stei-
gerungder resultierendenMuskelkraft zu verstehen.Hatze formulierte in [32] die Aktivie-
rungsdynamik von Skelettmuskeln formelme ig unter Vernatlassigungder Rekrutierung,
weldhe bei hoher Kraftentwicklung im Vergleid zur Frequenzierungvernadlassigbarist.

_=m(cu(t) ) (2.25)
2
q ; )= % (2.26)
s
()= 66200——— (2.27)
(=) 1

Die Aktivit at q zeigt eine Abhangigkeit von der Muskelfasertnge sawie von der in-
trazellularen Ca?* -lonen Konzertration . Sie wird nach Gleichung 227 ermittelt und
fungiert somit als direkter Eingangsvert fer die Beredinung der Kraft, wie zum Beispiel
in Gleichung [ZZ3 oder Gleichung 224 s, ¢ und m sind Konstanten, weldhe sich aus den
Beretinungennad Hatze ergelen.

Die mathematisthe Formulierung der Kontraktionsdynamik beinhaltet die maximale iso-
metrische Muskelkraft als Faktor F.x. Eine genauein-vivo Messungvon F,.« einzelner
Muskeln ist sdwierig und oftmals nicht meglich. Veeger([85]) fehrt einige Formeln zur
Beredinung maximaler Muskelkrafte auf, unter anderemfolgendenZusammenhangunter
Einbezielung der Muskelquersbinitts ache PCSA (Physiologic Cross-Sectionalrea):

N
Frax = PCSA 0,33 10 ° (2.28)
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2.2.4 Stand der Forschung

Wurde bereits vor mber 20 Jahren an ersten Finite-Elemernte Modellen einzelnerK erper-
segmete gearteitet, soist die Entwicklung von Ganzkerper-FE-Modellen erst seit einigen
Jahrenim Blickfeld diverserindustrieller und universitarer Forscungsinstitutionen. In die-
semKapitel sollenaussaie lich Mensh- bzw- Segmetmodelle Erwahnung nden, weldhe
fur den Bereidh der passien Insassensiterheit von Bedeutung sind. Die im Folgenden
aufgetihrten Referenzerstellen einekleine Auswahl auseiner Felle von wissenshaftlichen
Vero entlichungendar, ohnejeglichen Anspruch auf Vollstandigkeit.

Seit Anfang der 90er Jahre des 20'ten Jahrhunderts wurden Modelle des mensatlichen
Kopfes ertwickelt. Die ersten Modelle bildeten einzelneanatomisdie Strukturen ab, um
bestimme Fragestellungenzu untersudien. DiMasi et al. ([20]) ertwickelten 1991z.B. ein
Finites Elemerte Modell der oberen Gro hirnrinde zur Untersudung von di usen Axon-
verletzungen.Al-Bsharat et al. ([8]) bildeten Hirngewebe und Hirnhaut ab und erzeugtenso
ein Modell zur Simulation desintrakraniellen Drucks und zugleid der relativen Versdie-
bung zwisthen Gehirn und Sdadelknachen. An der Universitat in Stra burg erntwickelt
eine Arb eitsgruppe um Willinger ([1g]) ein Kopfmodell mit einer detaillierten Abbildung
von Knochen, Gefa en und Nervengevebe.

Aktuelle Forsdwungsprgekte, wie das EU-ge®rderte Whiplash-Projekt, befassensich mit
dem Phanomender HWS-Distorsion, besselbekannt unter der Bezeidbinung Schleudertrau-
ma. Zur Untersucung der Verletzungsmekanismenwurden in den letzten Jahren etliche
Nadken- bzw. Halsmadelle ertwickelt, weldhe zum Teil auch anhand experimerteller in-
vitro und in-vivo Versude validiert wurden. Kleinberger ([41]) vere entlichte 1993hierzu
ein erstesdreidimensionaled~E-Modell zur numerisdien Abbildung der HWS-Kinematik.
Zahlreiche weitere Modelle wurden und werdenbis heute in der Fadliteratur bestirieben.

Neben Kopf- und Nadkenmadellen werden auch Modelle des mensélichen Thorax sawie
der oberen und unteren Extremitaten in der Literatur besdrieben. Ein erstesdreimdi-
mensionalesThoraxmodell mit Muskeln, Knochen, Bandern und Knorpel wurde 1989von
Plank und Eppinger ([60]) bestirieben. Neun Jahre spater vere entlichten Wangund Yang
([B4]) ein Thoraxmodell mit abgebildetenOrganen(Herz, Lunge) und gro en Gefa en.

King H. Yang gibt in [93] einen detaillierteren Uberblick eber numerishie Mensh- bzw.
Segmetmodelle, gegliedertin die wichtigsten anatomistien Regionen.Einige der bereits
ernmvahnten Vere entlichungenwerdenaud hierin aufgehihrt.

Im Gegensatzzur Felle der in der Literatur bestriebenenSegmetmodelle existieren zur
Zeit nur wenigeMenstimodelle fur den Einsatz in der Crash-Sinulation.

Ein erstes FE-Mensdimodell zur Abbildung der mensdalichen Kinematik in Anlehnung
an durchgewhrte Leichenversutie wurde 1994von Huang et al. in [35] bestirieben.
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Ein sog.Facetten-Insassen-Maell entwickelten Happeeet al. 1998([:30]) in MAD YMO zur
Abbildung der Insassenkinematik.Die Wirb elsaule ist darin aus starren Ellipsoiden und
kinematisdhen Gelenlen aufgebaut, wohingegendie au ere Ober ache (Haut) aus Drei-
eksfacettenbesteh.

Das sitzende RADIOSS-Insassenmdell einesmannlichen 50-Percerilen wurde 1998von
Lizee et al. ([4q)) in Kooperation mit LAB (Laboratoire d'Accidentologie et de Biome-
chanique of PSA Peugot, Citroen, RENAULT) vere entlicht. Mit diesemrelativ groben
Modell mit ca. 10.000Elemerten sollte ebenfallsdie Kinematik desmensdlichen Insassen
abgebildetwerden.

Der FahrzeugherstelleiToyota ertwickelte ein eigenedMensdimodell namensTHUMS (To-
tal Human Model for Safely) in Zusammenarleit mit der Wayne State University (Oshita
et al. ([5Y)). DiesesFE-Modell besteh, wie audh dasHUMOS-Modell, ausunge®hr 80.000
Finiten Elemerten.

Haug ([39)) fuhrte den Begri desHARB (Human Articulated Rigid Body) Modells ein.
Mit dieserBegri seinfehrung sdhlug ervor, die fur denjeweiligenFall interessaien Kerper-
regionendeformierbarabzubildenund die anderenSegmete als gelenkigverbundeneStarr-
kerper zu de nieren. Die Kinematik desModellsbleibt damit unverandert bei einerwese-
lich kerzerenRedenzeit. Kooperierendmit versdiedeneninstitutionen und Universitaten
(University of West Bohemia, IPS International, Hong-lk University) ertwickelte die Fir-
ma ESI auf der Basisder Finite-Elemerte-Methode numerisde Insassenmdelle. Unter der
Bezeitinung H-Model ist ein Modell zusammenmit der aktuellen Versionvon PamCrash
erhaltlich.

Eine umfangreidie und auskihrlich dokumertierte Validierung bildet die Grundlage fer
eine sinnvolle Anwendung einesMensdimodells. Die Gesantkinematik der eben erwahn-
ten Modelle wurde hauptsachlich anhand von Leichenversuden validiert (z.B. [49], [1€],
[14]). Diese Versude sind sog. 'high-se\erity'-Versudie mit hohen einwirkenden Kr aften
und Besdileunigungen.Eine Validierung der Menst&imodelle auf Basis von 'low-se\erity'-
Versutien mit Freiwilligen fehlt jedoch, da bisher keine geeigneterFreiwilligenversude in
der Literatur zu nden waren. Fuer die Simulation von Pre-Crash-Szenarieroder Unfallen
mit sehrniedrigenBestleunigungenist jedoch ein fur dieseSituationen validiertes Modell
notwendig.
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2.3 HUMOS Mo dell

2.3.1 Motiv ation und Reueckblic k

Im Vordergrund desEU nanzierten Projekts HUMOS-I (Human Model for Safety) stand
die Erstellung einer Datenbank mit relevanten Informationen fer die Erstellung einesnu-
merisdien Insassenmdells. Basierendauf diesenDaten wurden Modellein drei versdiede-
nen Simulationsapplikationen RADIOSS, MAD YMO und PamCrash erstellt. Beginn des
vierjahrigen Projekts war im Dezenber 1997.Zu Projektende sollte den am Projekt betei-
ligten Partnern ein einsatz&higesnumeristes Insassenmdell zur Verfegung stehen.Die
15 teilnehmendenProjektpartner setzten sich aus 13 industriellen Vertretern sowvie aus
zwei Universitaten zusammen.

Die Hauptanforderungenan das zu erstellendeModell seienim Folgendenkurz aufgeli-
stet:

Detaillierte Abbildung der fur die Verletzungsprdiktion wichtigsten Strukturen.

Anwendung fur untersdiedlichste Lastfalle; nicht limitiert fur den Einsatz auf be-
stimmte Unfallsituationen wie z.B. Seiten-oder Frontalaufprall.

Meglichkeit einerbeliebigenPositionierungdesModells, z.B. auch fur die Simulation
von Fu g engerungllen.

Das Hauptziel einer hohen'Bio delit y' sollte durch einedetaillierte Abbildung desgesam-
ten mensalichen Kerpers erfolgen.Die einzelnenAufgabengebietewurden in sedis soge-
nannte Workpadagesunterteilt. Im Folgendenwerden die einzelnenWorkpadkageskurz
vorgestellt, um dem Lesereine Vorstellung eiber die Entstehung desModells und die dafer
notwendigenArb eitssdiritte zu geben:

Workpadagel - Festlegungder Projektziele anhand einer umfangreidien Literatur-
studie.

Workpadkage 2 - Erfassungder Geometrie und Generierung eines Netzes aus Fi-
niten Elemenen: Die Herausforderungbestanddarin, einenim Fahrzeugsitzenden
Kerper abzubilden. Dazu wurde eine Leiche in sitzender Position eingefrorenund
ansdailie end in 5 mm dicke Scdeiben gestinitten. Die Konturen der einzelnenStruk-
turen wurden digitalisiert. Mit Hilfe einer 3D Rekonstuktion wurden aus den 2D
Konturen dreidimensionaleStrukturen erzeugt.

Workpadage 3 - Charakterisierungvon Biomaterialien: Grundlage der Quarti zie-
rung von Materialeigensbatften biologisdier Gewebe war eine Sicdhtung der Literatur.
Verfagbare Daten wurden zusammengefasstieir nicht in der Literatur aufgegihrte
Gewebekennungenwurden experimertelle Versude entworfen und durchgetihrt. Zu
den untersuditen Geweben zahlten Knochen, Gehirn, Bander, Gelenle, Bandstei-
ben, Muskeln, Sehnen,Lungen und Haut.
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Workpadage 4 -Versudie mit Leichen (PMHS Tests): Leicherversuthe waren ur-
sprenglich im Rahmen des HUMOS-Projekts nicht vorgesehen.Aufgrund unvoll-
standiger Angabenin diversenVere entlichungenwaren Leichenversude jedoch not-
wendig, um konsisterte Daten fur die Validierung zu erhalten.

Workpadage5 - SegmetrMo dellierungund SegmetrValidierung: Einzelnekneder-
ne Strukturen sowvie ganzeKerpersegmete wie Abdomenoder Thorax wurden an-
hand experimerteller Ergebnissevalidiert. Sowurden an der Universitat Heidelberg
z.B. 3-Punkt Biegeersute mit mensailichen Rippendurchgekihrt. DieseTestswur-
den unter Einbezielung der bei den Versuden ermittelten Materialparameter si-
muliert und die Ergebnissemit Resultaten aus den Versuten verglichen. Aufgrund
einesabweichenden Verhaltens wurden die Materialparameter wie das E-Modul so
verandert, dasssdlie lic h die Simulationergebnissanmit den Resultatenausden Ver-
suden ebereinstimnten. Basierendauf Sdlitten- und Pendeltests,durchgetihrt von
Bouquett, Kroell, Viano und Cavanaughwurden komplette Modellsegmete auf Va-
lidit at mberpreift.

Workpadkage6 - Modellierung und Validierung desgesanten Kerpersbzw. Modells:
In einem meglichst realitatsnahen Unfallszenario sollte das komplette Modell auf
dessernBio delit y' untersudit werden.Dazu wurdenvon INRETS Sdlittenversute
mit Leichen durchge®ihrt. Die Leichen wurden dazu in einem Sitz positioniert und
mit Bedken- und Sdultergurt gesitiert. Besdileunigungenund die Kinematik der
Leichen wurden sdlie lich mit Simulationsergebnissernverglichen. Fer die meisten
Vergleihsparameterzeigtensich sehrahnliche zeitliche Verlaufe und Amplituden.

Die Modellierung von Geweben savie derenValidierung werdenim folgendenAbsdnitt de-
tailliert besdirieben. DieseErgebnissebilden die Grundlagenfur die explizite Formulierung
der im RahmendieserArbeit zu bearbeitendenFragestellungen.

2.3.2 Mo dellierung

Modellierung beinhaltet sovohl die Abbildung der Geometrieals audh die Abbildung der
Materialeigensbaften der einzelnenzu modellierendenbiologistien Gewebe. FolgendeFra-
gestellungengilt esbei der Modellierung biologister Systemezu bereicksichtigen:

1. Mit welchen Elemerigeometrien sind untersciedliche Gewebe abzubilden? Dabei
spielt die Materialeigensbaft des abzubildenden Gewebes eine wesetliche Rolle.
KompressibledreidimensionaleGewebe werdentypischerweisemit dreidimensionalen
Finiten Elemenen abgebildet. Zur Modellierung deinner, nicht kompressiblerStruk-
turen mit nicht zu vernadlassigenderBiegestei gkeit bieten sich die sogenanten
Shell-Elemete an. Membran-Elemerie kommen hingegenbei Strukturen mit sehr
geringerBiegestei gkeit zum Einsatz.
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2. Welthe Materialmodelle sind fur die Modellierung der medanisten Gewebeeigen-
sthaften anzuvenden?Hierbei werdenlineare, nicht-lineare, elastiste, elasto-plasti-
sthe, dehnratenablangigeund dehnraterunabhangige Materialien unterschieden.

3. Wie sind die untersdiedlichen Gewebe miteinander verbundenund wie lasstsich dies
abbilden?

Im RahmendieserArbeit wird fur die Simulation dasvon ESI erstellte HUMOS-Modell
unter PamCrashverwendet und modi ziert. Die Modellierung der wichtigsten Gewebety-
penist in TabellelZ1 dargestellt. Fur auskihrlichere Angabenzur Modellierungbestimmter
anatomister Strukturen seiauf den Schlusskericht desHUMOS-I Projekts verwiesen([2]).

Gewebe Elemerityp | Material-/Elementcharakteristik
Knochen(Kortikalis) SHELL elasto-plastish, dehnratenablangig,
Versagen
Knochen(Spongiosa) | SOLID inelastister Shaum,
Versagen(engl.: crushable)
Muskel (aktive Komp.) | BAR modi ziertes Hill-Muskelmaodell
Muskel (‘Fleisch’) SOLID hyperelastist
Bander (Ligamerte) BAR nicht-linear, elasto-plastisb bei Dehnung
Organe SOLID hyperelastist

Tabelle 2.1: HUMOS Modellierung

Bei der Modellierung menstilicher Gelenle sind zwei untersdiiedliche Ansatze zu unter-
stheiden. Physiologist werdendie Bewegungsfreiheitsgradenit ihren maximalen Gelenk-
stellungendurch die am Gelenkbeteiligten anatomisten Strukturen bestimmt. Dabei spie-
len Bander, die Gelenklapsel, Muskeln, Knorpel und die das Gelenk umgekendenWeidh-
teile einewesetliche Rolle, weldhe bei unphysiologistien Bewegungenaud pathologiste
Veranderungerzeigen.Die Sehnenund Banderals dominierendeStrukturen lassensich nu-
merisd relativ einfadh abbilden, so dassdie Gelenleigensbaften und die Gelenk®hrung
im Modell realitatsnah durch anatomiste Strukturen vorgegelen wird. In den meisten
Simulationsumgebungenassensic jedoch aud kinematisdie Gelenle (JOINT-Elemente)
mit festgelegtenFreiheitsgradende nieren, wie z.B. Scarnier- oder Kugelgelenle. Gelenk-
widerstandesowie die Gelenlanstlagelassensich eber experimertell zu ermittelnde Funk-
tionen de nieren. Im Modell werdenz.B. die Eigenstaften desKniegelenksdurch Bander
festgelegtwahrendfer die Ellbogen-und Fingergelenle JOINT-Elemente de niert werden.

Die numerisdhie Abbildung von Muskelgevebe im vorliegendenHUMOS-Modell kann wie
folgt unterschiedenwerden:

Wichtige Muskelzige sind im Modell als eindimensionaleBalkenelemete implemen-
tiert, welche bei Ansteuerung wahrend einer Simulation Kraft zwisdien Ursprung
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und Ansatz ebertragen. DieseBalkenelemete reprasenieren das Hill-Muskelmaodell
mit dendarin zu de nierenden Eigensbaften.

Die von Muskeln, Fettgewebe und Gefa en gebildetedreidimensionaleGeometrieder
Weidteile wird durch dreidimensionaleFinite Elemerie mit den jeweiligen meda-
nischen Eigenstaften repraseriert. Das medanisdhe Materialverhalten von Weid-
teilgeweben wird durch die Zusammensetzungles Gewebes bestimmt, wobei Mus-
kelgevebe volumenma ig und medanisd als dominierendesGewebe anzusehenst.

Weidteilgewebe werden, wie in Tabelle [Z7 bestirieben, durch dreidimensionaleSOLID-
Elemerte dargestellt. In PamCrashstehenca. 25 vershiedeneMaterialmodelle fur SOLID-
Elemene zur Verfugung, weldhe sich zur Abbildung untersdiedlichster Werksto e wie
Sdaume, Verbundwerksto e oder gummiahnliche Strukturen eignen.Fur die Abbildung
der Extremit atenweidhteile wurde einemodi zierte Formulierung deshyperelastisbenHart-
Smith Materials (PAM-Material 18) verwendet([[31]). DiesesMaterialmodell wurde, &ahnlich
wie die Mooney-Rivlin-Forumlierung, ursprenglich fer gummiahnliche Sto e entwickelt.
Beide Materialmodelle unterscheiden sich in ihrer mathematishien Reprasenation der
Formenderungsarteit.

Die in PamCrashimplemertierte Formanderungsarkeit ([21]) lasst sich in Abhangiglkeit
der Invarianten des rechten Caudy-Green Deformationstensorsl, I, und I3 wie folgt

darstellen:
z

|
W=A 0 A+ BIn§2+ D(l, 3)+ W(l3) (2.29)

Die Parameter A, B, C und D sind fur das abzubildende Material zu bestimmen. Fur
die Parametrisierung des Materialmodells werden im PamCrash Theory Manual experi-
mentelle Kalibrationsversuthe bestrieben, aus derenResultatendie einzelnenParameter
ermittelt werdenkennen.

Aus den ermittelten Parametern lassensich das initiale E-Modul E, das Kompressions-
modul K sowie das Schubmodul G fer eine Dehrnung von Null numerist beredinen.

E=401+ A+ %B + D) (2.30)
41+ 1

= §ﬁ(A+ §B + D) (2.31)

G=2A+ %B + D) (2.32)

Gleichungen 230 2331 und 232 gelten fur Querkontraktionszahlen kleiner 0;5, d.h. fur
Materialien welde keine absolute Inkompressibiliat aufweisen.Die Querkontraktionszahl

wurde fur die Weidhteilmaterialien auf 0; 49 und der vierte Parameter D auf Null ge-
setzt. Tabelle 22 zeigt die Materialparameter der Weidteile des Arms bzw. Beins sawie
die darausermittelten initialen Materialkennwerte.
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A B C E [kN=mm?] | K [KN=mm?] | G [KN=mm?]
Arm | 1;44 10 ° | 1;54 10 9] 0;193 8,63 10 ° 1,44 10 ? 2:88 10 °
Bein| 9;16 10 °| 3,20 10 ° | 0;05063| 5;49 10 * 9;15 10 ? 1,83 10 4

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

Die aktiven und passien Eigenshaften in longitudinaler Faserricitung beruhenauf einem
modi zierten Hill-Mo dell. Wie bereits dargestellt, setzt sich die totale Muskelkraft ausder
aktiven kontraktilen Kraft Fcg, aus einem seriell elastishien Anteil Fsg und aus einer
parallel viskoelastistien Komponerte zusammen.Die Langen-Kraft-, Aktivierungs-Kraft-
und Gestwindigkeits-Kraft-Charakteristiken sind Funktionen mit Werten zwisden 0 und
1. Dieseergelen mber einenfaktoriellen Zusammenhanglie aktive Kraftk omponerte Fce.

Fmus = Fce + Fpe (2.33)
Fce(X;vit) = Na(t)FL()Fv(vn) (2.34)

Die folgendenmathematisthen Formulierungenwurden dem PamCrash'Theroy NotesMa-
nual' ([Z21]) etnommen und basierenauf den Arb eiten von Audu und Davy ([1(]), Winters
und Stark ([8Y], [84], [90]) und De Jager ([1Y]).

Die Erregungsdynamikwird in der verwendetenSimulationssoftvare nach Gleichung
implemerntiert. Dieseberuht auf der Losungzweier gewshnlicher Di erentialgleichungen,
weldhe die neuronuskulare Erregung N, derenZeitkonstarte T,e, die Muskelaktivit at N,
sowie die Zeitkonstarte T, der Muskelaktivierung beinhalten. Abhangig von dem Anteil
sthneller und langsamerMuskelfasernwerdenfer T, Werte zwisdien 0; 02s und 0; 05s und
fur T, Werte zwisden 0; 02s und 0; 06s angegelen. T,; bezeitinet die Re exzeit, dasist
die Zeit, weldhe desZenralnervensystembenetigt um eine Re exantwort auszubsen.
g Ao 0 ; for t Tre

(2.35)

Na =5 ppr (@ ABl+ — BT T 4 Bl T & fur t> T,

t Tref t Tref

Ta

-
(Ta The)e (Ta The)e ne

Die Gleichung[Z36reprasetiert die Kraft-L angen-CharakteristikeinesMuskels.| steft fur
die aktuelle Lange,L o, beinhaltet die optimale LangedesMuskelsund der Parameter Cg,
bestimnt den Kurvenverlauf bzw. die Konkavit at der Kraft-L angen-Ablangiglkeit.

Loy 2
L opt

FL(l) = Frnaxe (2.36)

Die Abhangigkeit der Muskelkraft von der Verkerzungsgedawindigkeit wird in PamCrash
ensprediend Gleichung de niert. Dabei wird zwisden konzerrischer und exzertri-
sdher Kontraktion unterschieden. Die Parameter Cgport UNd Cieng bestimmendie Form der



2.3 HUMOS Mo dell 42

Kurven, C, de niert das Verhaltnis zwishen maximaler Kraft bei exzenrischer und
konzenrischer Kontraktion.

8
0 for v, 1

Fuun) =, g st far 1<ve 0 (2.37)

Cieng * Cmv 1Vn
—eng “—hv.: "~ >
Cong +Vi fur v, >0

\Y

Vi = (2.38)

Vmax
Die passive Komponerte Fpe aus Gleichung [Z39wurde fur Muskellangengre er der Ru-
helange Ly de niert. Fer Muskellangenkleiner als Ly gilt Fpg = 0. Der Parameter Cpg
bestimnt wiederumdie Form der Kraft-L angen-Charakteristik.x ist de niert als die Deh-
nung desMuskelelemerts x = | L.
n N o]

Fre = g TR 1 (2:39)
Fur die Modellierung einesMuskels stehenin der PamCrash Umgebung BAR-Elemerte
mit den zuvor erlauterten Eigenstaften (PAM-Material 200) zur Verfugung. Eine serielle
Aneinanderreitung dieser eindimensionalenElemerte madt eine Modellierung lengerer
Muskeln mit mehererenAnsatzen meglich. Zusatzliche Sehnenelemdes (PAM-Material
205) mit nichtlinearen Kennungenerlauben die Anbindung desMuskelsan denknedernen
Ansatz.

2.3.3 Validierung

DiesesKapitel soll sovohl die Validierung des aktuellen Gesamtmodells darstellen als
audh die bisherdurchgetihrten experimertellen Untersudungender Materialeigensbaften

von Weidteilgeweben zusammenfassenAnhand dieser Bestireibung wird die Ausgangs-
situation, d. h. der aktuelle Stand des Modells deutlich. Diese Ausfeahrungen fehren im

nadhsten Kapitel auf die explizite Formulierung der Fragestellung.

Materialiden tik ation

Da zu Beginn desProjekts keinefur die Modellierung relevanten Daten uber mehaniste
Eigenstaften von Muskelgewvebe vere entlicht waren, fandenim Rahmendes HUMOS-I
Projekts experimertelle Messungenan Muskelproben von Sdweinen an der Universitat
in Athen statt. DieseUntersudwungen zeigten eine Richtungsabhangigkeit der Materialei-
gensbaften von Muskelgevebe, d. h. in longitudinaler Faserricitung und in transversaler
Richtung (senkredit zur Faserrititung) sind unterschiedliche medanisde Eigensthaften
zu beobatiten. Man bezeitinet dieseRichtungsabhangigkeit als transversalisotrop.

Fur die Labortests wurden longitudinale und transversale rechteckige Proben mit einer
Kantenlangevon 40mm und einerHohevon 15mm ausdemdasFenmur umgelkendeMuskel-
eisch mehrerer Sdweine entnommen. Quasi-statist©ie Kompressionsmessungemit einer
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Prufmasdine vom Typ INSTRON lieferten Dehnungs-Spanangs-Abhangigkeiten bei einer
maximalenKompressionder Probenbis zu 80Prozen der Ausgangsi®he.Dynamiste Mes-
sungenwurden mit Hilfe einesFallkerpersmit der Massem = 0; 97%g bzw. m = 1;97%g
und versthiedenenFallhehenrealisiert. Ein im Impaktor installierter Bestleunigungsauf-
nehmer zeidhnete die Besdlleunigungenbeim Auftre en des Impaktors auf das Gewebe
auf. Durch zweifadhe Integration der Besdleunigungsverte wurde die Dehnung bzw. Kom-
pressionermittelt. Zusammenmit dem Bestleunigungssignal,der Massedes Impaktors
und der Quersdnitts ache der Proben konnten Dehrnungs-Spanangs-Abhangiglkeiten bei
untersdiedlichen initialen Dehnraten bzw. Auftre geschwindigkeiten bestimnt werden.

Abbildung 24, links zeigt einen Dehrungs-Spannngs-Zusammenhander einen quasi-
statischen Kompressionsersud in transversalerRichtung. Aus der Kurve gelt ein nicht-
linearer Spanrungs\erlauf hervor. Abbildung [Z4, rechts zeigt drei Dehnungs-Spanangs-
Verlaufe fur die Dehnraten120s 1, 136 * und 163 . HehereDehnratenresultierennac
Abbildung [Z4 in einer heherenmaximalen Spanmung bei niedrigerer maximaler Dehnung
bzw. Kompression.

quasi-statisch —120s"

El
0.8 130§

—0—163 s
25

2,04 0,6

0,4

Spannung [MPa]
Spannung [MPa]

0,5+

0,0 T T T T 1
0,0 0.2 0.4 06 0.8 1,0

T — T
0,4 0,6
Dehnung Dehnung

Abbildung 2.7: Dehrungs-Spanmngs-Kurven fer Muskelproben, senkretit zur Faserrid-
tung, links: quasi-statisd, redits: dynamisd

Anhand der Ergebnisseaus den quasi-statiséien und dynamisden Laborversuten ist es
meglich, nicht-lineare Materialgesetzezur Abbildung von passivem Muskelgevebe zu en-
wickeln. Sowurde im RahmendesHUMOS-I Projekts versutt, folgendeMaterialmodelle
sozu parametrisieren,dassdie experimertellen Ergebnissemeglichst genauin der Simula-
tion reproduziert werdenkonnten:

KlassishiesNeo-Hmok Modell mit einer Konstanten
Mooney-Rivlin Modell mit zwei Konstanten

OdgenModell mit sehs Konstanten



2.3 HUMOS Mo dell 44

Modi ziertes Langevin Modell mit drei Konstanten

Die besteKorrelation mit denVersutisergebnissekonnte in der Simulation mit denbeiden
letzteren Modellen, dem Odgenund dem LangevienModell erzielt werden. Fur detaillier-
tere Erlauterungensei an dieser Stelle auf den Absdlusskericht desHUMOS-I Projekts
([2]) verwiesen.

Segment- bzw. Mo dellv alidierung

Die Ergebnissevon Freiwilligen- und Leichernversudien bildeten die Grundlage fur die
Segmetr bzw. Gesantmodellvalidierung desHUMOS-I Modells.

Ewing et al. ([Z4], [23]) untersuchten mit einem Sdlittenaufbau die Kinematik desKopfes
und desNadkensbei untersdiedlicher Salitten besdleunigungund versdiedeneninitialen
Kopfpositionen. Ein Teil der Ergebnissewurde im HUMOS-1 Projekt verwendet, um die
Simulationsergebnissales PamCrash Modells mit den Daten der Versude von Ewing et
al. zu vergleiten. Die Maximalwerte der Kopfbesdileunigungenwaren in der Simulation
heher, die Positionsnderungendes Kopfes lagen dagegenweit unterhalb der Korridore
aus den Versudien von Ewing. Abbildung [Z8, ertnommen aus [Z], zeigendiese Zusam-
menhangefur die frontale Versutanordrung. Bei den Messungenvon Ewing wurde keine
Muskelaktivit at aufgezeibnet und daheraud in der Simulation nicht berecdksidtigt.

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

Kroell et al. vere entlichten 1971 ([43]) und 1974 ([44]) Laborversudie mit Leichen. Ein
horizortaler Sthlagbolzenmit einere ektiven Massezwisdhienm = 1;4kg und m = 19; 8kg
trit mit variablen Gestwindigkeiten zwishen v = 2;4m=s und v = 5;5m=s eine Lei-
che frontal in Hehe des vierten Intercostalbereids. Simulationen dieser Tests mit dem
HUMOS-1 Modell zeigten eine Auslenkung des Sternums, weldhe gre tenteils innerhalb
der von Kroell angegelenenKorridore liegt. Allerdings wurden in den Simulationsergeb-
nissen,im Gegensatzzu den experimertellen Versuden, keine Ripperbreiche pradiziert.

Viano et al. ([84]) fuhrten ahnliche Versude wie Kro ell 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. Jedach wurde aufgrund des Kraft-

kurververlaufs in der Entlastungsphasedes Impaktors eine zu exible Modellierung der
Wirb elsaule angenommen.

Der Validierung der Abdomen- und Bedenregionlagen unter anderem Vere entlichun-
genvon Bouquet et al. ([14]) und Cavanaughet al. ([I€]) zugrunde.Alle Versute zeigten
einendeutlichen Ein uss der Abdomenmalellierung auf die Ergebnisseder Simulationen.
Fur einevereinfatite Modellierungder Abdomenregiormit SOLID-Elemerten lagendie Si-
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Abbildung 2.8: Korridore frontaler Versude von Ewing (grau) und Simulationsergebnisse

(schwarz)

mulationsergebnisseénnerhalb der von den vorgenanten Autoren ermittelten Bewegungs-
korridore. Die Modellvariante mit Airbag-ahnlicher abdominaler Organmadellierung, den
sogenanten Biobags, zeigte dagegeneine etwas stleditere Korrelation mit den experi-

mertellen Korridoren.



Kapitel 3

Fragestellung

Die aktuelle VersiondesHUMOS-Modells wurde auf Grundlage von Leicherversudien so-
wie einem Sdlittenversud mit Freiwilligen validiert. Eine Ansteuerung der bereits im
Modell integrierten Muskelelemere fand also im Rahmen der Modellvalidierung bisher
noch nicht statt.

Zahlreiche Studien belegen,dassMuskelaktivit at die Kinematik sawie die Verletzungsme-
chanik erheblid beein ussenkann ([81]). Einige dieserStudien werdenim Folgendenkurz

vorgestellt, erstensum die Notwendigkeit aufzuzeigenMuskelaktivit at bei der Simulation

zu berucksichtigen und zweitens, um einen Uberblick mber bereits durchgekihrte Studien
zu gekben.

Fahrversute auf einer Sinuswellen-Teststre&e wurden von Muggerthaler et al. ([5€]) pu-
bliziert. Sie verglichen die Kinematik einesBeifahrers mit der Kinematik einesauf dem
Beifahrersitz positionierten Dummys. Unter Bereicksichtigung der Fahrzeugkinematikbe-
sdreiben dieseAutoren einedem mensatlichen Insasserertgegengeribtete Kinematik des
Dummys. EMG Analysen zeigtendabei ein von der FahrzeuglewegungabhangigesAkti-

vierungsnuster der Nadken-, Abdomen-und Reckennuskulatur.

Im Rahmen des von der europaisthen Union ge®rderten Projekts ROLLOVER fanden
Fahrversute in Prag statt mit dem Ziel, die 'Pre-Roll Phase',d.h. die Zeit unmittelbar
vor dem Uberstilag mit aktiven Lenkmamevern des Fahrers experimertell zu simulieren
und zu analysieren.Sowvohl fur den Fahrer als aud fer den Beifahrer werdenin [bg] repro-
duzierbareAktivierungsmuster bes@irieben. Dashei t, fur unterschiedliche Fahrzeuglewe-
gungenund Lenkmarever sind ahnliche muskulere Reaktionender Insassereu beobaditen.
Ebensowurden innerhalb desROLLOVER Projekts Sdlittenversudie mit Dummys und
Freiwilligen durchgethrt, welche den Ein uss der Muskelaktivit at auf die Kinematik eines
Probandendarlegenund die Untersdiiede zwisthen Testpuppe und Menst verdeutlichen

([, [69)).

Ein weiterer Bereich biomedtanisder Forscung befasstsich mit der Traumatomedhanik
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der HWS-Distorsion. Da gesitierte Diagnosenaufgrund fehlender Substrate in der bild-
gebendenDiagnostik oftmals schwierig sind, wurde in den letzten Jahren ein erheblicer
Aufwand betrieben, diesesVerletzungsbildund desserEntstehung genauerzu untersucen.
Eine Auswahl an Vere entlichungenist in Tabelle[37 zu nden.

Vere entlichung Fragestellung,Methode

Magnussonet al. 1999([5(]) | Ein uss der Muskelaktivit at auf die Verletzungsmebanik
Vibert et al. 2001([8Y)) Ein wmsseauf Haltungskontrolle sitzenderProbanden
Kumar et al. 2003([144]) Muskelaktivit at bei Frontalkollissionen

Siegnund et al. 2003([[74]) | Muskelaktivit at bei wiederholten Besdleunigungen

Tabelle 3.1: Vere entlichungen zur HWS-Distorsion

Die Autoren derin Tabelle[Z1 aufgelistetenVere entlichungenberichten eber einenmegli-
chen Ein uss der Nadkennuskulatur auf die Verletzungsmebanik der HWS-Distorsion.

Ebensoexistieren in der Literatur Publikationen, welche die Stabilitat der Wirb elsule
unter versdiedenenBedingungenund unter Berecksichtigung paraspinaler Muskelakti-
vitat beleudten ([L4], [28], [44], [Z4]). Die Autoren dieser Publikationen berichten uber
eine zunehmendeVersteifung der Wirb elsaule mit zunehmenderAktivierung der autoch-
tonen Ruckenmuskulatur. Die bes@iriebene Versteifunghat eine abgesbwadte Bewegung
in den Gelenlen der Wirb elsaule bei pletzlicher Belastung zur Folge.

Die dargestelltenStudien bzw. Referenzereeigen:
1. Dummys sind nicht immer in der Lage,die Insassenkinematikealitatsnahabzubilden
2. Muskelaktivit &t kann die Kinematik der Insassenrerheblidh beein ussen
3. Muskelaktivit at kann einenEin uss auf die Verletzungsmebanik ausiben

Bei der Entwicklung und Validierung von Mensdimodellen fer allgemeineLastfalle un-
terschiedlicher Richtung darf daher die Muskelaktivitat nicht unberucksidtigt bleiben.
Insbesonderem Niedrigenergielereid ist, wie die referenzierteLiteratur zeigt, von einem
erheblithen muskularen Ein uss auf die InsassenkinematikauszugehenDie aufgekihrten
Publikationen behandelnjedoch isolierte Fragestellungenund stellen keine ausreitiende
Datenbasis zur Verfegung, die Gesantkinematik einesMensdimodells im Niedrigenergie-
bereith und unter Berucksichtigung der Muskelaktivit &t zu validieren.

Diese Arbeit besthaftigt sich mit der Generierungund Anwendung experimerteller Da-
ten zur Validierung der Kinematik einesaktiven Mensdaimodells.
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Neben dem Ein uss der Muskelaktivitat auf die Insassenkinematiksowie auf die Ver-
letzungsmebanik wird audh ein Ein uss auf die Materialeigensbaften von Weidteilen
bestirieben ([84). Im Gegensatzzu den zahlreidhhen Publikationen, weldhe Kinematik,
Muskelaktivitat und Verletzungsmebanik behandeln,existierenrelativ wenige Vere ent-
lichungenweber die Charakterisierungder medanisdhien Materialeigensbaften von Weich-
teilen in-vivo. Zug- und Druckversute, wie sie vor allem in technischen Disziplinen an-
gewandt werden, eigensich per senicht, in-vivo Versude direkt am Mensden bzw. Tier
durchzufehren. Einige wenige Artik el, weldhe in-vivo Messungenbestireiben, werden im
Folgendenprasettiert.

Bossloom et al. ([13]) untersuditen die Materialeigensbaften despassiven M. tibialis ante-
rior von Ratten in transversalerRichtung senkrebit zur Muskelfaser.Der praparierte Rat-
tenmuskel wurde mittels zweier beweglicher Platten mit angesblossenenKraftsensor bei
konstarter Dehnrate von 0; 25mm=s deformiert bzw. komprimiert. Mit Hilfe eineszunacdst
einfadhen zwei-dimensionalenFE-Modells des Muskelquersanitts wurden die Parameter
dessogenanten Odgen-Materialsin der Simulation angepasstDie Autoren berichten mber
einegute Korrelation zwisthenden experimertellen Messkunen und den Simulationsergeb-
nissen.

Shin et al. ([[/3)) verwendeten ein handliches Kraft-W eg-Messgeat zur Ermittlung der
transversalenmedanisden Eigenshaften von Weidteilgewebe desUnterarms von radial,
ulnar, vertral und dorsal. Unter Verwendung der experimertell ermittelten Spanrungs-
Dehrnungs-Bezielingen erhielten die Autoren mittels numerisder Simulation Elastizitats-
module zwisdhen 3%Pa und 15&kP a.

Vannah et al. ([82]) bestireiben ebenfalls einensogenanten statischen Indentor-Test, je-
doch am dorsalenmenstlichen Unterschenlkel. In ihrer Simulation kam ein hyperelastisties
Materialmodell, basierendauf einer Funktion der Formanderungsareit dritter Ordnung
zum Einsatz. Die Ergebnissezeigten eine durchsdnittlic he Zunahme der Materialfestig-
keit desMuskelgevebesvon 49 Prozert fer einenangespanten Muskel. Ziel von Vannah
et al. und einigenweiteren Autoren wie Sanderset al. ([6&]) oder Zhenget al. ([95]) ist
es,die medanishen Eigenshaften desWeidteils der unteren Extremit at zu analysieren,
um bei prothetischen Versorgungerdas Material der Protheseensprediend den physiolo-
gisthen Gegelenheitenanzupassen.

Aufgrund der Ergebnissevon Vannah et al. ([84)) ist davon auszugehengdasssich die
medanisden Eigensbaften von Muskelgevebe mit dem Grad der Aktivierung bzw. In-
nervierung andern. Die Integration dieserAbhangigkeiten im Modell ist also sinnvoll, um
realitatsnahe Deformationseigendtaften im Modell abzubilden.

Die vorgestellten Untersudwungen der Materialeigensbaften wurden unter speziellen Ge-
sichtspunkten durchgekihrt. Die meisten der aufgelisteten Vere entlichungen berichten
eiber Ergebnissestatischer bzw. quasi-statis©ier MessungenBei Verkehrsungllen, fur deren
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Simulation das vorliegendeModell vorrangig konzipiert wurde, ist jedoch von hochdyna-
mischen BelastungenauszugehenDaher eignensich die publizierten Daten nicht fur die
Anpassungder Materialparameter im Modell. Au erdem wurden nach aktuellem Kennt-
nisstand keine Studien vere entlicht, welche die transversalenMaterialeigensbaften von
Muskelgevebe in Abhangigkeit vom Aktivierungsgrad untersuchen. Die transversaleRich-
tung bezeitinet die Richtung senkretit zu den Muskelfasern.

Ziel dieserArbeit ist esbestehendeMaterialmodelle in der Simulationsumgebungfer rela-
xiertes und aktiviertes Muskelgevebe anzupassenDazu notwendigeexperimertelle Daten
werdenim RahmendieserArbeit erhoben.

Das Neueder im Rahmender vorliegendenArb eit behandeltenFragestellungenist in der
Generierungund Anwendungvon experimertellen Daten zur Optimierung und Validierung
aktiver Menstimodelle zu sehen.

Der Inhalt dieser Arbeit ist Teil desvon der Europaisdien Union ge®rderten Projekts
HUMOS-2. Neben der Bereitstellung experimerteller Daten sollensich audh konstruktive
Resultateund Folgerungerfer dasentwickelte Mensdimodell ergelen. Aus denErgebnissen
der Parameterideni k ation von Materialmodellen und der Kinematikvalidierung werden
folgendeFragestellungenam Ende der Arbeit explizit zu beartworten sein:

Ist esmeglich relaxiertesund aktiviertes Muskelgewebe im Modell abzubilden?

Lassensich ausden parameteroptimierten Materialmodellen interpretierbare meda-
nische Kenngre en ableiten?

Kann dasaktuelle Menshimodell die aktive Freiwilligenkinematik realitatsnah abbil-
den und weldche Problemegilt esdieskeziglich noch zu lesen?



Kapitel 4

Material und Metho den

Wie im vorigen Kapitel bereits dargestellt, sind die Ziele dieserArb eit wie folgt zu de nie-
ren:

1. Materialmodellefur relaxiertesund aktiviertes Muskelgevwebe anhandexperimerteller
Daten zu entwickeln bzw. die Modellparameterzu optimieren,

2. eine Datenbasisfur die Validierung von Mensdimodellen anhand einer aktiven Frei-
willigenkinematik im Niedrigenergielereid zur Verfugung zu stellen sowie

3. die Anwendungder parametrisierten Materialmodelle und der experimertellen Vali-
dierungsdatenim RahmendesvorgestelltenForsdungsprgekts HUMOS-2.

Hierbei handelt essich alsoum zwei grundsaitzliche Zielsetzungengie Entwicklung muskel-
aktivierungsabhangiger Materialmodelle sowie die Validierung der Gesantkinematik eines
Mensdimodellsanhandeineraktiven Freiwilligenkinematik. Fer beideFragestellungersind
in der aktuellen Literatur keine anwendbarenDaten zu nden. Ein Teil dieserArbeit ist
daherin demEntwurf und der Durchfehrung geeigneterexperimerteller Testszu sehenDa
fur beide Fragestellungerdie Muskelaktivit et berecksichtigt werdensoll, sind in-vivo Tests
mit freiwilligen Testpersonennotwendig. Die gewonnenenDaten sollen sdilie lich in der
Simulationsumgebungund unter Verwendungdesaktuellen HUMOS-Modells Anwendung
nden.

Die grundsatzliche Vorgehenswise sei anhand von Sdaubildern dargestellt. Abbildung
E1 zeigt die Vorgehenswise fur die muskelaktivierungsablangige Materialoptimierung.
Im ersten Sdritt soll dabei ein Versutaufbau entworfen werden, welcher ein geeignetes
Messsignalzur Optimierung von Materialmodellenin der Simulation liefert. Ziel ist esim
zweiten Sdritt, die Materialmodelle der Weidhteile in der numerishen Simulation so an-
zupassengdassdie Messsignaleaus den Versudien im Simulationsmodell meglichst genau
reproduziert werden kennen. Als Optimierung wird hierbei der Vorgang der sukzessien
Anpassungvon Materialmodellparametern bezeitinet. Ergebnis der Optimierung sollen
validierte Materialmodelle fur relaxiertesund aktiviertes Muskelgevebe sein,weldche in der
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Simulation meglichst identische Kontakt- bzw. Deformationsdarakteristiken wie in den
experimertellen Versuden zeigen.

Versuch: Simulation
Materialeigenschaften

Anpassung
Modellparameter

-

Vergleich Versuch-
Simulation

l

Versuch = Simulation

!

Validiertes Materialmodell

Abbildung 4.1: Vorgehenswise Materialmodelloptimierung

Abbildung 2 zeigt die Vorgehenswise fur die Generierungund Anwendung von Ver-
gleichsdatenfur die Validierung der Gesantkinematik einesaktiven Mensd&imodells.

Versuch: Muskel- SiFitilEiGH
Freiwilligenkinematik antwort

/Vergleich Kinematik>

\Versuch-Simulation

v

Modellvalidit&t

Abbildung 4.2: VorgehenswiseKinematikvalidierung

Die Simulation von Freiwilligenversuden unter Bereicksichtigung der Muskelaktivit at setzt
das Wissenwuber die Aktivierungsmuster wichtiger Muskeln voraus. Diese Muskelaktivie-
rungsnuster, d.h. die Zeitpunkte zu denendie betrachteten Muskelgruppen aktiviert wer-
den, dienen als Eingangsparameterfur die Ansteuerungder korrespondierendenMuskel-
elemere im Simulationsmodell. Die Gesantkinematik aus dem Versud wird anhand be-
stimmter Messgp en mit der Kinematik desMensdimodells in der Simulation verglichen.
Die zu entwerfendeVersudisanordrung soll demnad sovohl Muskelarntwortzeiten als auc
Kenngre en zur Quanti zierung der Gesantkinematik lieferen. Im Gegensatzzur Mate-
rialoptimierung ist dasErgebnisdiesesTeils der Arb eit kein validiertes Mensdimodell. Ein
Vergleid zwisdhen der gemessenehreiwilligenkinematik und der Modellkinematik erlaubt
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jedoch Aussageneiber die Fahigkeit desModells, dieseniedrigenergetishen Lastfalle rea-
listisch abzubilden.

Im Folgendenwerdendie im RahmendieserArb eit entwickelten Versuhsanordrungenbe-
sdrieben, mit derenHilfe eine Generierungexperimerteller Vergleihsdatenfer die Simu-
lation und Validierung desModells meglich ist. Weiterhin werdendie Simulationsmodelle
ertsprechend den Versudhanordrungenvorgestellt sovie die Methoden zur Parameteropti-
mierung kurz erlautert.

Fur die zu bestireibendenVersuhisanordrungenwurde die Vertretbarkeit der Risiken fur
die teiinehmendenVersudispersonenmit einempositiven Votum der Ethikkommissionder
Ludwig-Maximilians-Universitat Menchen besmtigt.

4.1 Exp erimen telle Messmetho den

Vor der detaillierten Erlauterung der beiden Versudisanordrungen sollen die zwei expe-
rimentellen Messerfahren zur Bewegungsanalyseind zur Erfassungder Muskelaktivit at
vorgestellt werden. Die in dieserArbeit verwendeten Messsystemeaund Sensorerwerden
syndiron eber das Bewegungsanalysesystergetriggert. Eine zeitgleidhhe Aufnahme und
Speicherung aller Messsignaleggewahrleistet eine korrekte Analyse der Versudisergebnisse
mit der Meglichkeit, sich auf andereMesslanale zu beziehen.

4.1.1 Bewegungsanalyse

Untersdiedliche Systemezur Erfassungder menstilichen Bewegungsind am Markt erhalt-
lich. Im Folgendenwird dasfer die Messungenm RahmendieserArb eit verwendetepassie
optische Bewegungsanalysesysterer Firma Motion Analysis besd@irieben. Im Gegensatz
zu aktiven optischen Systemen,welche eber am Kerper angebratte Leudtdioden opti-
sthe Signaleaussendenarbeiten passive Systememit am Versutisohekt xierten re ek-
tierenden Markern. Ein Vorteil bestelt darin, dassdie Versuhspersonohne Verkabelung
ungehindert Bewegungenauskihren kann.

Die Marker passier Bewegungsanalysesystemee ektieren ein vom System ausgesand-
tes Licht, weldhesmit Hochgesbwindigkeitskameras(engl.: High Speed Cameras)erfasst,
digitalisiert und zur Reteneinheit weitergeleitet wird. Aus den Helligkeitsunterschieden
der erfasstenBildsequenzenst esmeglich, die Position desMarkersim Raum zu bered-
nen. Erfassenmindestensdrei versdiedeneKamerasein re ektiertes Signal (Sehstrahl) ei-
nesMarkers, sokennendie dreidimensionalenMarkerkoordinaten mittels direkter linearer
Transformation (DLT) beretnet werden([5g]). Voraussetzundhierfer ist eineuntersdied-
liche Neigungbzw. Hehe der vershiedenenKameras.Liegenalle registrierten Sehstrahlen
eines Markers in einer Ebene, so ist eine genaueBeredinung der Markerposition nicht
meglich.
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Die Genauigleit desSystemshangt von der Gre e der verwendetenMarker ab. In der Film-

industrie kommen zum Beispiel Motion Analysis Systemezum Einsatz, um Gesiditszeige
und Mimiken zu erfassenund auf Zeichertrick guren zu ebertragen. Dabei nden Marker
mit einemsehrkleinen Durchmessewnon wenigenMillimetern Anwendung,waszu Messfeh-
lern lediglich im Zehrtelmillimeterb ereic fehrt. Bei rehabilitativen oder sportwissenshaft-

lichen Bewegungsanalyserwerden Marker mit einem Durchmesserim Zertimeterbereic

verwendet. Aufgrund der relativ gro en Marker und der Kameraabs&nde von einigenMe-

tern nimmt die Genauigleit des Systemsab.

Vor demBeginneinerAufnahmesind die KamerasdesMotion Analysis Systemszu kalibrie-
ren. Zwei Kalibrationssdritte sind dabei auszukihren. Im erstenSdritt wird ein Rahmen
mit vier Markern und de nierten Abstandenin die Mitte desAufnahmegebietegelegt,so
dassalle Kamerasdiesevier Marker erfassen Aus den bekannten Markerertfernungenbe-
rechnet das SystemerstekamerapositionsablangigeParameterund legt die Richtungen des
Koordinatensystemdest. Im zweiten Sdritt wird der gleidhe Rahmenim Aufnahmegebiet
dynamisd bewegt. Ein Optimierungsalgorithmus versudit ansdilie end das Systemso zu
optimieren, dassin meglichst jeder Bildsequenzder Kalibrationsaufnahme die Positionen
aller Marker richtig berednet werden.

Dem Anwender des Systemssteht die Softwareolker ache EVa zur Verfagung. Uber diese
Sdnittstelle de niert der Anwenderfur die jeweiligen MessungerProjekte, welche die An-

zahl der Marker, Markerverbindungen(engl.: Links) und weitere projektbezogeneEinstel-

lungenbeinhalten. Neben der Projektde nition gestattet EVa dasinteraktive Durchfehren
der Systemlalibration, der eigenlichen Messungensowie der Auswertung bereits gespei-
cherter Aufnahmen. Zu den Standardausvertungen zahlen Markerpositionen, Markerge-
scwindigkeiten, Markerbestleunigungenund dreidimensionaléWinkel zwisden einzelnen
de nierten Segmeten, weldhe nac entsprechenderVorbearbeitung und Filterung vom Sys-
tem automatisch beredinet werden.

Fur die experimertellen Messungenm RahmendieserArbeit wurden Marker mit einem
Durchmessevon 25mm verwendet. Die adht Hochgestwindigkeitskamerasmit einer Auf-
nahmefrequenzvon 240 Bildern pro Sekunde(240H z) wurden gleidima ig um das Auf-
nahmefeldund in verstiedenenHehen positioniert. Entspredhend den Empfehlungenim
EVa-Berutzerhandbud wurde vor jeder Messreihedas System kalibriert. Wurde bei der
Kalibration einim Handbud empfohlenerWert fur die Standardalweichung nicht erreidnt,
sowurde die Kalibration wiederholt.

4.1.2 Elektrom yographie

Das Verfahren der ober acilichen Elektromyographie dient zur quartitativ en Erfassung
der Aktivit at ober adlicher Muskeln. Im Gegensatzzur invasiven Elektomyographie mit
ins Muskelgevebe eingest@henenNadelelektralen, werdenelektristhe Potertialdi erenzen
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bei der Ober adhen-Elektromyographie mit auf der Haut applizierten Elektroden abgelei-
tet. Diese ableitbaren Potertiale ertstehen bei der neuronuskularen Kopplung an den
motorischen Endplatten. Eine Depolarisation an der motorischen Endplatte bewirkt ein
weitergeleitets Aktionspotertial ertlang der Muskelfaserund in Folge komnt eszu einer
intrazellularen Freisetzungvon Calcium-lonen. Die steigendeCa?* -Konzertration bewirkt
eine ZunahmedesQuerbreckenzyklusund sdlie lic h eine Kontraktion desMuskels ([[74]).

Die hau gste Messmethale ist die sogenante di erentielle Ableitung. Dabei werden eber
einemMuskel zwei Elektrodenin einemAbstand von 1 2cm in Faserrichtung appliziert,
weldhe gegemiber dem Nullp otential einer Referenzelektrde die Potential anderungenzwi-
sthen denbeidenElektroden messenDie Referenzelektrde ist dabei an einer Kerperstelle
ohnedarunter liegendemMuskelgevebe anzubringen(Bedkenkamm, Stirn, Sternum).

Nadch der Digitalisierung der Messsignaleerfolgt die Aufbereitung der EMG-Rohsignale.
Dazu werden die Rohsignalenormalerweisege Itert, gleichgerichtet und ansdilie end ge-
glattet. Aus den aufbereitetenDaten lassensich bestimmte Kenngre en wie Aktivierungs-
zeitpunkte, Ermeidungsparameteroder aquivalerte Kraft werte ermitteln. Fer auskihrliche-
re Besdireibungen beziglich der Anwendung der Elektromyographie sei auf die ertspre-
chendelLiteratur verwiesen([4Y], [54]).

Fur die durchgekihrten Versude stand ein telemetrishes EMG-Gerat der Firme Noraxon
mit insgesarh acht Kanalen zur Messungvon vier paarigenbzw. adht einzelnenMuskeln
zur Verfagung. Die Speidherung, Visualisierungund Auswertung der EMG-Signalewurde
mit der Software MyoResarch XP der gleichen Firma durchgetihrt. Die Aufnahmefre-
guenzder EMG-Signalebetrug 500H z. Abbildung .3 zeigt dasverwendeteEMG-System
mit Empfangerund Antenne savie dem Senderzusammenmit der Einheit fur den Elek-
trodenansbluss. Im Hintergrund ist die Redeneinheit des Bewegungsanalysesystenmzau
erkennen.

Die Qualitat und Aussageéhigkeit der elektromyographisdien Messdatenist abhangigvon
der Versuhsplarung, der Probandervorbereitung sowie der Aufbereitung der Rohsignale.
Bei dem sdheinbar einfadh anzuvendendenMesserfahrensind aufgrund der relativ niedri-
gen Signalamplitudeneinige Ein ussfaktoren zu bereacksichtigen. DeLuca ([4Y]) besdireibt
die wichtigsten Ein ussfaktoren, darunter aud relevante Punkte fur dieseArb eit:

Uberspreben durch Aktionspotertiale benadbarter Muskeln (Crosstalk).

Bewegungsartefaktedurch relative Elektroderversdiebungengegember demdarun-
terliegendemMuskel.

Einstreuungexternerelektrister Signale insbesonderdei Verwendungweiterer elek-
trischer Aufnahmesysteme.

EKG-Artefakte, vor allem bei herz- und ge® nahen Bauch- und Nadkennuskeln.
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Bewegungsanalysesystem

Abbildung 4.3: EMG-System

Niederfrequete Bewegungsartefaktesonvie hochfrequerte externe Einstreuungen lassen
sich mittels Bandpass Iterung eliminieren. Bewegungsartefaktebei normaler mensalicher
Kinematik enthalten nach Wittek et al. ([91]) Frequenzateile bis zu 15H z, heherfrequen-
tes Signalrausben liegt mber 500H z ([3g]).

DieseArb eit befasstsich mit dynamisden Ansto - bzw. Impaktvorgangenund der daraus
resultierendenMuskelaktivit at. Im Vordergrund der Untersudwungen stehenAktivierungs-
zeitpunkte (engl.: Onset) von Muskeln, welche in Bezugauf den Ansto zeitpunkt zu inter-
pretieren sind.

Bei hochdynamisden Vorgangensetzt sich die mensdliche Bewegung aus heheren Fre-
guenzareilen zusammen.Szalo et al. ([3Y]) untersudten Unfalle mit Hedkaufprall (engl.:
low speedrearimpact) savie die dabei ausgebste Muskelaktivit at anhandge lterter EMG-
Aufzeichnungen.DieseAutoren verwendetenzur Beseitigungvon Bewegungsartefakterein
30H z-Hochpass lter.

Wittek et al. ([91]) analysiertenden Ein uss der GrenzfrequenzeinesHochpass lters auf
die Beretinung der Muskelonsets.Bei einer Erhehung der Grenzfrequenzvon 10H z auf
30H z wurde eine Verstiebung der ermittelten Onsetsum bis zu 30ms festgestellt.

Da im RahmendieserArbeit eine quartitativ e Auswertung von Aktivierungszeitpunkten
im Vordergrund stand, wurde wegender in der Literatur bestiriebenenEin esseauf eine
Filterung der Rohsignaleverziditet.

In der Literatur werden untersdiedlich komplexe Methoden zur Onsetbestimmung be-
sdrieben. Magnussenet al. ([5(]) verwendeneinen komplexenmathematisden Algorith-
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mus auf Basis der Wavelet-Transformation, Granata et al. ([Z4) bestimmendie Aktivie-
rungszeitpunkte mit Hilfe einesSdwellwertverfahrensund Leionenet al. ([44]) ermitteln
die Onsetsdurch visuelle Inspektion der Signale.

Zur Auswertung der Onsetswurde im Rahmen dieser Arbeit ein Scthwellwertverfahren,
wie in [Z{] bestirieben, angevandt. Die EMG-Software MyoResarch XP verfegt eiber ein
Auswertemodul, weldhesden Algorithm us zur Onsetbestimmung wie folgt implemertiert:

Beretinung der Standardalweichung innerhalb einesde nierten Intervalls (z.B.
100ms), in der Regelbei relaxierter Muskulatur.

Bestimmung desSdnittpunktes desEMG-Signalsmit dem Scwellwert, de niert als
die zwei- oder dreifacdhe Standardalweichung.

Liegeninnerhalb einesfestgelegterZeitbereits (z.B. 50ms), der sog.minimalen Sub-
periode, alle EMG-Signale oberhalb des Stwellwertes, so wird der Zeitpunkt der
ersten Sdwellwertebersdireitung als Onset-Zeitpunkt de niert.

Der besdriebene Algorithmus ist in Abbildung B4 dargestellt.

—EMG

300
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150 4

EMG [uV]

100 4 Intervall fur Berechnung Onset
der Standardabweichung \

j NV U N oy il nf\ M{‘
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Zeit [s]
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Abbildung 4.4: Bestimmung desEMG-Onset

Fur die im nadhsten Kapitel vorgestellten Versudisergebnissevurden zwei verstdiedene
Parametrisierungenverwendet.

1. Intervall fur -Beredinung: 100ms, Scdwellwert: 3 , Subperiode: 50ms
2. Intervall fur -Beredinung: 100ms, Sdwellwert: 3 , Subperiode: 10ms
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Aufgrund der fehlendenFilterung und Glattung der EMG-Rohsignalezeigtendie Messver-
te einerelativ hohe Streuungund einenunstetigen zeitlichen Verlauf. Lieferte die Auswer-
tesoftware mit der ersten’harten’ Parameterlon guration nad visueller Uberprefung der
Ergebnisseunplausible Werte, sowurden die gleichen EMG-Daten mit der zweiten 'weiche-
ren' Parameterkon guration analysiert. Konnten bei dieserzweiten Auswertung ebenfalls
keine realistishhen Onsets gefundenwerden, so wurde die Messungfer die Beredinung
durchsdnittlic her Muskelartwortzeiten nicht verwendet.

4.2 Exp erimen telle Untersuc hung der Deformations-
eigenschaften

4.2.1 Versuchsanordn ung

Ein Versutisaufbau zur dynamisden Untersudhung von Muskelgevebe bzw. Weidteilen
in-vivo und in Abheangigkeit der Aktivierung wurde im RahmendieserArb eit ertwickelt.
Die Versuhsergebnissesollen Daten zur inversen Parameteriderti k ation, d.h. zur Op-
timierung der Materialmodellparameter mittels numerisdier Simulation liefern. Bei dem
Entwurf desVersuhsaufbausgalt esfolgendeAnforderungenzu berecksichtigen:

Risikominimierung fur die teilnehmendenPersonen.
Durchfehrbarkeit von Messungemmit relaxierter und aktivierter Muskulatur.
Durchfuhrbarkeit von Messungemmit untersdiiedlichen initialen Dehnraten.

Geeignetelnstrumentierung und Parameterwahl beziglich der numerisdhen Parame-
teroptimierung

Realistishie Modellierbarkeit der Versuthisanordrung.

Zur dynamisten und zersw®rungsfreien Testung technischer und biologisther Materiali-
en werden oftmals Fallprefstande verwendet. Aus der Masseund der Besdileunigung des
Fallkerpers kann die beim Kontakt mit dem zu testendenMaterial wirkende Kraft nac
Newton (F = ma) ermittelt werden.Eine Variation von Energieund Impuls ist durch eine
Anderung der Fallhehe und der MassedesFallkerpers meglich.

Entspredhend diesemPrinzip wurde ein Versuhsaufbaufer in-vivo Messungerenwickelt.
Ein Fallkerper, der sog.Impaktor, fallt im freien Fall auseiner de nierten Hoheund tri t

den angespanten bzw. relaxierten Muskel einesFreiwilligen. Der Fallkerper wird in ei-
nem vertikal ausgerititeten Plexiglas-Rohrgefihrt, um eine Rotation desImpaktors beim
Auftre en auf den Muskel zu verhindern. Anhand der Impaktorbschleunigung sollen Be-
schleunigungsbarakteristiken fer untersaiedliche Muskelaktivierungen bestimmt werden.
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Abbildung B3 zeigt den Fallkerper mit Bema ungenin mm. Die Kontakt &de desimpak-
tors bestett aus einer gefrasten Aluminium-Halbkugel mit einer mittigen Aussparungfer
die BefestigungeineseinadsigenBeshleunigungssensors€in Aluminium-Rohr mit einem
Durchmesservon 86mm und einer Wandstarke von 5mm wird eber eine angesbwei te
Lippe an die Aluminium-Halbkugel angesbraubt. An der Au en ade desZylinders sind
insgesarh 8 Aluminium-Noppenangebratit, um einen adigenKontakt desimpaktors mit
dem Feihrungsrohr und somit Reibungsein eisseweitestgehendzu verhindern. Die Dedk-

ache bestelt aus einer Aluminium-Scheibe mit einemin der Mitte angebratten ferro-
magnetistiem Eiserblech zur magnetistien Aufhangungdesimpaktors im Feihrungsrohr.
Die GesamtimassedesImpaktors betragt 960g.

< 86 —>

Beschleunigungs-_ | F—— T
sensor

<

Abbildung 4.5: Impaktor (Ma e in mm)

Ein Plexiglas-Rohr mit einem Durchmesservon 100mm ist eber Rohrsdellen an einem
vertikal ausgerititeten Aluminiumpro | befestigt. Die Hehernverstellung desRohrs erfolgt
durch Lesender drei Shraubverbindungenam Aluminium-Pro I. Dasvertikale Pro | wur-
de auf einer Grundplatte aus Eisen uber Sdraubverbindungen xiert, um eine meglichst
hohe Stabilitat bzw. Sthwingungsfreiheitdes Systemszu erzielen.

Im Inneren der Plexiglas-Rohre be ndet sich ein mittels Sdrauben heherverstellbarer
Elektromagnet, welcher zur nahezuverlustfreien Auslesung des Impaktors durch Betati-
geneineseinfadien Sdalters dient. Wahrend desfreien Falls sollten die Abstandsnoppen
deslmpaktors dasFehrungsrohrnicht berehren. Eine Auslenkungdesimpaktors ausseiner
vertikalen Flugbahn beim Auftre en auf den Muskelbaud wird durch das Fehrungsrohr
vermieden.

Ein im Inneren des Impaktors befestigter einadisiger Bestleunigungssensovom Typ
MWS / BS 4301 mit einem Messlereidh von 200y erfasstdie Bestleunigung des Im-
paktors mit einer Abtastrate von 500(H z. Um die Aktivit at des untersuditen Muskels
wahrend des Versutis zu eberprafen, wurden jeweils zwei Elektroden in Faserriditung
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seitlich an entsprediender Stelle angebrabt. DieseElektrodenposition ist ferr diagnostistie
und reproduzierbareUntersudiungennicht geeignet,fer einevisuelle Aktivit atsanalyseist
die Signalqualitat jedoch ausreitiend.

Mit dem dargestellten Fallprefstand sollten drei versdiedeneMuskeln der Extremit aten
getestetwerden:

Oberarm vertral (M. bicepsbrachii)
Obershenkel vertral (M. quadricepsfemorisbzw. M. rectus femoris)
Obersdenkel dorsal (M. bicepsfemoris)

Als Tre adewurde jeweilsder Muskelbaud der entsprecdhendenExtremit at gewahlt. Fur
den M. bicepsbrachii ist diesePosition eindeutig durch Palpation desinnervierten Mus-
kels festzulegen Am Obersdienkel wurde die Mitte desObersdienkels als Auftre p osition
de niert.

Der Winkel desKnie- bzw.- Ellenbogengelenksvurde sogewahlt, dassder Ausgangswinlel
im bestehenderMensdimodell mit den Gelenkwinkeln der experimertellen Versudte eber-
einstimmt. Savohl im Modell als auch im Versud betragt der Knie- bzw. Ellb ogerwinkel
ungekhr 120.

4.2.2 Testmatrix

Fer jeden Muskel wurden Versudte bei drei unterschiedlichen Fallhehendurchge®hrt. Um
den Ein uss der Muskelaktivit at auf die Impaktorbesdleunigungenzu untersucen, wur-
den die Versude fur relaxierte, fur bei halber maximaler isometrister Kraft aktivierte
Muskeln sawie fer voll aktivierte Muskeln wiederholt. Im erstenVersud wurde der Proband
aufgefordert, mit Hilfe einer gepolsterten Sclaufe, welcthe an eineman der Laborwand be-
festigten Stahlseilangebradt war, maximal zu ziehen.Bei einemkonstarten Gelenkwinlel
konnte sodie maximaleisometristie Kraft erzeugtwerden. Eine medanisdhe Federvaage
mit einem Messlereid von Okg bis 10kg diente zur Erfassungder maximalen isometri-
sthen Kraft. Bei Versuhen mit halber maximaler Muskelkraft teilte der Versudsleiter
dem Freiwilligen mit, wann der geforderteKraft wert erreicht wurde. Tabelle &7 zeigt die
Testmatrix fur den Beinstredker M. rectus femoris. Analog dazu sind die Testmatrizenfer
den Armbeugerals aud fur den Beinbeugerzu de nieren.

Beginnend mit der geringsten Fallhehe wurde die Energie sdritt weise erheht. Der Pro-
band entschied vor einer Erhehung der Fallhehe uber die weitere Teilnahmeam Versud.
Insbesondeream Oberarm und bei relaxiertem M. bicepsbrachii wurden Versude ab einer
Fallhehe von 40 cm als unangenehmempfunden,da der Impaktor hierbei die Weidteile
derart komprimiert, so dassdieserauf den Humerusknahen durchsdleagt.
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Muskel Fallhehe | Muskelinnenation
M. rectus femoris | 20 relaxiert

M. rectus femoris | 20 P

M. rectus femoris | 20 Fmax

M. rectus femoris | 40 relaxiert

M. rectus femoris | 40 Fomax

M. rectus femoris | 40 Fmax

M. rectus femoris| 60 relaxiert

M. rectus femoris | 60 Fmax

M. rectus femoris | 60 Fmax

Tabelle 4.1: Testmatrix Impaktorversud

Das Verletzungsrisilo bei den Fallversudien wird im Folgendenanhand von Literaturan-
gaben kurz dargestellt. Nur wenige Vere entlichungensind zu nden, welche dynamisde
Toleranzgrenzenfur Knochen unter Angabe der absorbierten Energie bzw. Brucharbeit
angelen.

In Sdreiber et al. ([[71]) werden quasi-statistie sovie dynamiste 3-Punkt Biegewersu-
che an mensdilichen Unterschenkeln von Leichen bestirieben. Im quasi-statistien Versuth
druckt ein Zylinder mit einem Durchmesservon 25mm und einer konstarten Rate von
2500 auf den Knochen. Der dynamistie Test wird mit Hilfe einesgefihrten Impaktors
mit einerMassevon 9; 48kg und einer Fallhehevon 2; 85m durchgetihrt. Die Gestwindig-
keit unmittelbar vor demKontakt wird mit 5; 57 angegelen. Die Energiezur Verursadiung

einer Fraktur wurde mit folgenderFormel berednet:

hFraktur
E = Fds (4.2)
hK ontak t
Integriert wird uber den Weg vom Erstkontakt desImpaktors mit der Haut hy ontaxt bis
zum zureickgelegtenWegheg akr b1 beobatiteter Fraktur. TabelleE 2 fasstdie Ergebnisse
zusammen.

Messmethale | Kollektiv Mittlere Energie
(Fraktur) [Nm]

Quasi-statist | 12 Unterschenkel mit Weidteilen 59,2

Dynamisd 12 Unterschenkel mit Weidteilen 68,6

Tabelle 4.2: Ergebnisseder Versudie von Sdreiber et. al

Mather ([53)) fuhrte 19683-Punkt Biegewersudie an Tibia Knochen durch. Er beredinete
die mittlere Energie,bei welcher 50% der getestetenKnochen eine Fraktur aufwiesen.Die
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Gestledht | Mittlere Energie (Fraktur
bei 50% der Knochen) [Nm]
meannlich 78,6

weiblich 63,1

Tabelle 4.3: Ergebnisseder Versudie von Mather

Ergebnissesind in Tabelle3 dargestellt.

Die in den TabellenZ2 und £33 aufgekihrten Energieverte liegendeutlich uber denin die-
ser Versutisreiheerreichten EnergiendesImpaktors. Dieser hatte bei einer Fallhehe von
1m eine Energievon ON'm. Trotz der nur eingeshrankten Vergleihbarkeit der Versute
mit den vorgestelltenStudien aus der Literatur ersdheinendie Energieverte der aktuellen
Arbeit soniedrig, dasskeine knechernenVerletzungenzu erwarten sind.

4.2.3 Probandenk ollektiv

Sieken mannliche Institutsangeherige und Kollegenerklarten sich bereit, an denMessungen
teilzunehmen.Alter, Kerpergewitit, maximale UmfangedesOberarmsbzw. Oberstenkels
savie maximaleisometristie Kr afte bei Flexion im Ellenbogenbzw. Flexion und Extension

im Knie sind in TabelleE:4 zusammengefassDie Freiwilligen 1, 2, 4 und 7 verfeigen uber

eine vergleithbar Konstitution, Proband 3 war eber 10 Jahre Pro sp ortler (Rudern, Bob)

und wubt, wie aud Proband 6, derzeit noch regelma iges Krafttraining aus.Ein ehemaliger
Mitarb eiter desInstituts nahm mit 68 Jahrenan denVersutenteil. Die Ergebnissesollen
zeigen,ob auch im fortgesdirittenen Alter ahnliche Signal- bzw. Materialcharakteristiken

zu beobadtten sind.

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

N[O OB~ W NP

Tabelle 4.4: Probandenlollektiv mit Kerpergre e, KerpermassemaximalenUmfangendes
Oberarms(Uar m) und Oberstenkels (Uar m), maximaleisontrische Kr afte bei Ellenbogen-
exion (Fgg), Knie exion (Fgg) und Knieextension(Fqr)

Die Tabelle[Adlim Anhang dieserArb eit zeigt die Anzahl der durchgekihrten Messungen
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fur jedenProbanden.Fer Proband 1 und Proband 2 wurden die Messungeram Arm bzw.
am Arm und Bein wiederholt, um die Reproduzierbarkeit der Versutsergebnisseu zeigen.

4.2.4 Validierung der Versuchsanordn ung

Bei der Simulation der Versude ist die Ges@windigkeit desimpaktors beim Auftre en auf
den Muskel entscheidend. Diese physikalische Gre e ist eine wesetliche Randbedingung
in der numeristen Simulation der Versudie. Um die Gre enordnung ewertueller Verlus-
te, wie zum Beispiel durch Reibung oder Auslesemehbanisnus zu untersudien, wurde die
Gestwindigkeit desImpaktors beim VerlassendesFallrohrs experimertell mit dem Bewe-
gungsanalysesystergemessenDrei Marker wurden dabei am Impaktor, am Fallrohr und
am Fu der Impaktoranordnung angebradit.

Ein Vergleidh zwisden den experimertell ermittelten und den theoretisth beredineten
Gestwindigkeiten soll evtl. Sterein esseaufzeigen.Die ErgebnissedieserValidierungs\er-
sude sind im Ergebnisteil dieserArbeit zu nden.

4.3 Exp erimen telle Untersuc hung der Kinematik

4.3.1 Versuchsanordn ung

Die Versudisanordungzur Erfassungund Analyse der aktiven Freiwilligenkinematik sollte
folgendeAnforderungenerfellen:

Risikominimierung fer die teilnehmendenPersonen.

Durchfehrbarkeit von Messungemit untersciedlichen Energienund Impulsen.
Durchfehrbarkeit von Messungemmit voraktivierten und relaxierten Probanden.
Quarti zierbark eit der Reaktionszeitenwichtiger Muskelgruppen.

Quarti zierbark eit der Gesantkinematik der Freiwilligen.

Modellierbarkeit der Versutisanordrung in der Simulationsumgebung.

Dazu wurde im RahmendieserArb eit eine Pendellonstruktion ertwickelt. Ein Pendelmit
variabler Massesollte dabei einensitzendenProbandenaus untersdiedlichen Richtungen
tre en. Die Versuhsanordrung am Beispieldeslateralen Ansto es ist in Abbildung B8 zu
sehen.Abbildung B4 zeigt eine Fotographie desPendels.

Das Pendel besteht aus einem Aluminium-Rohr mit einem Durchmesservon 100nm und
einer Wandstarke von 5mm. An beiden © n ungensind uber SdraubverbindungenDed-
platten mit einem Durchmesservon 300mm befestigt. Im Inneren des Aluminiumk erpers
be ndet sich ein Eisengewibt zur Anpassungder Gesantp endelmasseuf 5kg bzw. 10kg.



4.3 Exp erimen telle Untersuc hung der Kinematik 63

e 0 ¥
N

AT
e —
Pendel m

Proband

o 0%

Bewegungsanalysesystem

Markerset

Abbildung 4.6: Versudisanordrung zur Untersucung der Kinematik

Abbildung 4.7: Pendel

Vier seitlich angebrabte Osendienen zur verdretungsfreien Aufhangung des Pendelsan
Quertragern der Labordedke mit Stahlseilen.Um Verletzungenzu vermeiden,wurde an
der Kontaktdeck adhe des Pendelsein reversibler Sdhaum angebratit, welcher bei dem
Ansto einen Teil der Energie aufnimmt und Verletzungendurch den Kontakt mit der
kantigen Dedk ade desPendelsverhindert. Zum Einsatz kam ein in der Fahrzeugindustrie
verwendeter reversibler Shhaum (Blue Confor Foam) mit bereits validierten Materialcha-

rakteristiken fer die numerisdhe Simulation. Tabelle &8 fasst die technischen Daten der
Pendellonstruktion zusammen.

Der Proband sitzt wahrend der Versuhsdurdfehrung auf einer rutschfesten Unterlage.
Die Hande desFreiwilligen liegenauf den Obersdhenkeln, Reicken und Beine haben weder
Kontakt zu einer Lehnenoch zu einemFu b oden. Drei Ansto p ositionenam Oberkerper
dessitzendenFreiwilligen, dargestelltin Abbildung E8, wurden de niert:
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Pendeldurdimesser | 150mm
Pendellnge 300mm
Pendelmasse 5kg / 10kg
Sdcaum Blue Confor Foam
Schaumdurchmesser| 90mm
Schaumdidke 25mm

Tabelle 4.5: Technische Daten, Pendehersut

Lateral unterhalb desSdultergelenks,unge®hr in der Mitte desOberarmes

Dorsal mittig, in Hohe desadten Brustwirbels (Regio vertebralis)

Frontal am rechten M. pectoralis major in Hehe des aditen Brustwirbels (Regio
mammaria)

Abbildung 4.8: Ansto p osition lateral, dorsal, frontal

Zur Aufzeichnung der Freiwilligenkinematik kam das BewegungsanalysesystenMotion
Analysis (besdirieben in Kapitel 1) mit acht Hochgesbwindigkeitskameraszum Ein-
satz. Abbildung .9 zeigt die Positionen der am Probandenangebratiten re ektierenden
Marker. Tabelle[Ld fasstdie Markerpositionenzusammen Die Anbringung der Marker er-
folgte mit Kleberingennadh einemvorgegelenenSdiema.Die Vorbereitung desProbanden
wurde von nur einer Persondurchge®ihrt, um eine einheitliche und vergleihbare Positio-
nierung der Marker zu gewahrleisten.

Mit demVerfahrender ober adlichen Elektromyographiewurde die Aktivit at ausgevehl-
ter Muskeln erfasst.Aus diesenSignalenkennenmit dem bereits behandeltenSdwellwert-
verfahren die Aktivierungszeitpunkte beretinet werden. Bei der Auswahl der via EMG
abzuleitendenMuskelaktivit aten waren fur den dargestelltenVersud folgendeAspekte zu
berucksidhtigen:
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229 23

M. sternocleidomastoideus

M. trapezius,
pars transversus

M. obliquus externus
abdominis

M. erector spinae

Abbildung 4.9: Markersetund Elektrodenkon guration

1 | Kopf oben (spanrt mit Marker | 2 | Kopf rechts uber Ohr
2 und 4 Frontalebeneauf) (Regio temporalis)
3 | Kopf hinten (spanrt mit Marker | 4 | Kopf links eber Ohr
2 und 4 Transwersalelene auf) (Regio temporalis)
5 | Acromion rects 6 | HWS7 (Proc. spinosus)
7 | Acromion links 8 | BWS8 (Proc. spinosus)
9 | Oberarm links lateral 10 | Ellbogenredits lateral
(als Seitenreferenz) (Epicondylus lateralis)
11| Ellbogenlinks lateral 12 | 10ter Rippernbogenredts
(Epicondylus lateralis)
13| 10ter Ripperbogenlinks 14 | Handgelenkredts dorsal
15 | LWSS5 (Proc. spinosus) 16 | Handgelenklinks dorsal
17 | Trochanter major redts 18 | Trochanter major links
19 | Obersdienkel links lateral 20 | Kniegelenkspaltredts lateral
(als Seitenreferenz)
21 | Kniegelenkspaltlinks lateral 22 | Malleolus lateralis rechts
23 | Malleolus lateralis redits

Tabelle 4.6: Markerpositionen
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Ein Pendelansto am Oberkerper des Probandenverursatit Beugungender Hals-,
Brust- und Lenderwirbelsaule in Abhangigkeit von der Sto ric htung. Fer die EMG-
Erfassungsollten daher Muskeln ausgevahlt werden, welde auf die resultierende
Bewegungeinenfunktionellen Ein uss ausiben.

Um Artefakte zu vermeiden,sollten die Elektroden nicht in unmittelbarer Nahe des
Pendellontakts angebratt werden.

Ein Elektrodenwedsel zwisdhen einzelnenVersuten sollte aus Grenden der Ver-
gleichbarkeit der Signalevermiedenwerden. D.h. audh fer unterscdiedliche Ansto -
positionenist espraktikabel, die gleiche Elektrodenkon guration zu verwenden.

Eine laterale Krafteinleitung wird eine Beugungder Wirb elsaule in der Frontalebene,eine
frontale bzw. dorsale Krafteinleitung wird eine Beugungin der Sagittalebene zur Folge
haben. Muskeln, weldhe dieseKinematik unterstetzen oder hemmen,fasst Tabelle &4 zu-
sammen.DieseMuskeln wurden fer alle drei Ansto ric htungen via EMG erfasst.

Muskel Funktion Bezeitinung

M. sternccleido- Kopfrotation (einseitigeKontraktion), | MSL / MSR

mastoideus Kopfheben (beidseitigeKontraktion)

M. trapezius, Stabilisierung des Scultergertels MTL / MTR

pars transversa

M. obliquus SeitbeugungdesOberkerpers MOL / MOR

externus abdominis

M. erectorspinae | Strekung bzw. Aufrichtung MEL / MER
desOberkerpers

Tabelle 4.7: EMG-erfassteMuskeln, Funktion und Bezeitinung

Die Positionender Elektroden zur Ableitung der in Tabelle[ 4 aufgekhrten Muskeln zeigt
Ubersiditsshaubild B9, redts.

Um die Reproduzierbarkeit der Versude und die beim Ansto wirkendeBesdleunigungzu
analysieren,wurde am Pendelein dreiadsiger Bestleunigungsaufnehmexrom Typ MWS
BS 5401 (+= 10Qg) installiert. Die Besdleunigung des Pendelsist nach Newton direkt
proportional zur Kraft, welthe beim Kontakt auf das Pendelwirkt. Die Besdleunigungs-
verlaufe dienenau erdem zur Beurteilung der Reproduzierbarkeit der Messungengd.h. bei
gleidher Pendelauslenkungund Pendelmassesind ahnliche Besdileunigungserlaufe aud
bei untersdiedlichen Probandenzu erwarten.

4.3.2 Testmatrix

Fur jedenderteilnehmendenProbandenwurden jeweils Messungerfer die drei untersdied-
lichen Ansto ric htungen sawie fer untersciedliche Energien bzw. Impulse durchgetihrt.
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Die Energie bzw. der Impuls des Pendelswurde durch die Pendelmassesovie durch die
vertikale Auslenkung, d.h. die Pendelgesawindigkeit bestimmt. Durch das Einschrauben
von Gewiditen im Inneren der Pendellonstruktion konnte die Ausgangsgndelmasseson
5kg auf 10kg erheht werden. Eine beliebigevertikale Auslenkung desPendelserfolgte mit
Hilfe einesdennenund reibungsarmenSeils,welcheseiber einean der Laborwand befestigte
Umlenkrolle gezogenwerdenkonnte. Tabelle[d.8 zeigt die vorgeseheneruslenkungenund
Massensaowie die aus den Formeln &3, E3 und B4 resultierendenGestwindigkeiten v,
EnergienE und Impulsei.

q_—
v=2gh (4.2)
E = mgh= %mv2 (4.3)
= mv (4.4)

Kon gu- | Vertikale Auslen- | Pendelmasse Gestwindigkeit | 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 Pendehersud

Die Auslenkungenwurden so gewahlt, dasssich die Energienjeweils verdoppeln. Fur die
zweite (h = 0;17m / m = 10kg) und funfte Parameterkon guration (h = 0;7m/ m = 5kg)
in Tabelle &3 ist der Impuls nahezuidertisch, jedoch ist die Energiein Kon guration 5
doppelt sohoch wie in Kon guration 2.

Wahrend der Messungenwurde die Hehe der Auslenkung savie die Massedes Pendels
beginnendmit der niedrigsten Energie sukzessie erheht. Der Freiwillige entschied nad
jeder Messungeber die Durchfuhrung einesweiteren Versudis mit heherer Energie bzw.
heheremimpuls.

Um den Ein uss der Muskelspanmung auf die resultierende Kinematik zu untersuden,
wurde jeder Versud mit gleicher Ansto k on guration sawvohl bei relaxierter als auch bei
willkerlich aktivierter Muskulatur durchgekihrt. Entsprechend der in der Fadliteratur
gebmudlichen Begri e wird die erste Anordnung als unerwartete Messung(engl.: unex-
pected) und die zweite Kon guration als erwartete Messung(engl.: expected) bezeitinet.
Bei der unerwarteten Messungtrug der Freiwillige eine Augerbinde, so dassder Ansto
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fur den Probandenohne Vorankendigung und mit relaxierten Muskeln erfolgte. Bei Mes-
sungenmit erwartetem Ansto wurde dem Proband das Lesendes Pendelsmitgeteilt, so
dassbereits vor dem Ansto einewillk erliche muskulare Aktivierung veranlasstwurde.

Um Verletzungendurch zu hohePendelenergierbzw. Impulse zu vermeiden,wurde vor der
eigertlichen Versutsreiheeine Vorsimulation zur Abschatzung der beim Kontakt ebertra-
genenKrafte durchgekhrt. Dabei wurden eine Ansto p osition des Pendelsin Hehe des
Sdultergelenksde niert sowie eine Ansto gescwindigkeit von 3; 7. Der Energie absor-
bierende Schaum wurde dabei nicht modelliert, so dassdabei hehereKr afte als im realen
Versud zu erwarten waren.

Fuer eine Pendelmasseson 10kg ergab sich bei der Auswertung der Simulationsergebnisse
eine Kontaktkraft von circa 1;3kN. Bolte et al. ([[IZ]) untersucten das Bruchverhalten
von Klavikula-Knochen und stellten erste Frakturen bei ahnlich hohen Kr aften fest. Zur
Minimierung desVerletzungsrisiloswurden die Ansto p osition in denVersudien unterhalb
desSdultergelenkssowie eine maximale Auslenkungvon h = 0; 7m bei 10kg gewahlt.

4.3.3 Probandenk ollektiv

Es stellten sich setis mannliche Institutsangeherige und Kollegenals Probandenzur Verfe-
gung. Die wichtigsten anthropometrisdhen Parameterwurdenvor dem Beginnder Versude
erfasst. Tabelle[A9 zeigt das Alter, die Gre e und das Gewicht der sedis Versudisteilneh-
mer. Proband 1 und 4 betreiben regelma iges Krafttraining und verfegeneber eine eber-
durchsdnittlic h kraftige Statur. Proband 6 ist im bereits fortgesdirittenen Alter von 68
Jahren der alteste Freiwillige dieserStudie.

Nr. | Alter | Gre e | Masse
[cm] | [kd]
29 177 84
32 194 90
29 172 70
33 186 98
38 173 76
6 68 174 82

QbW N

Tabelle 4.9: Probandenlollektiv Pendehersud

Die Freiwilligen ertschieden nadh jedem Versud eber die Durchfehrung weiterer Tests
mit heherer Energie bzw. heheremImpuls. Daher variiert die Anzahl der durchgethrten
Tests fur untersciedliche Probanden. Dies ist im Ergebnisteil zu berecksichtigen, wenn
fur untersdiedliche Ansto k onstellationen eine untersciedliche Anzahl von Messkunen
dargestellt sind. Die Anzahl durchgetihrter Testsist im Anhang in Tabelle[A2] zu nden.
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4.3.4 Validierung der Versuchsanordn ung

Um reproduzierbare Ergebnissezu erzielen,wurden Vorversude zur Validierung der Ver-
sudisanordrung durchgetkihrt. Dazu wurde das Pendel entsprechend den Angaben in der
Testmatrix um drei untersdiedliche Hohenvertikal ausgelenktund freigegelen. Uber einen
am Pendel xierten Marker wurde mit Hilfe des Bewegungsanalysesystendie maximale
Gestwindigkeit des Pendelserfasst. Jeweils drei Versudiswiederholungenzur Aufzeich-
nung der Gesdwindigkeit wurden durchgetkihrt. Die experimertellen Resultate wurden
ansdlie end mit dentheoretisd ermittelten Werten verglichen. Die ErgebnissedieserVa-
lidierungsmessungenverdenim Ergebnisteil dieserArb eit praseniert.

4.4 Simulation der Deformationseigensc haften

4.4.1 Simulationsmo dell

Das Simulationsmodell bildet die Grundlage fer die inverse Materialparameterideni k a-
tion. Eine Hauptanforderung an das Modell ist eine meglichst kurze Simulationsdauer.
Um dieser Anforderung Redinung zu tragen, wurden der Arm bzw. das Bein vom Ge-
santmodell extrahiert und ansdlie end auf einer starren Au age ade positioniert. Der
Impaktor wurde in HyperMesh(Altair) vernetzt und im Simulationsmodell als Starrkerper
de niert. Um die Simulation desfreien Falls im Rohr zu umgehen,wurde der Impaktor im
Simulationsmodell direkt mber der Auftre ade positioniert und mittels einer Anfangs-
gestwindigkeit freigegelen. Die Simulationsmodelle fer Arm- und Beinversudie sind in
Abbildung E.T0 dargestellt.

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

Die Gesamtimodelle aus Abbildung EI0 bestehenaus den Teilmodellen Arm- bzw. Bein-
modell, Impaktormodell sovie auseinemModell fer die starre Au age ade. 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 deslmpaktors). Diese
gesperrten Freiheitsgradereprasertieren die Fehrung desimpaktors im Fallrohr.

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

Dem Impaktormodell wird eine Anfangsgeslwindigkeit (beretinet ausder Fallhehe)
erntspredhend der Versuhskon guration aufgepmgt.

Kontaktde nitionen bestehenzwisdien Impaktormodell und Bein-/Armmo dell savie
zwisthen Au agenmodell und Bein-/Armmo dell.

4.4.2 Parameteriden tik ation

Fur die inverseldenti k ation bzw. Optimierung der Materialparameter wurde die Opti-
mierungssofivare PamOpt der Firma ESI verwendet. Diese Software implemertiert das
Optimierungswerfahren der sogenanten Adaptiven Flachenantwort-Methde (engl.: adap-
tive responsesurfacemethod, ARSM). Die Aufgabe einer Optimierung besteh darin, eine
bestimmte Zielvorgabe durch Variation bestimmier Ein ussfaktoren zu erfullen. Mit der
sog. Flachenantwortfunktion wird die Relation zwisden den Ein ussfaktoren und der re-
sultierendenSystemanwort bezeitinet.

Das Standardwerfahren der Respnse Surfaee Methad (RSM) beruht auf der Idee, dass
bestimmte Eingangswariablen die Antwort einestechnisden Systemsbeein ussen. Diese
Antwort wird als Flachenartwortfunktion bezeitinet und kann durch Polynome appro-
ximiert werden. Die Approximation dieser Polynomfunktion erfolgt mit Standardregres-
sionsmethalen, wie z. B. der Kleinsten-Quadrate-Methale (engl.: leastsquaremethod). In

[9] wird das Standard achenartwortverfahrenanhand einesBeispielsaus dem Bereic der
Bauteilkonstruktion vorgestellt.

Die zu optimierende Zielfunktion bzw. die zu optimierenden Zielparameter einer RSM-
Optimierung werden als Objective Parameters bezeitinet. Die unteren und oberen Gren-
zen (Constraint Function) legendie Bereidhe fest, in welchen die 'Objective Parameters'
wahrend der Optimerung liegensollen. Die zu varierendenParameter hei en DesignPara-
meters

Bei dem adaptiven Flachenantwortverfahrenwird der sog.DesignSmace, d. h. die Gesant-
heit aller meglichen Eingangsparametemit jeder Iteration reduziert, um sich sosukzessie
der optimalen Lesunganzurehern. Ein adaptivesVerfahrenwurde von Wang et al. in [8€]
prasetiert.

Der in PamOpt implemertierte Algorithmus reduziert nicht den bereits erwahnten De-
sign Space, sondernpasstnach Herstellerangalen die Flachenartwortfunktion iterativ an
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dasjeweilige Problem an.

Im RahmendieserArbeit soll mit Hilfe der Optimierung ein numerishes Materialmodell
so parametrisiert werden, dassdie experimertellen Ergebnisseaus den Versudien in der
Simulation meglichst genaureproduziert werdenkennen.

Das Verfahren der Flachenantwort-Methde benetigt, beziglich der bereits dargestellten
Fragestellung,folgendeVorgaben:

Zielfunktion (objective function): Reprasenativ e Versudhsergebnisse

Parametergrenzer(constraint function): Untere und obere Grenzender Zielfunktion,
z.B. minimale und maximale Messverte

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

4.5 Simulation der Freiwilligenkinematik

45.1 Simulationsmo dell

Abbildung 11 zeigt das Simulationsmodell fur die numeristie Abbildung des latera-
len Pendehersuhs. Das Gesantmodell bestelt aus den Teilmodellen HUMOS, Pendel
incl. Aufhangung und Scdaum sowvie der Sitz ache. Der Pendellerper, welcher im Ver-
sudh aus einem Aluminiumrohr und Eisengewibten bestel, wurde in der Simulations-
umgebungals Starrkerper (engl.: Rigid Body) mit vorgegelenem Gewidit von 5kg bzw.
10kg de niert. Das Sthhaummadell wurde so vernetzt, dassdie Knoten der Dek ade des
Starrkepers auch gleichzeitig als Knoten fur die unterste Scicht der dreidimensinalen
SOLID-Elemerte des Sthaums fungieren (engl.: Coinciding Nodes). Somit ist gewahrleis-
tet, dassder Schaum wahrend der Simulation fest mit dem Starrkeper des Pendelsver-
bundenist. Die Aufhangungin der Simulation erfolgte mit vier BAR-Elemerten und den
dazugelrigen Masterialeigenskaften von Stahl (E-Modul: 210%). Die Sitz adche wurde
ebenfalls als Starrkerper de niert. Die Modellierung der einzelnenTeilmodelle ist in Ta-
belleET0zusammengefasst.

Bei der Modellvorbereitung wurden das Menscimodell knapp uber der Sitz ache und das
Pendelin Hoheder Ansto stelle positioniert. FolgendeRandbedingungenwurdende niert:

Sitzmodell ist in allen Freiheitsgradengesgertt.

Ein Bestleunigungsfeldwirkt auf dasHUMOS- und Pendel-Malell, um die Scwer-
kraft in der Simulation abzubilden.

Dem Pendelwird nach einer Simulationsdauer von 50ms eine der Versudiskon gu-
ration ertsprechende Gestiwindigkeit aufgepmgt.
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Abbildung 4.11: Simulationsmodell lateraler Pendelansto

Teilmodell Vernetzung Material

Aufhangung | 4 BAR-Elemente | Material Type 205: Nonlinear Tension-onlyBar
E-Modul: 210N,

Pendellorper | SHELL-Elemerte | Rigid Body Type 3

Sdaum SOLID-Elemerte | Material Type 45: Foam Material

Exp. gemessen&haumadarakteristik (ESI)

Sitz ade SHELL-Elemene | Rigid Body Type 3

Tabelle 4.10: Modellierung der Teilmodelle

Zusatzliche Kontaktde nitionen sind de niert fer Kontakte zwisden Pendel- und
HUMOS- bzw. HUMOS- und Sitz-Modell.

Die Bewegung des Pendelswurde in der Simulation erst nach 50ms freigegelen. Inner-
halb dieserersten50ms erfahrt das HUMOS-Modell eine Besdileunigungin Richtung der
Sdwerkraft, so dasssdlie lich ein Kontakt zwisthen dem Modell und der Sitz ade zu-
stande kommt. Dieser Kontakt war notwendig, um ein Wegrutstien des Modells infolge
desPendelsto eszu verhindern. Die AnpassungdesSimulationsmodellsferr untersciedliche
Ansto in tensitaten erfolgte durch Austausd desPendelgewibts und der Pendelgedawin-
digkeit in der Eingabedatei.

In den Simulationsmodellen fur den dorsalenund frontalen Ansto wurde das HUMOS-
Modell sovie dasSitzmodell entspredhendder jeweiligenVersutisanordrung um die globale
vertikale z-Achsegedreh.
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4.5.2 Mo dellv alidierung

Fur die realitatsnaheSimulation der Versudie ist einegeeigneteModellierung der Sdhaum-
charakteristik unabdingbar. Das Sdhaummadell wurde von einem Projektpartner fur die
Simulation zur Verfegung gestellt. Um die experimenrtellen Sdhaumeigensieaften mit der
Charakteristik des modellierten Sthhaummaterials zu vergleihen, wurden Versudie mit
dem Versutsaufbau aus Kapitel &2 durchgekihrt. Dabei trit der Fallkerper aus einer
festgelegtenrHohe auf den Sdhaum. Der im Fallkerper befestigte Sensorregistriert die Be-
schleunigung beim Auftre en deslImpaktors auf den Sthaum. Dieser Validierungs\ersud
wurde in der Simulation mit der experimertell ermittelten Shaumdarakteristik nadge-
stellt. Ein Vergleih zwisdien denim Versud erfasstenBesdleunigungenmit den Werten
aus der Simulation zeigt die Gute des Schaummadells. Abbildung EI2 zeigt das Simula-
tionsmodell mit den Teilmodellen Impaktor und Schaum. Als Randebedingungwurde die
im Versudh gewahlte Impaktorgesdwindigkeit dem Impaktormodell aufgepmgt. Santli-
che Freiheitsgradeder untersten Knotenreihe desSdaummadells wurden gesgerrt, um die
starre Au age desSdaumsim Versud zu simulieren.
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Abbildung 4.12: Simulationsmadell Sdhaumvalidierung



Kapitel 5

Ergebnisse

DiesesKapitel fasstdie Ergebnisseder experimertellen Messungersowvie der numeristien
Simulationen zusammen.Bei der Darstellung der experimertellen Ergebnissewerden im
Hinblick auf die numeriste Simulation die Parameter quartitativ dargestellt, die sich fer
den Vergleidhh mit den Simulationsergebnissereignen.Aufgrund der geringenFallzahl und
der relativ hohen Streuung wurde keine statistische Kon denzb etrachtung durchgefhrt.

5.1 Exp erimen telle Untersuc hung der Deformations-
eigenschaften

Anhand der Besdleunigungssignaleverdenim Folgendencharakteristische Eigensthaften
fur relaxiertes und aktiviertes Muskelgevebe bestirieben. Muskelaktivierungsablangige
Parameter fur die inverse Parameteriderti k ation werden zahlennme ig zusammengefasst.
Um bei Versutien mit relaxierten Muskeln eine vorzeitige Aktivierung des untersuditen
Muskels durch den Probandenauszushblie en, wurden die elektromyographistien Signale
bei der Versuhisdurdhfehrung online beobaditet. Eine quartitativ e Auswertung der EMG-
Signaleim RahmendieserUntersucungenwurde nicht vorgenommen.

5.1.1 Validierung der Versuchsanordn ung

Eine Gegemberstellungder gemesseneRallgestiwindigkeit mit der ausder Fallzeit rechne-
risch ermittelten Gesd&windigkeit zeigt TabelleR Die experimertelle Fallhehewurde aus
der Fallzeit beretinet. Die Fallzeit desImpaktors ist anhand desBesdleunigungserlaufs
ersiditlich, da bei der Unterbrechung des StromkreisesdesElektromagnetenein Besdleu-
nigungssprungvon 1g auf Og zu beobaditen ist. Verlasst der Impaktor das Fallrohr, so
zeidnet das Bewegungsanalysesysterdie Position bzw. Gestwindigkeit des Fallkerpers
auf.

Die experimertelle Fallzeit he,, savie die theoretisthe Gestwindigkeit vey, beredinen sich
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nad Gleichung B und Gleichungb2

1
Nexp = égt2 (5.1)
Viheor = 2ghexp (5.2)

Die gemesseneeshiwindigkeiten stimmen mit den theoretisd ermittelten Werten gut
wberein. Eine maximale Abweichung der Gesdwindigkeitswerte von maximal 0; 17 ist zu
verzeitinen, wobei der theoretish ermittelte Wert in Tabelle B jeweils heher als die
gemessen&esdwindigkeit ist.

Test-Nr. | hexp [M] | Vexp [M/S] | Vineor [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 Impaktorgestwindigkeit

5.1.2 Arm beuger - M. biceps brac hii

Die zeitlichen Verlaufe der Besdileunigungssignalen Abbildung stellendie Ergebnisse
zweierVersuhswiederholungerier denArmbeugerM. bicepsbrachii deserstenFreiwilligen
dar. DieseKurven wurden bei einer Fallhehe von 20cm und fer untersdiedliche Aktivie-
rungszustande aufgezeibnet. Die Besdleunigungenaus Versuchl und Versuch2 zeigen
fur den jeweiligen Aktivierungszustand sehrahnliche Verlaufe mit vergleidhbaren Spitzen-
werten. Die gre te Di erenz der BesdlleunigungsmaximaausV ersuchl und Versuch? ist
fur den relaxierten Muskel zu verzeidinen. Diesebetragt 25,49 21,89 = 3;6g, also ca.
14% vom Maximalwert ausV ersuchl.

Versuch 1
Versuch 2

Versuch 1
Versuch 2
25 25+

20 204

Beschleunigung [g]
Beschleunigung [g]

10 1 \
1
5 54 ! ‘
L )‘M‘.. \ \ j J\
Oty Nttt ool Jempensiaan g Ll Nl
‘ .
1,8 2,0

1 T T T
1,40 1.2 1,4 1,6
Zeit [s]

1,25 1,30
Zeit [s]

T
1,15 1,20

Abbildung 5.1: Impaktorbestleunigungen,Armbeuger,Proband 1, links: relaxiert, rects:
aktiviert bei max. Kraft, schwarz: Versut 1, grau: Versud 2
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Abbildung zeigt die Bestleunigungserlaufe aus Messungermit dem relaxierten Arm-
beugerM. bicepsbrachii, fur vershiedeneTestpersonensawie bei einer Fallhehevon 20cm.
Fur samtliche Probandenist nur ein Beshleunigungsmaxinum zu beobaditen. Peakbreite
und Besdleunigungseerlauf sind fur alle Probandensehrahnlich, wohingegendie Maximal-
werte der Bestleunigung zwisten 20g und 30g liegenund damit eine erheblithe Varianz
aufweisen( ..., = 24 54g bei einer Standardalweidhung von 5., = 3;960).

P1-P7
—— Mittel

Beschleunigung [g]
Beschleunigung [g]

T T T T T 1
0,7 0,8 0,9 1,0 11 1,2 1,3
Zeit [s] Zeit [s]

Abbildung 5.2: Impaktorbestleunigungen, Armbeuger verstdiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: Vergre erter Aussdnitt (h = 20cm, relaxiert)

Der Bestleunigungserlauf zwistien dem Auftre en desImpaktors und der Bestleuni-
gungsspitzelasst sich vereinfadit bestireiben durch zwei nahezulineare Teilsteicke mit
einemdeutlichen Knick bei ca. 5g (siehePfeil in Abbildung rechts). Die Steigungdes
Besdhleunigungssignalszwistien Og und 5g ist wesetlich geringer als die Steigung des
darauf folgendenSignaherlaufs zwisten 5g und dem dazugelorigen Maximalwert.

In Abbildung sind die Signalerlaufe fur den maximal angespanten Oberarmmus-
kel untersdiedlicher Freiwilliger dargestellt. Mehrere Reboundssind bei allen sieben Pro-
bandenzu beobatten, wobei der erste Rebound unge&hr 200ms dem ersten Besdleuni-
gungsmaxinum folgt. Im Gegensatzzu relaxiertem Muskelgevebe wird der Impaktor bei
einemnahezulinearenBesdleunigungsanstiegnit gleichbleibenderSteigunggebremst.Die
Streuung der maximalen Bestleunigungsverte ist bei Versudien mit aktivierten Muskeln
geringerals bei Versuhen mit relaxierten Muskeln.

Aus der Reboundhehe lasst sich die RestenergiedesImpaktors nach dem ersten Kontakt
mit dem Muskelgewebe bzw. zu Beginn der ersten Rebound-Phaseberetinen. Daraus er-
gibt sich die Energie,weldhe beim ersten Auftre en desFallkerpersin Verformungsarkeit
transformiert wird. Diese absorbierte Energie wird im Folgendenals dissipative Energie
Eqiss bezeitinet. Sieberedinet sich ausder Rebound-Zeitt bzw. der Reboundhehe h; epound
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Abbildung 5.3: Impaktorbestleunigungen, Armbeuger verstdiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: Vergre erter Aussdnitt (h = 20cm, Fpax)

wie folgt:
1t
N ebound = 59(5)2 (5.3)
h h
Ediss = w (5.4)

Tabelle B fasstim Anhang die Mittelw erte und Standardabweichungen der Besdleuni-
gungsmaximasawie der dissipativen Energienfer untersdiedliche Fallhehenund Aktivie-

rungszusendezusammenFeur relaxierte Muskeln beobattet man einedissipative Energie
von nahezu 100%, Versudie mit voll aktiviertem Muskelgevebe zeigen,bezogenauf die
gesante Impaktorenergie, dissipative Energien zwisthen 70% und 80% und Versute mit

bei halber maximalerisomertrisher Kraft aktivierten Muskeln zeigendissipative Energien
zwisden 74% und 86%.

5.1.3 Beinstrec ker - M. rectus femoris

Die Besdleunigungserlaufe aus Messungenam Beinstreker M. rectus femoris bei einer
Fallhehe von 20cm und bei relaxierten Muskeln sind in Abbildung dargestellt. Zwei
untersdiedliche Verlaufsformender ersten Bestleunigungsspitzesind deutlich zu erken-
nen. Zeigendie Kurvernverlaufe der Freiwilligen 2, 4, 5 und 7 jeweils nur ein Maximum
wahrend des ersten Kontakts, so sind fur die Probandenl, 3 und 6 innerhalb desersten
Peaks jeweils zwei lokale Beshleunigungsspitzenzu beobaditen. Die Peakbreiten dieser
Bestleunigungserlaufe sind gre er als die Peakbreitenin den Verlaufen mit nur einer
Besdleunigungsspitze.

Abbildung zeigt die Bestleunigungserlaufe fur den relaxierten Beinstredker bei ei-
ner Fallhehe von 40cm. Analog zu Abbildung zeigendie Kurven der Probanden1, 3
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Abbildung 5.4: Impaktorbestleunigungen, Beinstreker versdiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: Vergre erter Aussdnitt (h = 20cm, relaxiert)
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Abbildung 5.5: Impaktorbestleunigungen, Beinstreker versdiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: Vergre erter Aussdnitt (h = 40cm, relaxiert)

und 6 sowie der Verlauf von Proband 7 die bereits bestiriebene Form mit zwei lokalen
Maxima. Fer die Freiwilligen 2, 4 und 5 wird hingegennur ein Maximum beobadtet.

In Abbildung sind die Besthleunigungendes Impaktors bei Kontakt mit dem ange-
spanrten M. rectus femorisund einer Fallhehe von 20cm gegemiber der Zeit aufgetragen.
Im Gegensatzu den Messungermit dem relaxierten Muskel zeigt der Impaktor nach dem
Auftre en auf den angespanten Muskel einenkonsisterien Verlauf mit zwei Rebounds.

Tabelle B2 fasstim Anhang die Messergebnissanter Angabe relevanter Mittelw erte und
Standardalweichungenzusammen Es zeigensich heheremittlere Bestleunigungsmaxima
mit niedrigerenStandardalbweichungen fer aktivierte Muskeln. Die Beshleunigungsmaxi-
ma liegenfur denrelaxierten Muskel in Abbildung 5.4 zwisten 8g und 20g mit einemMit-
telwert von = 14; 49 bei einerrelativ hohenStandardalweidhung von 5., = 4;770.

Amax
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Abbildung 5.6: Impaktorbestleunigungen, Beinstreker versdiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: Vergre erter Aussdnitt (h = 20cm, Frax)

Dagegenliegendie Bestleunigungsmaximafer den aktivierten Muskel zwisthen 19g und
269 bei einerwesetlich geringerenStandardalweidung ( 4, = 206,879, a... = 2;140).
Die Mittelw erte der dissipativen Energienliegenfer relaxierte Muskeln bei 100%und fer
maximal aktivierte Muskeln bei ca. 80%.

5.1.4 Beinbeuger - M. biceps femoris

Die Abbildungen und zeigendie Ergebnisseder Messungeram BeinbeugerM. bi-
cepsfemorisbei einer Fallhehe von 20cm fer relaxierte bzw. voraktivierte Muskeln.
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Abbildung 5.7: Impaktorbestleunigungen, Beinbeuger verstiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: Vergre erter Aussdnitt (h = 20cm, relaxiert)

Die Messergebnisséir eine relaxierte Beinmuskulatur (Abb. B4) ergelen nahezugleiche
Besdleunigsmaximazwisten 8g und 119 ( ,,., = 0;969) sawie vergleihibare Kurven-
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verlaufe mit Ausnahmefur Proband 7. Dieser Besdleunigungserlauf zeigt unmittelbar
nadh dem Erstkontakt ein lokales Besdleunigungsmaxinum, weldhes wahrsdeinlich auf
eine Verkantung deslmpaktors im Fallrohr zureckzufehren ist.

Weiterhin zeigendie Kurven fur relaxierte Muskeln eine charakteristische Form. Unmittel-
bar nadh dem Kontakt ist ein mit der y-Achsenahezuparalleler Bestleunigungsanstiegu
sehen,bevor diesermit zunehmendkonvexem Verlauf im Maximum endet. Der Besdleu-
nigungsabfallzeigt einen konkaven Verlauf mit einer relativ langen Abklingphase von bis
zu 100ms.

Eine wesetlich hehere Streuung der maximalen Bestleunigungsverte ist in Abbildung
B4 fur Versudhe mit angespanter dorsalerBeinmuskulatur zu beobatten. Die Besdleu-
nigungsmaximaliegen zwisdien 10g und 18y bei einer Standardatweichung von .., =
2;87g. Die Bestleunigungserlaufe aus Messungenmit aktivierten Beinbeugern zeigen
nach einem nahezuelinearen Bestleunigungsanstiegebenfalls einen konkaven Abfall mit

einer Abklingdauer von 40ms bis 60ms.
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Abbildung 5.8: Impaktorbesdleunigungen, Beinbeuger vershiedener Probanden, links:
Zeitlicher Verlauf, rechts: Vergre erter Ausstnitt (h = 20cm, Fax)

Die Mittelw erte und Standardalweichungen der maximalen Besdleunigungensawie der
dissipativen Energiensind im Anhang in Tabelle B.3 aufgekihrt. Hohere Streuungender
Besdleunigungsspitzerbei relaxierten Muskelgeveben au ern sidh in heherenStandardab-
weichungen. Anders als die Ergebnissefur den Armbeugerbzw. Beinstredker unterscheiden
sich die Besdleunigungsmaximaaud fer untersciedliche Fallhehen nur vergleihisweise
wenig. Allerdings ndet man kontinuierlich zunehmendemittlere Akzelerationenmit stei-
genderMuskelaktivit at sovie gre eren Fallhehen.
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5.2 Exp erimen telle Untersuc hung der Kinematik

Die Kinematik der Probandenwird im Folgendenanhand der Bewegungstrgektorien aus-
gewahlter Marker quarti ziert und dargestellt. Aufgrund einervor allemin Ansto ric htung
zu beobadtendenKinematik desProbandenwerdenin der Ergebnisketrachtung ausstlie -
lich die Bewegungender Marker in Ansto ric htung dargestellt, worausVergleihi\sparameter
fur die ansdlie ende Simulation resultieren. Die dargestelltenBewegungserlaufe wurden
mit einem6H z-Tiefpass Iter geghttet.

5.2.1 Validierung der Versuchsanordn ung

Tabelle2. 2 zeigt die Ergebnissader Validierungsmessungefur jeweils drei Wiederholungs-
versute sawie fur drei untersdiedliche Auslenkungen.

Vertikale Aus- | v (theor.) | v (Versuth 1) | v (Versud 2) | v (Versud 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 Pendelgedawindigkeit

Die theoretish ermittelten Gesdwindigkeitswerte sind 1,83, 2,62% und 3;717%. Ein
Vergleich mit den gemessene®endelgedawindigkeiten zeigt vergleidibare Werte mit ei-
ner relativ geringen Abweichung vom Sollwert. Die gre te Abweichung vom theoretisth
ermittelten Wert von ca. 0; 37 zeigt sich fur die gre te vertikale Auslenkungvon 0; 7m.

5.2.2 Laterale Anstop osition
Bew egungsanalyse

Anhand der Ergebnisseaus Versuhen mit mittlerer Ansto energie wird die vom latera-
len Pendelansto hervorgerufeneprinzipielle Kinematik der Probandenbestirieben. Diese
Ausfehrungensind auf die Versutsergebnissenit niedrigererbzw. heherer Ansto energie
zu wbertragen. Fur alle Versutiskon gurationen werdendie Mittelw erte und Standradab-
weichungen der wichtigsten Parameterim Anhang tabellaristh zusammengefasst.

Abbildung zeigt links die Bewegungder Kopfmarker savie rechts die Bewegung der
C7-Marker in Ansto ric htung. Der vertikale Strich beit = 1s markiert den Zeitpunkt des
Pendelansto es.Dieserwurde aus den Pendelkestleunigungenermittelt, indem der erste
Anstieg der Pendelkestleunigung als Ansto zeitpunkt de niert wurde. Dargestellt sind
die Kurven fur alle Probandenbei lateraler Ansto ric htung, einer Pendelauslenkungvon
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35cm, einer Pendelmassevon 5kg und relaxierten Muskeln. Die Bewegungserlaufe der
Kopfmarker aller Probandenzeigenfur relaxierte Muskeln umittelbar nach dem Pendelan-
sto einerelativ kleine Bewegungin die positiv de nierte und demAnsto ertgegengesetzte
Richtung. Nad ca. 100ms zeigendie Kopfmarker eine wesetlich starkere Auslenkungin
Richtung desPendelansto esbzw. in die negativ de nierte Bewegungsrititung mit einem
mittleren Maximum von 113mm bei einer Standaradalweichung von 21mm. Die dem An-
sto unmittelbar folgendeKopfauslenkungin die engegengesetzté\nsto ric htung zeigen
die C7-Marker nicht. Die zeitlichen Verlaufe der C7-Marker zeigendeutlich geringeremaxi-
male Auslenkungen(61mm) als die Kopfmarker sowvie eine niedrigereStandardalweichung
(6mm).
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Abbildung 5.9: Kopf- und C7-Bewegung,lateraler Ansto (h = 35cm, m = 5kg, relaxiert)

In Abbildung BEZT0sind die Bewegungserlaufe der Kopfmarker (links) savie der C7-Marker
(rechts) bei einer Pendelauslenkungron 35cm, einer Massevon 5kg und fer Versude mit
voraktivierter Muskulatur dargestellt. Die Bewegungstrgektorien aus Versuden mit vor-
aktivierter Muskulatur zeigenfer untersdiedliche Testpersonenahnliche zeitliche Verlaufe,
jedoch mit teils erheblidh variierendenAmplituden. Wahrend fer Versute mit relaxierten
Muskeln die Kopfauslenkungenwesetlich heher als die der C7-Marker sind, ergelen sich
aus den Messergebnissebei voraktivierter Muskulatur annahrend gleiche Bewegungsam-
plituden fur die Kopf- und C7-Marker (51mm und 44mm mit den Standardalweichungen
von 27mm und 20mm).

Ein Vergleih der mittleren maximalen C7-Auslenkungenaus Versudien mit relaxierter
und voraktivierter Muskulatur ergibt nur geringfigig kleinere Amplituden fer relaxierte
Testpersonen(61mm und 44mm). Im Gegensatadazuwaren fur die Kopfmarker erheblich
hehereBewegungsamplitudenin den Versutien mit relaxierter Muskulatur zu beobatiten

(113mm und 51Imm).

Die zeitlichen Verlaufe der Scwlter-Kopf Winkel sind in Abbildung BT fur Versuhe 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
Pendelmasse/on 5kg dargestellt. DieserWinkel wird auszwei Geradenim Raum gebildet,
weldhe durch die (x,y,z)-Positionender Marker Kopf-rechts und Kopf-links savie Schulter-
links und Schulter-rechts de niert werden.Die Software beredinet ausdiesenvier Markern
einendreidimensionalenWinkel. Bei einemlateralen Ansto andert sich der Kopf-Schulter
Winkel hauptsadlich in der Frontalebene, so dassdie Anteile aus der Transwersal- bzw.
Sagittalebene vernadlassigt werden kennen. Daher wird dieserWinkel im Folgendenals
zweidimensionalbetrachtet. Zeigendie Winkel fur Pendelanse e bei relaxierter Musku-
latur einenahnlichen Verlauf mit einem Maximalwert zwisden 5 und 12 Grad, soist fer
Versude mit voraktivierten Muskeln kein einheitlicher Winkelverlauf zu erkennen.
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Abbildung 5.11:Sdulter-Kopf Winkel, lateraler Ansto , links: relaxiert, rechts: voraktiviert
(h = 35cm, m = 5kQ)

Abbildung zeigt die gemessenemaximalen Pendellestleunigungenaus Versudien
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mit relaxierten (links) und mit voraktivierten Testpersonen(rechts). Es ergelen sich fur
Messungenbei gleicher Kon guration vergleihbare Besdleunigungsspitzen.Die Streu-
ung dieserBeshleunigungsmaximaliegt durchsdnittlic h bei 20%. Fur Versuhe mit glei-
cher Auslenkung und heherer Massewerden niedrigere maximale Besdleunigungsverte
beobadttet. Im Vergleithh zu Messungemit relaxierter Muskulatur zeigenMessungenmmit
voraktivierter Muskulatur jedoch hehereBesdlleunigungsspitzen.
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Abbildung 5.12: Max. Pendelbestleunigungen,lateraler Ansto, links: relaxiert, redts:
voraktiviert

Abbildung stellt die Bewegungsamplitudender C7-Marker fur untersdiedliche An-
sto energien bzw. Ansto impulse gegember. Der Ein uss des Pendelimpulsesund der
Pendelenergieauf die maximale Auslenkung der C7-Marker und somit auf die Oberker-
perbewegung lasst sich aus Abbildung ableiten. Zu diesemZwed seienin Tabelle
die Versutiskon gurationen, geordnetnadh zunehmenderBewegungsamplitude,auf-
gekihrt. Demnad resultieren Pendelsb e mit zunehmendemimpuls in deutlich gre eren
C7-Bewegungen,saovohl bei relaxierter als auch bei voraktivierter Muskulatur. Die Kon -

gurationen 3 (17cm, 10kg) und 4 (70cm, 5kg) aus Tabelle[23 zeigendeutlich untersdied-
liche Energien bei nahezuebereinstimmendenimpulsen. In Abbildung sind fur die
eben genannien Kon gurationen 3 und 4 vergleitbare C7-Bewegungsamplitudenzu n-

den, obwohl das Pendelin Kon guration 4 die doppelte Energie wie in Kon guration 3
zum Zeitpunkt desAufpralls aufweist.

Mittelw erte und Standardalweichungen ausgevehlter MessergebnisseeigenTabellenB.4
und B.Him Anhang. Angegelen sind dort:

Maximale Auslenkungder Kopf- bzw. C7-Marker (' pos)
Bewegungsteginn der Kopf- bzw. C7-Marker bzgl. desAnsto zeitpunktes ( o)

Maximum der Kopf- bzw. C7-Auslenkungbzgl. desAnsto zeitpunktes ( max )
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Abbildung 5.13: C7-Bewegungsamplituden,lateraler Ansto, vershiedeneAnsto energi-

en/impulse, links: relaxiert, redts: voraktiviert

Nummer Versudis- | h [cm] | m [kg] | E [Nm] | | [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: Versutiskon gurationen geordnetnac zunehmenderProbandenkinematik

Maximaler Sculter-Kopf Winkel ( max)

Maximale Beshleunigungin Ansto ric htung (apendel)

Diese Werte bilden die Basisfur den Vergleid von experimertellen Ergebnissenund den
Resultaten aus der numerisdhen Simulation.

Elektrom yographie

Muskelartwortzeiten wurden in dieser Arbeit aussalie lich fur Versutie mit relaxierter
Muskulatur beretnet, da diesein der Simulation fer die Ansteuerungder Muskelelemeie
notwendig sind. In der Simulation der voraktivierten Versude wird angenommengdassdie

via EMG erfasstenMuskeln bereits vor dem Ansto aktiv waren.

Das Diagramm aus Abbildung B.14 zeigt die Muskelartwortzeiten, gemittelt fur unter-
schiedliche Probanden, beziglich der Ansto zeitpunkte bei versdiedenenAnsto energien
bzw. Impulsen. Die Ansto zeitpunkte wurden aus dem Verlauf der Pendelbkestileunigung
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Abbildung 5.14: Mittlere Muskelartwortzeiten, lateraler Ansto

ermittelt und ansdlie end vom erredineten Aktivierungszeitpunkt subtrahiert. Die Dia-

grammezeigenetwas keirzere Antwortzeiten fur Versutie mit heherer Ansto energie. Fur
die niedrigste Ansto energie konnten Muskelartwortzeiten zwisden 54ms und 91ms er-
mittelt werden,in den Versutien mit der hechsten Ansto ernergie wurden Muskelaktivie-
rungszeitenzwisdien 35ms und 61ms beobadttet. Eine eindeutige Aktivierungsreihenfolge
der elektromyographisd erfasstenMuskeln geht aus Abbildung [R.12 nicht hervor. Aller-

dings zeigensich etwaslangereAntwortzeiten fer die autochtone Reckennmuskulatur (MER

und MEL), insbesonderebei niedrigen Ansto energien.

TabelleB.&im Anhang fasstdie mittleren Antwortzeiten und derenStandardatweichungen
fur die erfasstenMuskeln zusammen.Gemittelt wurden dabei die Werte fur versdiedene
Probandenbei gleichen Testkon gurationen. Konnten mit dem besdiriebenen Verfahren
zur Onset-Bestimmung (siehe Abbildung E-4) keine Muskelaktivierungszeitpunkteberet-
net werden, sowurden diesebei der Mittelw ertberetinung nicht bereicksichtigt. Samtliche
Standardalweichungen der Muskelartwortzeiten liegenunter 30% vom Mittelw ert.

5.2.3 Frontale Anstop osition
Bew egungsanalyse

Fur Versute mit frontaler Ansto k on guration in Hehe desrediten M. pectoralis wer-
dendie Postionsnderungender C7- und Kopfmarker sowie die dreidimensionalenwinkel,
de niert durch die TH8-, C7- und Kopfmarker dargestellt. Mit einer dominierendenWin-
kelanderungin der Sagittalebenerepraseniert dieserWinkel die Flexion bzw. Extension
desKopfesbzgl. der Wirb elsaule.

Abbildungen und zeigendie Bewegungserlaufe der Kopf- bzw. C7-Marker fur
eine vertikale Pendelauslenkungson 35cm, eine Pendelmassevon 5kg sowie fur relaxierte
bzw. voraktivierte Muskulatur. Fur unerwartete Pendelanse e mit relaxierter Muskulatur
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sind neben unterschiedlichen maximalen Markerauslenkungerauc versdiedeneKurven-
verlaufe zu erkennen.Die Bewegungserlaufe desKopf- und desC7-Markers von Proband
5 erreichen unge®hr 200ms nach dem Ansto ihr Maximum wahrend die Maxima bei den
anderenTestpersonenweseitlich spater zu beobadten sind. Eine au allend starke Bewe-
gungist bei dem altesten teiinehmendenProband 6 sovohl fer die unerwarteten als auc
fur die erwarteten Messungenzu sehen.Analog zu den Resultaten mit lateraler Ansto -

konstellation zeigt der Kopfmarker in Versudien mit relaxierten Muskeln zunadst eine
Auslenkungin die dem Ansto erngegengesetztdichtung.
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Abbildung 5.15:Kopf- und C7-Bewegung,frontaler Ansto (h = 35cm, m = 5kg, relaxiert)
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Abbildung 5.16: Kopf- und C7-Bewegung,frontaler Ansto (h = 35cm, m = 5kg, vorakti-
viert)

Die Markerauslenkungenn Versutien mit relaxierter Muskulatur zeigeneine erheblide
Streuung mit Standardalweichungenum bis zu 50%. In den Versutisergebnisserfieir Pro-
band 6 bei voraktivierter Muskulatur sind nahezudoppelt sohoheMarkerauslenkungerzu
verzeitinen als fur die anderenfenf Versudisteilnehmer.Dies bedingt eine ebenfalls hohe
Standardalweichung mit teilweiseuber 50% vom Mittelw ert.
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Abbildung zeigt den Verlauf des von den Markern TH8, C7 und Kopf gebildeten
dreidimensionalenWinkels. Fur Messungerbei relaxierten Muskeln sind zwei aufeinander-
folgende Maxima mit untersdiedlichem Vorzeithen zu erkennen. Die Winkelverlaufe bei
Messungemmit voraktivierten Muskeln zeigendagegerkeineneinheitlichen Verlauf.

Anhand der Diagrammein Abbildung .18 seinochmals die Variabilit at der maximalenC7
Bewegungenfur alle Probandendargestellt. Die Versudie mit relaxierten Muskeln zeigen
eineweitaushehereStreuungalsdie ErgebnisseausMessungemmit voraktivierten Muskeln.
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Abbildung 5.17: TH8-C7-Kopf-Winkel, frontaler Ansto, links: relaxiert, rechts: vorakti-
viert (h = 35cm, m = 5kQ)
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Abbildung 5.18: C7-Bewegung,frontaler Ansto, links: relaxiert, rechts: voraktiviert

Die TabellenB 74 und B8 fassenm Anhang die gemittelten Versutsergebnissgusammen.
Die Parameterausvahl wurde bereitsfur die laterale Ansto p osition dargestellt (sieheKa-

pitel B2Z2).



5.2 Exp erimen telle Untersuc hung der Kinematik 89

Aus den mittleren maximalen C7- bzw. Kopfbewegungenlasstsich, analogzu den Ergeb-
nissenfur den lateralen Ansto (Tabelle[23) die gleiche Reihenfolgefer die Versutskon-
gurationen mit zunehmenderProbandenkinematikangelen.

Die Standardalweichungender Pendeltestileunigungenzeigeneinerelativ niedrige Streu-
ung. Bei gleidhen Pendellon gurationen zeigenVersute mit voraktivierter Muskulatur
wiederum hehere Besdileunigungsspitzen.

Elektrom yographie

Die mittleren Muskelartwortzeiten beziglich des Zeitpunktes des ersten Pendellontakts
sind in Abbildung BE.T9 dargestellt.
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Abbildung 5.19: Mittelw erte der Muskel-Onsets, frontaler Ansto, verstiedene Ansto -
energien/impulse

Aus einer Gegenuberstellung der Aktivierungszeiten fur versdhiedeneAnsto gescwindig-
keiten und Pendelmassertassensich folgendeErgebnisseableiten:

Fur hehere Ansto energien sind kerzere Muskelartworten zu verzeitcinen. In Versu-
chenmit der niedrigsten Ansto energie wurden Muskelartworten, mit Ausnahmeder
autochtonen Ruckenmuskulatur, nach 33ms und 55ms registriert. In Versuden mit
der hechsten Energie wurden Muskelaktivit aten nach 31ms bis 38ms beobaditet.

Die autochtone Ruckennmuskulatur (MEL und MER) zeigtedie langstenAntwortzei-
ten zwisden 73ms und 87ms.

TabelleB9stellt im Anhang die Mittelw erte der Muskelaktivierungszeitpunktefer frontale
Pendelanse e tabellarisd dar.
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5.2.4 Dorsale Anstop osition
Bew egungsanalyse

Die Versudisergebnissder dorsale Pendelanse e seienim Folgendendargestellt. Abbil-
dung 220 zeigt die Auslenkungender C7- und Kopfmarker in Ansto ric htung (posterior-
anterior) beieinervertikalen Pendelauslenkungon 35cm, einerPendelmass&on 5kg sawie
bei relaxierten Muskeln.
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Abbildung 5.20:Kopf- und C7-Bewegung,dorsalerAnsto (h = 35cm, m = 5kg, relaxiert)

Wiederum ist zunadst eine Verlagerungdes Kopfmarkersin die dem Ansto engegenge-
setzte Richtung zu beobaditen. Nadh ca. 150nms erfahrt der Kopfmarker eine Auslenkung
in Ansto ric htung. Die Bewegungender Kopfmarker in Ansto ric htung zeigenfer unter-
sdiedliche Probandenuntersaiedliche zeitliche Verlaufe. Soist in den Bewegungskuren
der Kopfmarker von Proband P1 und P6 nach ca. 300 400ms ein lokales Maximum zu
sehen,wahrenddie Kurven fur die anderenvier Freiwilligen eine kontinuierlich in Ansto -
richtung zunehmendeAuslenkung der Kopfmarker zeigen.Die maximalen Auslenkungen
der Kopfmarker liegenzwisdien 160mm und 270mm mit einemMittelw ert von 181mm und
einer Standardalweichung von 59mm. Eine geringeremittlere Auslenkungist fur die C7-
Marker zu beobaditen mit einem Mittelw ert von 137mm und einer Standardalweichung
von 32mm.

In Abbildung B:Z1sind die Bewegungender C7- und Kopfmarker in Ansto ric htung fer Ver-

sude bei voraktivierter Muskulatur dargestellt. Ein Vergleidy mit den Bewegungstrgek-

torien aus Abbildung .20 ergibt wesetlich niedrigere Markerauslenkungerfur erwartete

Pendelanse e. Die maximalen Auslenkungenfer erwartete Messungenmit voraktivier-

ter Muskulatur weisenebenfalls eine hohe Streuung auf. Dieseliegenfer die Kopfmarker

zwistien 50mm und 120mm ( pos = 82mm, s = 26mm) und fur die C7-Marker zwi-

sdien 30mm und 100mm ( pos = 7dmm, s = 17mm). Ein eindeutiger Zusammenhang
zwisden Statur bzw. Kerpergewitit und niedrigenbzw. gro en Bewegungsamplitudenist

nicht zu sehen.



5.2 Exp erimen telle Untersuc hung der Kinematik 91

Abbildung 5.21: Kopf- und C7-Bewegung,dorsalerAnsto (h = 35m, m = 5kg, vorakti-
viert)

Abbildung 5.22 zeigt die Winkelverlaufe der L5-C7-Kopf-Winkel fur relaxierte und vorak-
tivierte Versute bei einer Pendelauslenkungvon 35cm, einer Pendelmassevon 5kg und
dorsalerAnsto ric htung. Die Winkelverlaufe der Probanden1, 2 und 5 zeigeneinennahe-
zu identischen Verlauf fur relaxierte und voraktivierte Muskulatur mit weserlich heheren
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 experimertellen Versutie mit dorsalem
Ansto in den Tabellen B.10 und B.11 zusammengefasstDie Parameterausvahl wurde
bereits fur die laterale Ansto p osition erlautert (sieheKapitel 5.2.2.

Die niedrigsten Markerauslenkungensind fer eine Pendelauslenkungvon h = 17cm und
eine Pendelmasse/on 5kg zu beobaditen. Bei einer Pendelauslenkungron h = 35cm und
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einer Pendelmasseron 5kg sind bereits hehere Markerauslenkungerzu verzeidinen. Die
gre ten Bewegungsamplitudenerhealt man bei einer Pendelauslenkungszon h = 17cm und
einer Pendelmasse&on 10kg. Es ergibt sich alsowie auch fur die anderenAnsto ric htungen
eine Reihenfolgemit zunehmenderBewegungsamplitudenensprecdend Tabelle 5.3,

Elektrom yographie

Die mittleren Antwortzeiten der aufgezeibneten Muskeln fur untersdiedliche Ansto k on-
gurationen sind in Abbildung 5.23zu sehen.

Abbildung 5.23: Mittlere Muskelantwortzeiten, dorsaler Ansto

Wiederum waren in Versudien mit heherer Ansto energie kerzere Muskelaktivierungszei-
ten zu beobaditen. Extrem kurze mittlere Muskelartworten zeigt die Auswertung fer den
linken Trapezius-Muslkel. Dieseliegenzwisdien 7ms und 15ms bei einer sehr hohen Stan-
dardabweidhung von teilweise mber 100%. Auch die Aktivierungszeitpunkte der autoch-

tonen Reuckennmuskulatur weiseneine hohe Standardalweichung auf, jedoch bei gre eren
Mittelw erten (13ms bis 65ms). Die Nacken- (MSL, MSR) und Bauchmuskeln (MOL, MOR)

zeigendagegenMuskelantwortzeiten zwisdien 27ms und 5Ims mit wesetlich geringeren
Standardalweichungen.

Die Tabelle B.12 fasstim Anhang die errecineten Mittelw erte der Muskelartwortzeiten
ausden Versudien mit dorsalerKrafteinleitung zusammen.

5.3 Simulation der Deformationseigensc haften

Mit Hilfe der Optimierungssofivare PamOpt sollte das numerishie Materialmodell der
abgebildetenExtremit atenweichteile parametrisiert werden.Unter Verwendungder in die-
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ser Arbeit vorgestellten Simulationsmodelle wurden die Optimierungslaufe in Frankreich

vom Projektpartner ESI durchgewhrt. Zunadst wurde versudit, dasim Originalmodell

de nierte hyperelastisbie Hart-Smith Modell (PAM Material 18) so zu parametrisieren,
dassder Bestleunigungserlauf desImpaktors in der Simulation ahnliche Charakteristi-

kenwie die Bestleunigungserlaufe ausden Versutien aufweist. Der Optimierungsprozess
seinadthfolgend explizit am BeispieldesArmmaterials wiedergegebn.

Fer die ParameteroptimierungdesArmmaterials wurden die mittleren Messverte der Ver-
sude als sog. Zielvektoren (engl. target) de niert. Dazu zehlen das mittlere Besdtleu-
nigungsmaximum ., die mittlere Peakbreite ., ... Sovie die mittlere dissipative
Energie e . - Di€ Oberenund unteren Grenzen(engl.: constrairt function) der vor-
gegelenenZielwerte wurden ertsprechend den Minimal- und Maximalwerten ausden Ver-
sudisergebnisseraller Probandenfestgelegt.Die De nition dieserWerte kennte auch mit
der jeweiligen Standardalweichung erfolgen.Tabelle C.1 zeigtim Anhang die vorgegelenen
Zielwerte und die unteren und oberenGrenzwerte fur die Fallhehen20cm und 40cm sawvie
fur den relaxierten und aktivierten Armmuskel.

Die Parameteroptimierung mit dem hyperelastisben Materialmodell vom Typ 18 (sie-
he Kapitel 2.2.2 brachte keine zufriedenstellendenErgebnisse.Simulationen mit diesem
Materialmodell fur die aktivierte Armmuskulatur ergaben Impaktorbesdleunigungen wel-
che au erhalb desexperimertell ermittelten Korridors liegen.Deutlich wird diesam ersten
Rebound-Peak, weldcher in der Simulation mit dem hyperelastisben Material ca. 75ms
fraher ersteint als in den experimertellen MessungenAbbildung 5.24 redts).

Abbildung 5.24: Optimierungsergebnissdéeir Armbeuger

Durch den Einsatz eineseinfacherenMaterialmodells, welchesnicht auf einer Formulierung
der Formanderungsarkeit basiert, wurde eine bessereApproximation der experimertellen
Ergebnisseerreicht. Gewahlt wurde hierzu ein linear-viskoelastishies Materialmodell vom
Pam-Typ 5. Im Gegensatzzum hyperelastistien Material mit fenf Parametern ohne di-
rekter physikalischer Bedeutungwird diesesMaterialmodell durch Angabe einesE-Moduls
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bzw. Schubmoduls de niert. Optimierungswersudie mit diesemeinfaderenviskoelastisdien
Materialmodell ergaken Beshleunigungeninnerhalb der vorgegelenen Korridore. Abbil-
dung 5.24zeigt die Simulationsergebnissenit den parameteroptimiertenMaterialmodellen
vom hyperelastistbien und linear-viskoelastishien Typ. Mit einer maximalen Besdtleuni-
gungvon 20g, einer Peakbreite von 23ms und einer dissipativen Energievon 99%fer den
relaxierten M. bicepsbrachii liegendie Simulationsergebnissenit demviskoelastishien Ma-
terial innerhalb der experimertellen Korridore. Gleichesgilt fur den angespanten Arm-
muskel mit einermaximalen Bestleunigungvon 20g, einer Peakbreitevon 29ms und einer
dissipativen Energievon 73%.

Das linear-viskoelastishie Materialmodell beruht auf dem Maxwell-Modell mit einer dazu
parallel gestalteten Feder. Parametrisiert wird diesesModell eber das Kompressionsmo-
dul K (engl.: bulk modulus), eber das Kurzzeit- und Langzeit-S&wubmodul G, und G;
(engl.: short-time und long-time shearmodulus) und eine Abklingkonstarte  (engl.: decay
constart). Das Elastizitatsmodul lasst sich aus dem Kompressionsmdul nadc Gleichung
5.5 beredinen.

E=3K@ 2) (5.5)

Die aus dem OptimierungsprozessgewonnenenParameter fur den Materialtyp 18 und 5
lauten fur den relaxierten Muskel:

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

Material 5: K = 7;9% 3N, Go= 813 ° N, G, = 1,85 N, =173144
Fur den aktivierten Muskel konnten folgendeParameter ermittelt werden:

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

Material 5:K = 3;46e *-N Gy=9;3% N G, = 1,26e 5N, =462

Aus den ermittelten Materialparametern lassensich die Elastizitatsmodule gema  Formel
5.5 (Pam-Typ 5)und 2.30 (Pam-Typ 18) beretinen:

Material 18:E,¢ = 9;23%KPa, Ef,,,, = 1352%Pa
Material 5: E;¢ = 24,38Pa, Ef,, = 27;8kPa

Das E-Modul desaktivierten Muskelsist fur beide Materialmodelle gre er. Die E-Module
des viskoelastistien Typs unterscheiden sich nur geringfigig, wohingegenfer das Hart-
Smith Modell ein 13-fach heheresE-Modul fur den aktivierten Muskel beretinet wurde.

Die Abbildungen 5.25 und 5.26 zeigendie Impaktorbestleunigungenaus den Simulatio-
nen fur den Beinstreker M. rectus femoris savie fur den Beinbeuger M. bicepsfemoris
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Abbildung 5.25: Optimierungsergebnisséeir den Beinstredker

Abbildung 5.26: Optimierungsergebnisséer den Beinbeuger

zusammenmit den experimertellen Korridoren.

Im Anhang sind in Tabelle C.2 und Tabelle C.3 die Parameter fer die Optimierung der
Beinmaterialienzu nden. Bedken und Obersdienkelknochen warenim Simulationsmodell
fur die Optimierung ortsfest xiert. Es wurde wiederum das linear-viskoelastishie Ma-
terialmodell vom Typ 5 verwendet. Die Beshleunigungskunen aus der Simulation fer
den Beinstreker zeigeneinen sehr @ahnlichen Verlauf mit vergleithbaren Bestleunigungs-
spitzen. In den Simultionsergebnisserfur den aktivierten Muskel ersdeint der erste Re-
bound etwas spater; der dazugelorige Bestleunigungsanstiediegt jedoch noch innerhalb
der experimertellen Vorgaben.

Um den Ein uss der bestiriebenenRandbedingungzu analysieren,wurde die Simulation
mit dem optimierten Beinstrekermaterial audh fur ein un xiertes, freies Fenmur durch-
gekihrt. Es zeigt sich, dassdie Simulationsergebnissder relaxiertes Gewebe nahezuun-
verandert bleiben, wohingegenfur den aktivierten Muskel deutliche Unterschiede zu sehen
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sind (sieheAbbildung 5.25. Die Bestleunigungsmaximasind dabei in der Simulation mit
demun xierten Oberstenkel niedrigerund der erste Rebound ersteint freher und au er-
halb desexperimertellen Korridors.

Der Bestleunigungserlauf aus der Simulation fer den relaxierten Beinbeuger zeigt eine
etwas sthledhtere Korrelation mit den experimertellen ErgebnissenDie Besdleunigungs-
kurve in der Simulation mit relaxiertem Gewebe zeigt einen extrem steilen Anstieg. Die

experimertellen Messungenhingegensind charakterisiert durch einen mit zunehmender
Amplitude acher werdendenBesdileunigungsanstieg.

Die optimierten Materialmodellparametersollenfer die Beinweidchteile nicht explizit darge-
stellt werden.In Tabelle 5.4 seiendie aus den ParameternabgeleitetenElastizitatsmodule
fur relaxiertes Gewebe den Werten fur aktiviertes Muskelgevebe gegemibergestellt.

Muskel Materialmodell E elaxier t [KPQ] | Eaxtiviert [KPa]
M. bicepsbrachii | hyperelastis (Typ 18) 9,13 135,29

M. bicepsbrachii | lin. viskoelastish (Typ 5) | 24,38 27,8

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

M. bicepsfemoris | lin. viskoelastisd (Typ 5) | 248 77,5

Tabelle 5.4: Elastizitatsmodule, ermittelt ausoptimierten Materialparametern

Fur das hyperelastistie Armmaterial sowvie fur daslinear-viskoelastistie Beinstredkerma-
terial ist das E-Modul fer aktiviertes Gewebe um ein Vielfaches heher als fur relaxiertes
Muskelweiditeil. Dagegenrergibt sich fur dasviskoelastiste aktivierte Armmaterial ein nur
unwesetlich heheresE-Modul als fur dasrelaxierte Armmaterial. Fer den relaxierten M.
bicepsfemoriserhalt man ein ca. dreifach heheresE-Modul als fer den aktivierten Muskel.

5.4 Simulation der Freiwilligenkinematik

5.4.1 Mo dellv alidierung

Abbildung 5.27 zeigt die Ergebnisseder Validierung des Shhaummadells. Der Verlauf, die
maximale Besdleunigungsamplitude savie der Zeitpunkt des ersten Reboundsim Ver-
sudh und in der Simulation stimmen nahezueberein. In der Besdleunigungskune ausder
Simulation ist ein rasder und unstetiger Abfall von 559 auf ca. 40g der Impaktorbesdleu-
nigung zu erkennen.Der erste Rebound-Peak erstieint im Versud und in der Simulation
nahezugleichzeitig. Die EnergieabsorptiondesrealenSdaumsist alsovergleithbar mit der
Energieabsorptiondes Shaummadells in der Simulation.
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Abbildung 5.27: Validierung des Sthaummadells

5.4.2 Simulationsergebnisse

Die Pendelansb e wurden mit denin Kapitel 4.5 besdiriebenenModellen zunachst ohne
Muskelansteuerungsimuliert. Ohne eine aktive Ansteuerungder Muskelmodelle und ohne
Dehnungsre exfunktionalitat sollte das HUMOS-Modell mindestensvergleidibare Bewe-
gungsamplitudenzeigenwie die Testpersonenin den Versuden ohne Voraktivierung. Fer
jede Ansto ric htung wurde im RahmendieserArb eit eineVersutiskon guration zur Simu-
lation gewahlt, fur weldhe die meisten experimertellen Daten zur Verfagung standen.Im
Folgendenwerdendie Simulationsergebnisserasettiert.

Abbildung 5.28 zeigt die experimertellen Kopf- und C7-Bewegungensawie die korrespon-
dierendenAuslenkungendes HUMOS-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-Bewegungenfer eine dorsaleKrafteinleitung dargestellt.

Die sthwarzen Kurven reprasenieren dabei die Resultate aus den Simulationen mit dem
Originalmodell, die grauenLinien zeigendie experimertellen ErgebnisseausVersutien mit
zum Zeitpunkt desAnsto es relaxierter Muskulatur. Fer beide Ansto p ositionen sind so-
wohl die C7- als auch die Kopfbewegungenwesetlich geringerin der Simulation alsin den
Freiwilligenversuten.

Ein Ma fur die Vergleihbarkeit der experimertellen Versudie mit der Simulation ist
die Pendelkesdleunigung. Die Bestleunigungin Ansto ric htung ist nach Newton direkt
proportional zu der auf das Pendel wirkenden Kraft wahrend des Kontakts. Bei ahnli-
chen Besdleunigungserlaufen in der Simulation und im Versud ist von vergleithbaren
Krafteinleitungen auszugehenDies ist die Voraussetzungfer eine sinnvolle Interpretier-
barkeit der Modellkinematik. Abbildung 5.30 zeigt die Pendellesdleunigungenaus den
realen Versuten (grau) und aus den Simulationen (schwarz) fur einen lateralen (links)
und einendorsalenAnsto (rects).
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Abbildung 5.28:Kopf-/C7-Bewegung,lat. Ansto (h = 35cm,m = 5kg, relaxiert), Simula-
tion und experimertelle Ergebnisse

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

Der kurze negative Bestleunigungsgak vor dem eigerilichen Kontakt zwisten Pen-
delmodell und HUMOS-Modell in Abbildung 5.30 (rechts) resultiert aus dem Aufpragen
der Pendelgedawindigkeit in der Simulation. Dabei erfahrt das Pendeleine Gestwindig-
keitsanderung von Null auf die entsprediende Auftre geschwindigkeit aus dem Versud
und damit eine hohe, kurz andauerndeBesdleunigung. Links in Abbildung 5.30ist diese
Besdhleunigungsspitzenicht zu sehen,da das Pendelbei der lateralen Ansto k onstellation
aufgrund der Auftre geometrie weiter erifernt positioniert wurde und damit nicht im dar-
gestelltenBereid liegt.

Fur beide Ansto ric htungen stimmen der Verlauf und die Amplitude der Pendellestleu-
nigung ausdem Versud und ausder Simulation gut eberein. Die geringenC7- und Kopf-
auslenkungenin der Simulation sind demnad nicht auf eine fehlerhafte Modellierung des
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Abbildung 5.30: Pendelkestleunigung, lateraler (links) und dorsaler(rechts) Ansto (h =
35cm,m = 5Kkg, rel.), Simulation und experimertelle Ergebnisse

Pendels,der Aufheangungoder der Randbedingungenzureickzufehren.

Grende fur die geringenBewegungsamplitudensind in der Modellierung des Mens¢&imo-
dellszu suden. Ein zu steifesGesantverhalten kennte, in Anlehnung an die Anatomie und
derenModellierung, in folgendenModellkomponerten zu nden sein:

Modellierung der Gelenle

Modellierung der Wirb elsaule mit Bandsteiben, Facettengelenkn und ligamertaren
Strukturen

Muskelelemere mit passiver Kraft-L angen-Charakteristik

Weidteilgewebe

Aufgrund der hohen Komplexitat des Modells ist es sdwierig, isolierte Ursaden fur das
beobattete Modellverhalten zu bestimmen.Der Ein uss der passiven Muskeleigenshkaften
kann in den Simulationsergebnissenuberpreft werden; diesepassien Muskelkrafte liegen
in den hier bestiriebenen Simulationen in einer Gre enordnung von einigen Newton. Die
Modellierung der Gelenle erfolgte ertsprechend der in der Literatur bestiriebenenGelenk-
ansdlage und Widerstande, so dassvon realististhen Gelenlkende nitionen ausgegangen
werdenkann.

Einen nicht unerheblithen Ein uss wird die Modellierung des Weidteils auf die Kinema-
tik des Gesantmodells ausiben. Das Weidteil wird durch Solid-Elemerte reprasertiert.

Die medtanisten Eigenstaften dieserElemerie wie das E-Modul oder das Schubmodul
beein ussendie Gelenk- bzw. Wirb elsaulenkinematik, indem diese der Gelenklewegung
einenzusatzlichen Widerstand entgegensetzenUm den Ein uss der Weidhteilmodellierung
auf die Gesantkinematik desModells zu untersuden, wurden die Eigenstaften der en-

spretiendenElemerte in der Abdomen-, Thorax- und Nadenregiondurch eine weichere
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Materialkenrung ersetzt. Als Materialcharakteristik diente das aus der inversenParame-
teridenti k ation gefundenelinear-viskoelastishie Materialmodell (Pam-Typ 5) fer denre-
laxierten Armmuskel.

Die Simulationsergebnissanit dem so modi zierten Modell sind in den Abbildungen 5.28
und 5.29unter der Bezeitinung Mat 5 dargestellt. Die C7- und Kopfauslenkungersind, im
Vergleid zu den Simulationen mit dem Originalmodell, deutlich gre er und bilden somit
die Realitat besserab.

Die Simulationsergebnissdur den frontalen Pendelansto sind in Abbildung 5.31 darge-
stellt.

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

Weder das Originalmodell (Mat 18) noch das modi zierte HUMOS-Modell (Mat 5) zei-
genrealististhe C7- und Kopfbewegungen.Die C7- und Kopfauslenkungenm Modell sind
ertgegengesetzizur Ansto ric htung. Abbildung 5.32 zeigt links die Bewegung des TH8-
Markers. Dieser zeigt im Gegensatzzu Kopf- und C7-Marker eine deutliche Bewegung
in Ansto ric htung. In den Simulationsergebnissemmit dem modi zierten HUMOS-Modell
sind signi kant hehere TH8-Auslenkungenzu beobadtten.

In Abbildung 5.32 sind rechts die Pendellkesdileunigungenaus den experimertellen Ver-
suden und ausder Simulation dargestellt. Weder die Besdleunigungsamplitudenoch die
Peakbreite aus der Simulation korrelieren mit den gemessenerPendelkestleunigungen.
Wesetlich hehereBestleunigungensawie eine geringerePeakbreite nden sid in den Si-
mulationsergebnissen.

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

das aktuelle HUMOS-Modell bereits ohne Muskelansteuerungzu steif ist, ersdeint ei-
ne Validierung des Modells unter Berecksichtigung aktiver Muskelelemete zum jetzigen
Stand der Entwicklung als nicht sinnvoll und zielfuhrend. Jedach soll im Folgendendie
Simulation einesdorsalenAnsto es mit Ansteuerungder Muskelelemete im modi zierten
HUMOS-Modell (Mat 5) vorgestellt werden, um die praktische Anwendung numerisder
Muskelelmadelle und derenEin uss auf die Modellkinematik zu zeigen.

Eine dorsaleKrafteinleitung hat einenacd vorne gerichtete Oberkerperbewegungzur Folge.
Der Probandreagiertdarauf mit einerOberkerperextension,um zur aufrediten Sitzhaltung
zureickzukehren. Funktionell ist dafer die autochtone Reickennmuskulatur, der sog.M. erec-
tor spinae,verartwortlich. Diese Muskelgruppe lasst sich vereinfadit abbilden, indem die
beiden, neben den Dornfortsatzen der Wirb elsaule verlaufendenMuskelstrangeim Modell
durch eine Kette seriell aneinandergesetzteMuskelelemete de niert wird. Die Ansatze
bzw. Ursprenge der einzelnenKettenglieder be nden sich an den Dornfortsatzen der ein-
zelnenHals-, Brust- und Lendermwirbel. Entsprechend der Literaturangaben ([65]) wurde
die maximale isometrisdie Kraft auf 100N gesetzt.

In Abbildung 5.33(links) ist dasHUMOS Modell mit demde nierten M. erectorspinaedar-
gestellt. Die Simulation desdorsalenPendelansto eswurde mit dem modi zierten Weid-
teilmaterial durchgetihrt bei einer AnsteuerungdesReckennmuskels mit 75-prozetiger Ak-
tivierung kurz vor dem Ansto . Abbildung 5.33 (rechts) zeigt die BewegungdesKopfesin
Ansto ric htung ausdenVersutien mit relaxierten Testpersonen(grau), ausder Simulation
mit relaxiertem Muskel (sdwarz) und aus der Simulation mit aktiviertem Reckennuskel
(Symbole). Die maximale Kopfbewegungin der Simulation mit aktiviertem Erector spinae
liegt bei ca. 60mm und ist damit wesetlich geringerals in der Simulation ohne Aktivit 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.

Zusammenfassendind in Tabelle 5.5die Simulationsergebnisselen experimertellen Resul-
taten ausden TabellenB.4, B.5, B.10und B.11im Anhang gegemibergestellt. Wie bereits
anhandder Kurven dargestellt, sind die maximalen Auslenkungender Freiwilligen weseit
lich gre er. Zudemsind die Zeitpunkte der maximalen Auslenkungenbeziglich desersten
Pendelansto esin den Simulationen mit dem Originalmodell wesetlich freher zu verzeid-
nen. Das modi zierte Modell mit dem linear-viskoelastishien Materialmodell zeigt eine
realististhere Gesantkinematik mit gre eren Bewegungsamplitudenund spateren Auslen-
kungsmaxima.Die Beispielsinulation einesdorsalenPendelansto esmit Ansteuerungder
Reuckenmuskulatur bildet die experimertell erfassteProbanderbewegungbereits gut ab.

modi ziertes Modell

Testkon guration dk opt [MM] | tmaXk opr [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)

Tabelle5.5: Kopf- und C7-Bewegung,Simulation vs. Versud, in Klammern die Mittelw erte

der experimertellen Ergebnisse

Anhand der kinetischen Energie lasstsich der auf das Modell ebertrageneAnteil der Ge-
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santenergie des Pendelsabshatzen. Ein Vergleith mit den Energieerhaltnissen in den
Versudenist zwar nicht meglich, jedoch kennenprinzipielle Unterschiedein Abhangigkeit
von der Ansto ric htung aufgezeigtwerden. Abbildung 5.34 zeigt die kinetischen Energien
aus den Simulationen eineslateralen und dorsalenAnsto es mit dem passiven HUMOS-
Modell sowvie einesdorsalenAnsto es mit aktiviertem Erector spinae.

Abbildung 5.34:Kinetische Energiefur untersciedliche Testkon gurationen, Simulation

Der Peakin allen drei Energiekurnen bei ca. 50ms reprasettiert die kinetische Energiedes
Pendelsmit einer bei 50ms aufgepmgten Initialgesdwindigkeit. Der Abfall der Energie
wird verursadit durch den Kontakt desPendelsmit dem Modell. Das Pendelwird dabei
stark gebremst,wobei ein Teil der Energiein Form von kinetischer Energieauf das Modell
eibertragen wird und der restliche Teil u.a. in Form von Deformationsenergieabsorbiert
wird. Der Energieerlauf nach 100ms ist zu interpretieren als die kinetische Energie des
HUMOS-Modells, da die BewegungdesPendelszu diesemZeitpunkt bereitsvernadlassig-
bar klein ist. Aus einemqualitativen Vergleid der drei Energiekunen folgt:

Der Abfall der kinetischen Energie des Pendelsdauert im lateralen Fall wesetlich
langer.

Die kinetische Energie des passiven Modells nacdh dem Ansto zeigt bei lateraler
Krafteinleitung niedrigere Amplituden als bei der dorsalenAnsto k on guration.

Die Aktivierung der Rudkennuskulatur fehrt in dem,demAnsto folgendenVerlauf,
zu niedrigerenAmplituden der kinetischen EnergiedesModells.

Neben den geringenBewegungsamplitudendes Originalmodells ist in den Simulationser-
gebnissereine unrealistishe Kinematik desKopfeszu beobatten. Die Bildsequenzeiner
Simulation mit lateralem Pendelansto zeigt Abbildung 5.35 die Bilder aus Abbildung
5.36wurden bei der Versudhisdurchfehrung aufgenommen.
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Abbildung 5.35: Kopfkinematik, lateraler Ansto, Simulation

Abbildung 5.36: Kopfkinematik, lateraler Ansto, Versud

Im Gegensatzzu den experimertellen Versuten zeigt der Kopf in der Simulation keine
seitliche Neigung beziglich der Vertikalen. Ein Vergleihh der Kopf-Schulter- bzw. Kopf-
Torso-Winkel zwishen Versut und Simulation ist daher mit dem aktuellen Modell nicht

sinnvoll.



Kapitel 6

Diskussion

6.1 Diskussion der experimen tellen Ergebnisse

6.1.1 Deformationseigensc haften

Mit dem erntwickelten und dargestelltenFallprefstand sollten die Deformationseigendtaf-
ten von Muskelgevebe senkrett zur Faserrihitung und in Abhangigkeit von der Muskel-
aktivit at untersudit werden. Ziel war die Parameteroptimierungnumerisdhier Materialmo-
delle anhand ausgevahlter Versuhsergebnissdeur relaxierte und aktivierte Muskeln. Die
Versuhsergebnisseeigeneinen wesetlic hen Unterschied zwisden relaxiertem und akti-
viertem Muskelgevebe. Im Gegensatzzu Messungemmit relaxierten Muskeln konnten in
Testsmit aktiviertem Gewebe mehrerelmpaktor-Reboundsbeobattet werden.

Beginnend mit den Validierungs\ersudien werden im Folgendendie Messergebnisselis-
kutiert und mit bereits vere entlichten Daten verglichen.

Validierung und Repro duzierbark eit

Fur die Validierung der Versuhisanordrung wurden experimertell erfasstefFallgestwindig-

keiten desimpaktors mit dentheoretisth ermittelten Fallgestwindigkeiten verglichen. Das

Bewegungsanalysesystemegistrierte Gesdwindigkeiten desimpaktors beim Verlasserdes
Fallrohrs, welche mit einer maximalen Abweidhung von 0; 17 unter dentheoretisd erred-

neten Werten lagen. Reibungsein esseoder Verzegerungendurch © nen desStromkreises
desElektromagnetenkennendaherbis zum Auftre en deslmpaktors auf den Muskelbaud

vernadlassigtwerden.

ErgebnisseausVersuhswiederholungeram Oberarmnuskel einer Testpersondienten dazu,
die Repraduzierbarkeit der Versutisergebnisseu beurteilen. Eine maximale Abweichung
von 3; 6g (ca. 16%vom mittleren Besdileunigungsmaxinum) bei gleicher Versudiskon gu-
ration wurde fur denrelaxierten Armmuskel registriert. Der zeitliche Verlauf und die Form
der beidenKurven sind jedoch sehrahnlich. Die besdiriebene Abweichung resultiert wahr-
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sdheinlich ausder nicht exakt reproduzierbarenAuftre  ade desimpaktors am Oberarm.
VariierendeAuftre adenhabengeringkigigeUnterschiedein denWeidteildicken zur Fol-
ge, woraus unterschiedliche Kompressionsphasemit variierendenBestleunigungsspitzen
resultieren.

Impaktorb eschleunigung

Untersdiedliche Phasensind in den Besdlleunigungserlaufen der Fallversudie zu unter-

stheiden. Zunadst ist der Fallkerper mber einen Elektromagnetenim Fallrohr xiert, so
dassder statische Besdleunigungssensodie einfate Erdbestleunigung 1g misst. Nach

dem O nen des Stromkreisesfallt der Impaktor im freien Fall durch das Fehrungsrohr
bis diesersdlie lic h auf den Muskelbaud trit. DiesePhaseist charakterisiert durch eine
Besdleunigungvon 0g. Beim Auftre en auf denMuskelbaud wird der Impaktor gebremst
und erfahrt dadurch eine zur Fallrichtung ertgegengestzteBesdleunigung. Aufgrund der
nad oben gerichteten positiven Messrititung des Sensorsverdenweahrend der Abbrems-
phasepositive Messverte aufgezeibnet. Zum Zeitpunkt der maximal gemesseneBestleu-
nigung be ndet sich der Impaktor im Umkehrpunkt, d.h. er hat zu diesemZeitpunkt die
Gesatwindigkeit Null. Mit der dem Maximum folgendenpositiven Besdleunigung erfahrt

der Impaktor eine entgegengesetzzur Fallrichtung wirkendeKraft. Abhangigvon diesem
Kraftv erlauf wird der Impaktor zureickgeworfen oder bleibt auf dem getro enen Weidteil

ohne ansdalie ender Flugphaseliegen.

Versuchsergebnisse

Der Bestleunigungserlauf beim Auftre en auf relaxiertes Muskelgevebe des Oberarms
lasst sich folgenderma en besdireiben. Zuerst wird das Weidteilgewebe, bestehendaus
Haut, Fett, Gefa en und Muskeln komprimiert. Der Bestleunigungserlauf ist wahrend
der Kompressionsphase&ergleitisweise ach. Durch das komprimierte Weichteil und dem
darunter be ndlichen Knochen erfahrt der Impaktor eine verstarkte Abbremsung,woraus
ein Signaherlauf mit zunehmendeiSteigungresultiert. Der Wendepunktzwisdtender Kom-
pressionsphasend der starken Abbremsungdurch komprimiertes Weidhteil und Knochen
ist in den Besdlleunigungserlaufen fer den Armmuskel deutlich zu erkennen.Im Umkehr-
punkt desImpaktors be ndet sich dasWeidteil in maximaler Kompression.Unmittelbar
danad gelt die elastistie Verformung des Weidchteilgewebes zureick und der Impaktor
erfahrt dadurdch eine Bestleunigung bzw. Kraft ertgegengesetztzur Fallrichtung. Nadch
der Ruckbildung der Weidchteilgeometriein den Ausgangszustandleibt der Fallkerper auf
dem Muskelbaud liegenund der Sensorim Inneren desFallkerpers zeigt 1g.

Trit der Impaktor auf aktiviertes Muskelgevwebe desOberarms, sowird dieserbei nahe-
zu konstartem Besdleunigungsanstieggebremst.Eine eindeutige Kompressionsphaseler
Weidteile, wie sie fur relaxiertes Gewebe bestirieben wurde, ist fur aktiviertes Gewe-
be nicht zu erkennen.Nadh dem Besdhleunigungsmaxinum fallt das Signal wiederum bei
nahezukonstarter Abnahme auf Og. Die Phase,in weldher der Sensoreine Besdileunigung
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von Og liefert, wird als Rebound-Phasebezeitinet, d.h. der Fallkerper be ndet sidh in der
dem erstenKontakt folgendenFlugphase.Nac dem erstenRebound folgt die zweite Kon-
taktphase, weldhe durch einenahnlichen Besdleunigungserlauf wie beim ersten Kontakt
charakterisiert ist, jedoch mit wesetlich geringeremMaximum. Diese Rebounds wieder-
holen sich, bis der Impaktor sdlie lic h auf dem angespanten Muskelbaud zum Liegen
kommt.

Die Besdleunigungsmaximain Versudhien mit Armmuskeln nehmen mit zunehmender
Fallhehe zu und mit zunehmenderMuskelaktivierung ab. Die Messungenam Oberarm

ergalen die hedchsten Bestleunigungsverte im Vergleidh zu den Messungeram Bein. Die

hedhsten Besdileunigungsverte savie die niedrigerenBestleunigungspeaksfer aktivierte

Armmuskeln lassensich wiederum aus dem Ein uss des Humerus ableiten. Bei kompri-

miertem Weidteil fungiert der Knochen als starres Widerlager und fehrt zum abrupten

Abbremsendes Fallkerpers. Die dissipativen Energienfur voll aktivierte Armmuskeln la-

gen bei ca. 70%, d.h. ca. 30% der Gesantenergie wird fer den Rebound des Fallkerpers
verwendet.

Bei Versudien mit dem relaxierten Beinstreder M. rectus femoris sind bei drei Versuds-
personenzwei Beshleunigungsspitzenwvahrend desersten Auftre ens zu beobadtiten. Die
Besdhleunigungseerlaufe fer die Beinstredker der anderenProbandensind dem bereits be-
sdriebenen Verlauf fur Versuhe mit dem Armmuskel sehr ahnlich. Das Phanomender
zwei Besthleunigungsspitzenist aud bei untersdiedlichen Fallhehenund konsistent fer die
gleidhen Probandenzu beobaditen. Der charakteristische Kurvernverlauf ist demnat auf
individuelle Unterschiede in der Besdia enheit desgetro enen Weichteilgewebes zureick-
zufuhren und nicht auf Artefakte, weldhe aus einerinkonsisterten Sto p osition resultieren
kennten. Au allig ist, dassder charakterististhe Besdileunigungserlauf bei sehr sportli-
chen Probanden auftritt. Meglicherweiseist dieserVerlauf zureckzufehren auf den Trai-
ningszustandder Muskulatur bzw. auf die Lage und Ausdehrung benadbarter Muskel-
strange. Entspredhend wurden aud fer die Probandenl, 3 und 6 die gre ten Obersden-
kelumfangebei relaxierten Muskeln ermittelt.

In Versuten mit aktivierten Beinstredkern zeigte der Fallkerper ebenfalls das Rebound-
Phanomen,jedoch mit einer wesetlich geringerenZahl an Rebounds.

Die Beshleunigungsmaximan Versutien mit dem Beinstreckermuskel nehmenmit zuneh-
mender Fallhehe und mit zunehmenderMuskelaktivierung zu. Die dissipativen Energien
fur voll aktivierte Beinstreder lagenbei ca. 85%.

Fallversuthe am Beinbeuger M. biceps femoris zeigten einen etwas anderen Bestleuni-
gungs\erlauf als fur die bereits bestiriebenenVersuhe am Armumskel und Beinstreder.
Der Bestleunigungserlauf wahrend desersten Kontakts mit dem relaxierten Gewebe ist
mit ca. 60ms wesetlich breiter und der Maximalwert bei einer Fallhehe von 40cm mit
ca. 159 ist vergleihisweiseniedrig. Im Gegensatzum Armbeugerbzw. Beinstreder ist die
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Bestleunigungszunahmezuerst steil und ansdlie end ach bis die Maximalbesleuni-
gung erreidht ist. Die maximalen Besdileunigungsverte variieren auch fur untersciedliche
Fallhehennur wenig. Zum Beispielist die maximale Beshleunigungbei einer Fallhehevon
40cm und aktiviertem Muskel heher als der Spitzenwert bei einer Fallhehe von 60cm und
relaxiertem Muskel. Der charakterististhe Signaherlauf savie die vergleidhbaren Besdileu-
nigungsspitzensind aus dem vergleihsweise dicken Weidteilgewebe dorsal des Fenurs
zu erklaren. Zunadst wird der Impaktor beim Auftre en stark gebremstbewvor sdlie -

lich dasWeidteil komprimiert wird. Aufgrund der hohenWeidteildicke hat der Knochen
audh bei maximaler KompressionkeinenEin uss auf dasgemessenBestleunigungssignal.

Versuthe mit dem aktivierten Beinbeugerzeigtenebenfalls Impaktor-Rebounds sowvie Be-
sthleunigungsspitzen,deren Mittelw erte nur geringfigig heher sind als in Versudien mit
dem relaxierten Beinbeuger.

Aufgrund der Weidhteildicke bzw. der Zusammensetzungler Weidteile ausmehrerenMus-
keln ist einekonsisterte Palpation desMuskelbauds nicht meglich. Dies bedingt audc die
relativ hohe Streuungin den MessergebnisserDa fur das Simulationsmodell jedoch mitt-
lere Durchsdnittswerte von vorrangigeminteressesind, ersdieinendie Versuhsergebnisse
aud trotz der problematisdien De nition konsisterier Auftre acden als geeignet,um
realitatsnaheMaterialmodelle zu gewinnen.

Das charakteristische Rebound-Phanomenwurde in Versudhen mit allen drei untersudten
Muskeln beobaditet. Der Impaktor-Rebound lasstsich mit Hilfe einer Energieletrachtung
erklaren. Die EnergiedesIimpaktors wird wahrend der KompressionsphasdesGewebesin
Deformationsenergidgransformiert. Ein Teil dieserabsorbiertenEnergiewird als elastistie
Energieim Gewebe gesgeidiert. Diesegespeicherte Energiewird bei der elastishien Reick-
verformung des Weidteils wieder auf den Impaktor mbertragen. Bei der Verformung von
aktiviertem Muskelgevebe wird demnad soviel elastishie Energie gesgeichert, dassdiese
ausreitit den Impaktor im Fallrohr und entgegender Scwerkraft zureckzuwerfen.

Die Fahigkeit desMuskelgevebes, Energieelastish zu speichern, hangt also entscheidend
vom jeweiligen Aktivierungszustand und den darausresultierendenMaterialeigensbaften
ab. RelaxiertesMuskelgevebe besitzt nach Vannah und Childress([82]) ein geringeresE-
Modul als Weidhteilgewebe bei aktivierter Muskulatur und unterliegt dahereiner starkeren
Verformung. Muskelgevebe in aktiviertem Zustand zeigt nach den eben genanrien Auto-
ren bei statischen Druckversuden eineum bis zu 49% erhehte Festiglkeit und kann daher
nur einenTeil der Energiein Verformungsenergiaumwandeln.

Kritik
Bei der Durchfehrung der Tests mussten einige Versudie wiederholt werden, da der Im-

paktor beim Auftre en auf den Muskel eine starke Rotation zeigte. Diese Rotation des
Impaktors um seine Queradise verursadite einen Kontakt mit dem Felhrungsrohr und
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dadurch eine starke Bremsungwahrend desersten Rebounds. Insbesonderebei den Bein-
muskeln veranderte sich die Weidhteilgeometrie bei Aktivierung der Muskulatur so stark,
dassbei einer horizortalen Au age ade eine meglichst ebene Tre p osition sdwierig zu
erreithen war. Ein erweiteter Versudisaufbau mit einer kippbaren Au age ade fur den
Arm bzw. das Bein kennte dieseProblematik beseitigen.Weiterhin kennten evtl. Verkan-
tungen des Fallkerpers durch die Verwendung einesdreiadisigen Besdleunigungsaufneh-
mers quarti ziert werden. Diese unerweinsditen Verkantungen waren anhand der x- und
y-Akzelerationen,d.h. anhand der Bestleunigungensenkretit zur Fallrichtung, zu sehen.

Ein Probandenlollektiv von sedis Testpersonenist sicherlich nicht ausreitbiend,um ausden
Versudisergebnisserrsthopfend allgemeingiltige Aussagenabzuleiten. Dazu sind weitere
experimertelle Messungemit mehrerenTestpersonensovie mit weiblichen Probandinnen
notwendig.

Parameterw ahl

Fur die Optimierung der Parameter des numeristien Materialmodells in der Simulation
wurden folgendeexperimertell ermittelten Werte gewahlt:

Mittleres Beshleunigungsmaxinum

Amax

Mittlere Peakbreite 4., . e

Mittlere dissipative Energie g, ..,

6.1.2 Freiwilligenkinematik

Ziel der Pendehersude war es,eine Datenbasismit kinematischen Daten und Muskelakti-
vierungszeitpunktenfer die Validierung aktiver Mensdimodelle zur Verfugung zu stellen.
Die Messungerwurdenfer drei vershiedeneAnsto p ositionen(lateral, dorsal,frontal) und
mit Testpersonenbei relaxierter und voraktivierter Muskulatur durchgemhrt. Wesetlich
gre ere Bewegungsamplitudersawvie eineRotation desKopfs um seinesagittale Achsewur-
den bei Testpersonenmit relaxierter Muskulatur beobaditet. Die mittlere Muskelanwort
der vier erfasstenMuskelpaareliegt beziglich des Ansto zeitpunktes zwisthen 15ms und
90ms.

Die folgendeDiskussionsoll die Ergebnisseder Validierungs\ersutie und der Freiwilligen-
tests kritisch betrachten. Wird dabei Bezugauf Mittelw erte oder Standardabweichungen
genommen,so gelten diese ausstlie lich fur die am Versut teilgenommen Testperso-
nen. Eine Verallgemeinerungder Erkenrtnisse auf die gesante Population ist daher nicht
zulassig.
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Validierung und Repro duzierbark eit

Um die Repraduzierbarkeit der manuellen Pendelauslenkungzu untersuchen, wurden je-
weils drei Vorversuthe fur die unterschiedlichen Auslenkungen durchgethrt. Mit dem
Bewegungsanalysesystemvurde dabei die maximale Gestwindigkeit erfasst, welthe sich
theoretish aus der Fallhehe, d.h. der vertikalen Auslenkung des Pendelserredinet. Der
gre te Fehlermit 8% Abweidung vom theoretisc ermittelten Wert wurde fer die hedste
Auslenkungvon 70cm beobaditet. Fer diese Abweidung von der theoretisdh ermittelten
maximalen Gesdwindigkeit sind folgendeEin ussfaktoren zu diskutieren:

Eine exakte und millimetergenaueAuslenkungdesPendelsist nicht meglich.

Reibungs\erluste in der Aufhangung bzw. in der Umlenkrolle haben einen Ein uss
auf die resultierendePendelgesawindigkeit.

Im Freiwilligenversud ist noch eine weitere Fehlerquellezu berucksichtigen. Der Proband
sollmit der maximalenGesdwindigkeit getro en werden.Diesemaximale Ges&windigkeit
ist zu messenwenn das Pendel den tiefsten Punkt durchquert. Eine so exakte Positionie-
rung der Testpersonist nicht meglich. In Anbetracht der ohnehinbetraditlichen Streuung
bei Freiwilligenversuden spielendie eben bestiriebenen Ein ussfaktoren jedoch eine un-
tergeordneteRolle.

Ein Ma fur die beim Auftre en desPendelsubertrageneKraft bildet die Pendelbeshleu-
nigung in Ansto ric htung. Die maximalen Besdleunigungenin Ansto ric htung lagenin
den Versuten zwisdien 4g und 259 bei einer Standardalweichung von maximal 25%vom
Mittelw ert. Diese Standardalweichung lasst sich zureckfehren auf die bereits erwahn-
ten Ein ussfaktoren sawie auf individuelle Unterschiede im Probandenlollektiv wie z.B.
Kerpergewitit oder Besta enheit der Auftre  ache. HohereBesdleunigungenwurdenin
Messungemmit voraktivierter Muskulatur gemessenDieseerklaren sich aus einemabrup-
teren AbbremsendesPendelsbei angespanter Muskulatur und dem dadurdh versteiften
Oberkerper.

Probandenkinematik

Charakterististhe Unterschiede in der Kinematik der Probanden konnten in Versuden
mit relaxierten und voraktivierten Muskeln beobattet 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
seinerTragheitin seinerzunadst aufrediten Position, wahrendsich der Oberkerper bereits
in Sto richtung bewegt. Dies fehrt zu einer Rotation desKopfes um seinevenro-dorsale
Achseund zu einer PositionsanderungdesKopfmarkers enigegengesetzizur Sto ric htung.
Die Bewegungstrgektorien der C7-Marker zeigendagegenkeine Bewegungin die enge-
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 beobadten. Die voraktivierte Nadken-
muskulatur versteift den HWS-Kopf-Komplex, so dasssich der Kopf und der Oberkerper
direkt nach dem Pendellontakt gemeinsamin Sto ric htung bewegen.

Der Ein uss der Kopftr agheit, besdirieben am Beispieldeslateralen Pendelansto es,lasst
sich analogauf die Versutisergebnisséei frontaler bzw. dorsaler Ansto ric htung ebertra-
gen. Hierbei rotiert der Kopf bei relaxierter Muskulatur um seinetransversaleAchse.

Vibert et al. ([89) beobatteten bei ihren Sdlittenversutien mit aufgepmgter latera-
ler Bestleunigung eine ahnliche Kinematik. Die Bewegung des Sdlittens wird auf das
Bedken der Probandenebertragen, wobei der Oberkerper bzw. der Kopf deren urspreng-
liche Positionen beibehalten. Nadh ca. 140ms zeigt der Oberkerper eine Bewegungin Be-
schleunigungsrititung, nad ca. 190ns zeigt der Kopf eine von seiner Ausgangsjsition
abweichendeBewegung.Magnussonet al. ([50]) fuhrten Sdlittenversute mit realenFahr-
zeugsitzenund aufgepmgter Bewegungin posterior-aneterior Richtung durch. Die erste
Kopfbewegungwird mit 36ms Verzegerungrespektive dem Beginn der Oberkerperbewe-
gung angegelen.

Die im RahmendieserArb eit durchgetkihrten Pendehersude zeigteneinedeutliche Abhan-
gigkeit der Kopf- bzw. C7-Bewegungsamplitudenvon der Muskelaktivit &at. Versutie mit
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relaxierter Muskulatur ergaben um bis zu 50% hehere Bewegungsamplitudenals Messun-
gen mit voraktivierter Muskulatur. DiesesPhanomenist ebensozureckzufehren auf eine
muskulare VersteifungdesTorso bzw. desHWS-Kopf-Komplexes.

DieserEin uss der Muskelaktivit at auf die Bewegungsamplituderder C7- und Kopfmarker
wird auch von Thomas et al. ([79) und Chiang et al. ([17]) besdirieben. Eben genanrte
Autoren berichten mber eine Zunahme der Torsostei gkeit aufgrund einer voraktivierten
Rumpfmuskulatur und einer dadurch abgesbwadten lateralen Bewegung.

Ebensowurde eineim Vergleit zur Oberkerperbewegungstarkere Positionsanderungdes
Kopfesin Versudien mit relaxierten Muskeln registriert. Aufgrund der vom Pendelaufprall
verursaditen muskularen Reaktion kommt es zu einer Bewegung des Kopfes mit einem
leichten Ubersdwingenin Ansto ric htung.

Die Ergebnisseader lateralenVersude mit relaxierten Probandenzeigeneinerelativ niedrige
Variabilit at. Erhebliche Standardalweichungenum bis zu 50% vom jeweiligen Mittelw ert
wurden hingegenfer die Bewegungsamplitudender C7- und Kopfmarker, speziell bei fron-
taler und dorsalerKrafteinleitung, ermittelt. NebendeminhomogenenProbandenlollektiv
kennenaud indiviuelle Reaktionsnuster der Testpersonenursachlich fer die teils erheb-
lichen Standardalweichungen sein. Vibert et al. ([85]) teilen diesbeziglich die Probanden
in zwei Typen ein. Versuhspersonenvom Floppy-Typ zeigeneine heftigere Kopfbewegung
als Probandenvom Sti -T yp.

Anhand der Bewegungsamplitudenlasst sich die Abheangigkeit der Sto antwort von der
Energieund dem Impuls untersuchen. Die im vorigen Kapitel bereits dargestellteAufstel-
lung der Versutiskon gurationen, geordnetnadch zunehmenderBewegungsamplitudensei
in Tabelle 6.1 nochmals dargestellt (vgl. Tabelle 5.3).

Versuds- h [m] | m[kg]| E [Nm] || [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: Versutiskon gurationen geordnetnac zunehmenderProbandenkinematik

Fur die Versutiskon gurationen 3 und 4 ausTabelle 6.1 erredinen sich die gleichen Impul-
sebei einer Verdoppelung der Energiefur die Kon guration Nummer 4. Ein Vergleid der
maximalen Markerbewegungenergibt allerdings nahezuidentische Bewegungsamplituden
fur beide Kon gurationen. Aus dieserBeobattung lasstsich sdilie en, dassdie Intensitat
der resultierendenProbandenkinematik hauptsadlich durch den Impuls desPendelsbe-
stimmt wird. DieseAussagededt sich mit den subjektiven Emp ndungen der Probanden
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nad denVersudien. Danac werdenVersudte bei heherenAuslenkungen,d.h. bei heheren
Pendelgedawindigkeiten alsunangenehnmempfunden,wahrenddie Erhehung der Massebei
gleichbleibender AuslenkungeinenniedrigerenEin uss auf dasEmp nden desFreiwilligen
ausibte.

Musk elaktivit at

Die im RahmendieserArb eit ermittelten Muskelartwortzeiten liegenzwisden 15ms und
90ms. In der Literatur wird unterschiedenzwisdeneinerre ektorischenund einerwillk erli-
chenMuskelaktivierung. Nach Matthews ([54]) besteh der menstliche Dehnungsre ex aus
zwei Komponerten, der sog. monosynaptisben M1 Komponerte (‘'short latency') bis zu
30ms und der polysynaptiscien M2 Komponerte ('long latency') zwisthen 50ms und 60ms
nad demausksenderMomert. Muskelantwortzeiten eiber 100ms werdender willk erlichen
Muskelaktivierung zugeordnet.

Unter Berucksicdhtigung dieser Literaturangaben sind die elektromyographist erfassten
Muskelaktivit aten Folge einer vom Pendelansto ausgebsten Re exantwort. Dieser poly-

synaptistien Re exantwort folgt einewillk erliche Ansteuerungder Muskeln zur Aufrecht-

erhaltung der ursprenglichen Sitzposition.

Andere Autoren berichten wber vergleitibare Muskelaktivierungszeiten. So fanden Lei-
nonenet al. ([47]) in ihren Versuten zur Untersudung der Wirb elsaulerbewegung Mus-
kelantwortzeiten der autochtonen Reckennuskulatur von ungeghr 50ms. Bei deren Un-
tersuchung wurde die obere Extremitat unerwarteten Belastungenausgesetzt.Granata
et al. ([27]) bestireiben einen ahnlichen Versudisaufbau. Sie erhielten Re exzeiten von
30ms 21; 3ms fur Versute mit relaxierter Oberkerpermuskulatur.

Extrem kurze Antwortzeiten unter 10ms wurden bei Versutien mit dorsalemPendelan-
sto fur die Trapezius-Muslelgruppe beobadttet. Diese kurzen Muskelartworten kennen
nicht allein Folgeeinerre ektorischen Antwort sein. Meglicherweiseliegt eine Aktivierung

bereits vor dem eigerilichen Auftre en desPendelsvor. Da der dorsale Ansto aud als
besonderainangenehmempfundenwurde, ist zudemaud mit einererhehten Erregbarkeit

der Probandenzu rechnen. Weiterhin kennten Bewegungsartefakte verursadit durch das
Auftre en desPendelsauf den Kerper, die Ursade fur die beobaditeten kurzen Muskel-
antworten sein.

Bei der Angabe und Verwendungder Muskelartwortzeiten in der Simulation sind folgende
Punkte zu beadten:

Eine reproduzierbare Elektrodenapplikation ist aufgrund individueller Untersciiede
nur bedingt meglich.

Ein Uberspretienvon benatbarten Muskeln beein usst daseEMG Signalunter Um-
standenerheblid ([49)).
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Das Unterhautfettgewebe fungiert als Tiefpass lter, so dassheherfrequete Anteile
unter Umstandenverloren gehen.

Die mittlere elektristhe Leitgestwindigkeit ertlang der Muskelfaser betragt nad
De Luca ([49]) ca.4m=s. Bei einemAbstand zwisten Innervationszertirum und der
Elektrode von 4cm verstreidhen 10ms bis das Signal die Elektrode erreidht.

Die sogenante elektro-metanisdie Verzegerungist zu beracksictigen. Unter dem
sog.EMD (engl.: electro-mebanical delay) ist die Zeit zwisten registrierbarer elek-
trischer Aktivit &t und der erstenKraftentwicklung zu verstehen.Stemper et al. ([76])
gebenz.B. eineEMD fur die paraspinaleMuskulatur im Bereid von 29ms und 34ms
an.

Unter Berecdksicdhtigung der eben aufgekihrten Punkte emp ehlt De Luca ([49]) eine An-
gabe der 'Onsets’' bzw. 'O sets' mit 10ms-Genauigleit. Die im Rahmen dieser Arbeit
dargelegtenAntwortzeiten sollen eine Gre enordnung der im Versud ermittelten Akti-
vitaten darstellen.Im Hinblick auf die Ansteuerungder Muskelmodelle in der numerisden
Simulation ersdeint eineRundung der Antwortzeiten als sinnvoll. Die elektro-metanisde
Verzogerungist bei direkter Ansteuerungder Muskelmodelle in der Simulation auf die er-
mittelten Antwortzeiten zu addieren.

Fur einige Probandenbzw. EMG-Datensatze ergab der verwendete Algorithmus zur Er-
mittlung der Muskel-Onsetsunplausible,d.h. sehrkurze Antwortzeiten oder Aktivit at be-
reits vor dem eigertlichen Pendellontakt. Die Auswertung der EMG-Signalevon Proband
3 fur den frontalen Pendelansto ergab zum Beispiel extrem kurze Antwortzeiten fer die
Muskeln MSR, MTL, MOL und MOR. Abbildung 6.3 zeigt eine Darstellung der EMG-
Daten deslinken Baudhmuskels. Links ist dabei ein Zeitaussénitt von 1; 5s und redts ein
Aussanitt von 0; 4s dargestellt.

Abbildung 6.3: EMG-EK G-Uberlagerungfur MOL, Proband 3, frontaler Ansto (h =
17cm, m = 5kg), redts: vergre ert
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Es zeigt sich eine Uberlagerungder SignaledesBaudhmuskel-EMG's mit der Herznuskel-
aktivit at (EKG). Das EMG-Potertial ersdeint nahezuzeitgleidh mit dem ersten Pendel-
kontakt. Die Analysesoftvare interpretiert diesenSignalanstiegedoch als Aktivierungszeit-
punkt deslinken M. obliquus externus, woraus extrem kurze, unplausible Onsetsresultie-
ren. Mit denobjektiven Onset-Erkenrungsalgorithmenist der genaueMuskelonsetdeshalb
in diesemFall nicht zu beretinen. Die EMG-Onsetsdiesesversuts bzw. Probandsblieben
fur die Mittelw ertberetcinung unberedksiatigt.

Kritik

In den Videoaufzeitinungen der dorsalen Pendehersutie konnte bei einigen Probanden
einezusatzliche VersteifungdesOberkerpersdurch die auf die Obersdienkel aufgestitzten
Arme beobatitet werden. So sdheirnt es, dassin einigen Versutien auch die Armmusku-
latur aktiviert wurde und so der nach vorne gerichteten Torsobewegung erigegemwirkte.
Vor allem bei dorsalenPendelanse en sollte der Versutisteilnehmerdie Hande nicht auf

die Obersthenkel legen.Ein sdimaler Stuhl ohne Reuckenlehneware geeignet,um die Arme
seitlich hangenzu lassenund soeineBeein ussungder Oberkerperbewegungzu vermeiden.

In den Versudhen mit relaxierten Testpersonentrugen die Probanden eine Augerbinde,
um eine vorzeitige Reaktion, ausgebst durch die visuelle Wahrnehnmung des Pendels, zu
vermeiden.Obwohl die Teilnehmerangalen, dasherannahendePendelnicht gehert zu ha-
ben, ware das Tragen eines Kopfherers mit Hintergrundmusik sinnvoll. Eine akustisde
Wahrnehnmung desPendelsware somit objektiv auszushlie en.

Bei Versuhien mit voraktivierter Muskulatur wurde der Zeitpunkt desLoslassenslesPen-
dels den Testpersonenmitgeteilt mit der Anweisung, meglichst viele Muskeln bereits vor
dem Ansto willkerlich zu aktivieren. Diesewillk erliche Voraktivierung einzelnerMuskel-
gruppenist individuell sehruntersdiedlich, wasdie teilweisehohenStandardabweichungen
der Bewegungsamplitudenbedingt. Bei dem bestiriebenen Versudisaufbauist esjedoch
nahezuunmeglich, reproduzierbareund vergleithbare Aktivierungsmuster vor dem eigert-
lichen Ansto zu erzielen,wie diesz.B. in [17] oder [77] bestrieben wird.

Parameterw ahl

Eine quartitativ e Analyse wurde fur ausgevehlte Marker und Winkel, fur die Muskelan-
wortzeiten und fer die Pendellkesdleunigungendurchgekihrt. Fer einenVergleidh mit den
Simulationsergebnissemwurden die folgendenMittelw erte berednet:

Maximale Bewgungsamplitudender Kopf- und C7-Marker ( pos)
Maximale Sdulter-Kopf- bzw. TH8-C7-Kopf-Winkel ( max)

Verzegerungenvon Bewegungskeginn und Bewegungsmaximm der Kopf- und C7-
Marker( t0s tmax)
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Verzogerungender erstenWinkelanderungund desWinkelmaximums ( (o, tmax )
Maximale Beshleunigungsamplituden(amax )

Muskelartwortzeiten

6.2 Diskussion der Simulationsergebnisse

6.2.1 Parameteriden tik ation

Ziel der Parameteriderti k ation war es,numeristie Materialmodelle sozu parametrisieren,
dassdie Impaktorbesdleunigungenaus den Versuden in der Simulation meglichst genau
reproduziert werden kennen. Deformationseigendtaften, reprasetiert durch die Impak-
torbesdileunigung, kennenbei der Crash-Sinulation die Insassenkinematikund somit die
Verletzungsshwere erheblidh beein ussen. Eine geeigneteAbbildung der Deformations-
und Kontakteigensdaften anhand experimerteller Resultate ist also Voraussetzungfer
valide SimulationsergebnisseDie Resultate der Parameteroptimierungwerden in diesem
Absdnitt diskutiert.

Die Optimierung des hyperelastistien Materialmodells am Arm lieferte, speziell fer den
angespanten Muskel, keine zufriedenstellenderErgebnisseln Simulationen mit dem op-
timierten Armmaterial fur aktivierte Muskeln wurde der erste Impaktorrebound ca. 75ms
freheralsim Versud beobaditet. Mit demim Originalmodell de nierten, auf der Formande-
rungsarkbeit basierendenMaterialmodell sind die muskelaktivierungsablangigen Deforma-
tionscharakteristiken also nicht zu reproduzieren.

Mit einem linear-viskoelastistien Materialmodell wurden bessereErgebnisseerzielt. Im
Gegensatzzum hyperelastisten Modell beruht das viskoelastishie Material auf dem sog.
Maxwell-Modell mit einer dazu parallel gestalteten Feder. DiesesMaterialmodell ist ein-
facher zu parametrisieren,da direkt Materialeigensbaften und nicht abstrakte Invarianten
fur die De nition benetigt werden.

Die Reboundhehe als direktes Ma fur die im Weidteil gesgicherte elastistie Energie
konnte mit dem linear-viskoelastis©ien Material fur alle drei untersuditen Muskelgrup-
pen abgebildet werden. Eine realitatsnahe Abbildung der Energieabsorptionist bei der
Simulation im Bereidh der passiven Sicherheit von gro er Bedeutung, da diesedie Kon-
taktv organgevon Insassenmdellen mit diversenFahrzeugstrukturensowie das Deforma-
tionsverhalten der Weidhteile entscheidend beein ussenkennen.

Aus den jeweiligen Materialmodellparameternist es meglich, korrespondierendemeda-
nisthe Materialkennwerte zu ermitteln. Zahlreiche Vere entlichungen ([13], [69], [73]) be-
sthreiben die Methode der numeristien Simulation als Vehikel, um medanisdhe Material-
charakteristiken von biologishiem Gewebe zu modellieren und zu quarti zieren. Dies ist
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immer dann hilfreich, wenn esnicht meglich ist, geeigneteMaterialproben zu entnehmen
und mit standardisiertenZug- und Druckverfahrenzu analysieren.Fuer die im Rahmendie-
ser Arbeit besdiriebene Materialoptimierung ware es weinsdensvert, ein Materialmodell
zu erhalten, weldhes neben den bereits erwahnten Deformations-und Kontakteigenstaf-
ten aud die interpretierbaren medanisdhien Materialkenngm en, wie z. B. E-Modul und
Scubmodul, abbilden werde.

In der Literatur nden sich einige Vere entlichungen, weldhe eber medaniste Material-
eigenshaften von Muskelgevebe berichten. Tabelle 6.2 fasst einige dieser Artik el ohne
Ansprudch auf Vollstandigkeit zusammen.Danad liegendie E-Module fur relaxiertes Ge-
webe zwishen 6kPa und 20kP a. Weiterhin wiesenKrouskop et al. ([49) und Vannah
et al. ([82) in ihren Versudhen um bis zu 50% erhehte Elastizitatsmodule fer aktiviertes
Muskelgevebe nad.

Autor, Referenz Metho dik Ergebnis
Krouskop et al. ([49)) | stat. Druckversute, oberhalb E=6,2kPa (relaxiert),
desKnies, amputierte Probanden | E=109 kPa (aktiviert)

Reynoldset al. ([66]) | stat. Druckversude, linear E=50kPa-145kRa
elastisties Materialmodell
Mak et al. ([51]) stat. Druckversude, linear E=21kPa-195kRa

elastishies Materialmodell,
Amputierte und Gesunde
Shinet al. ([73)) stat. Druckversut, FE-Modell E=39kPa-150kR

Tabelle 6.2: Literatur, medanisde Muskeleigenslkaften

Die aus den optimierten Materialparametern beredineten E-Module in dieserArbeit, zu-

sammengefassin Tabelle 5.4, variieren sehr stark, ohne dassein konsistenter Zusammen-
hangmit der Muskelaktivit at zu beobaditen ware. Die ermittelten E-Module sonvohl fer das
hyperelastisbe und linear-viskoelastistie Armmaterial, als aud fer den Beinstredker M.

rectus femorisliegenim Bereich derin der Literatur prasetierten Gre enordnungen.Eine
ZunahmedesElastitzit atsmoduls fer aktiviertes Muskelgevebe ist fer das hyperelastistie
Armmaterial und fur das linear-viskoelastistie Beinstrekermaterial zu sehen.Entgegen
den Literaturangaben beretinet sich fur das Materialmodell des relaxierten Beinbeugers
M. bicepsfemoris ein dreifach heheresE-Modul als feir den aktivierten Muskel.

Zusammenfassendst zu bemerlen:

Dashyperelastistie Materialmodell ist nicht geeignetdasDeformations\erhaltenvon
aktiviertem Weidnteil realistisdh abzubilden.

Mit einem einfaderen linear-viskoelastistien Materialmodell ist das medanisdhe
Kontakt- und Deformations\erhalten bessemreproduzierbar.
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Konsisterte und physikalisch interpretierbare medanisdhe Gre en kennen aus den
Materialparametern desviskoelastistien Materialmodells nicht ermittelt werden.

Fur die nicht zufriedenstellenderErgebnisseder Parameteroptimierungmit demhyperelas-
tischen Materialmodell sind die Greindesonvohl im Versudisaufbaualsaud im verwendeten
Materialmodell zu suden. Evertuell reichen die Ergebnisseaus den besdiriebenenVersu-
chennicht aus,um ein komplexeshyperelastistes Materialmodell zu parametrisieren.Die
unzureidende physikalisdhe Interpretierbarkeit medanisder Materialkenrungen auf der
Basis deslinear-viskoelastis©ien Materials liegt wahrsdeinlich an der Wahl des Modells.
BiologishesWeidteilgewebe wird mit zunehmendeDehnung steifer und reprasertiert da-
her bei gro en DehrungeneherhyperelastishesMaterialverhalten. Weitere Optimierungs-
versudie kennten mit dem sogenanten Odgen-Malell zielfahrend sein, dessenmplemen-
tierung im aktuellen Simulationspaket jedoch fehlt. Bosboom et al. ([13]) wendetendieses
hyperelastisbe Materialmodell an, um die medanistien Eigensbaften von relaxiertem
Muskelgewvebe in transversalerRichtung senkrett zu den Muskelfasernabzusatzen.

6.2.2 Freiwilligenkinematik

Die Simulationen der Pendehersudie sollten zeigen,ob das aktuelle HUMOS-Modell in
der Lage ist, Versudie im Niedrigenergielereidh (Low-Severity) realitatsnah abzubilden.
Anhand der resultierendenKinematik des passiven Modells war zu sehen,dassdas un-
veranderte Modell die reale Kinematik nicht abzubildenvermag. Auch ohne Ansteuerung
der Muskelelemete zeigtendie Simulationsergebnisseim Vergleid zu den experimertel-
len Mittelw erten, viel zu geringeAuslenkungen.Grende hierferr savie erste Modi k ationen
am Modell wurden bereits vorgestellt und sollenim Folgendennochmals genauererlautert
werden.

Ein realististhes Modell des Pendelsund dessenAufhangung ist die Vorraussetzungfer
interpretierbare SimulationsergebnisseDie Validit at des Shaummadells wurde mit dem
Fallprufstand durch einenVergleid der experimertell ermittelten Impaktorbestleunigun-
genmit denBesdtleunigungenausder Simulation mberpreft. Beide Beshleunigungskunen
aus Versud und Simulation stimmen in ihrem zeitlichen Verlauf und in ihrer Amplitude
nahezu mberein. Der erste Rebound ersdeint in der Simulation geringfigig spater mit
einer Verzegerungvon weniger als 10ms. Diese Ergebnissezeigen,dassdas Pendel- bzw.
Schaummadell in der Simulation einekorrekte Energiesbertragungauf dasHUMOS-Modell
abbzubildenvermag. Der unstetige Bestleunigungsabfallnahe der maximalen Amplitu-
de wird durch die im Materialmodell de nierten Spanrungs-Dehmungs-Kurven verursadit.
Fer untersdiedliche Dehnraten sind im Materialmodell untersciedliche Kurven de niert.
Der Besdlleunigungssprunglasst sich durch einen Wedsel von einer Materialkurve auf
die nadhste Kurve mit niedrigerer Dehnrate erklaren. Diese Unstetigkeit ist jedoch ver-
nadlassigbar,da diesedie Energiebertragung auf das Mensdimodell nicht beein usst.

Pendelsinulationen wurden fur jede Ansto p osition und fer einemittlere Energiebei einer
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Pendelmasse&on 5kg und einer vertikalen AuslenkungdesPendelsum 35cm durchgetihrt.
Zunadst sollte die Modellkinematik ohne Ansteuerungder Hill-Muskelelemere zeigen,ob
dasaktuelle HUMOS Modell prinzipiell in der Lageist, Low-Impact Vorgangeabzubilden.

Die dargestelltenErgebnisseausden Simulationen mit dempassien Originalmodell zeigen,
dassin der Simulation wesetlich geringereAuslenkungenbzw. Bewegungenzu sehensind
alsin denrealenFreiwilligentests. Die in den Versudien mit lateralem und dorsalemPen-
delansto beobadteten Auslenkungender Probandenwarennahezudoppelt sogro wie die
korrespondierendenModellauslenkungenn den Simulationen. Da in den realen Tests mit

relaxierter Muskulatur eine dem Ansto folgendemuskulare Antwort beobattet wurde,
waren gre ere Kopf- und C7-Bewegungendespassiven HUMOS-Modellsin der Simulation

zu erwarten. Die aktuelle HUMOS-Versionist alsozu steif, um Low-SeverityVorgangerea-
lit atsnah abzubilden. Megliche Ein ussfaktoren fer diesessteife Verhalten wurden bereits
im Ergebnisteilaufgekihrt. Simulationen mit modi zierten Weidteilmodellen zeigten,dass
die Weidhteilmodellierung an Torso, Abdomen und Nadken einen betradtlichen Ein uss

auf die Gesantkinematik desModells ausibt. Das modi zierte HUMOS-Modell zeigtewe-
sertlich gre ere Auslenkungenals die unveranderte Modellversion. Mit den veranderten
Materialkenrungenreproduziert dasHUMOS-Modell somit die realenMessergebnissbes-
ser.

Im Gegensatzu den Simulationsergebnissemit lateralemund dorsalemAnsto zeigtedie
Simulation mit frontaler Krafteinwirkung eine Kopf- bzw. C7-Bewegung engegengesetzt
zur einwirkendenKraftric htung. Der frontale Pendelansto verursait im Simulationsmo-
dell eineforcierte Kyphose.Dieserverstarkte Rundreicken geht einhermit einer Auslenkung
desDornfortsatzesin Hohedesadten Brustwirbelsin Ansto ric htung. Die ebenbesdiriebe-
ne Problematik bei der Simulation einesfrontalen Pendelansto esist unter anderemauf die
Ausgangspsition desModells zureickzufelhren. AnatomisdhesVorbild desHUMOS-Modells
war eine eingefrorenelLeiche in sitzender Position erntsprethend der Kerperhaltung eines
realen Fahrzeuginsasserkine im FahrzeugsitzendePersonbildet, im Gegensatzzu einer
aufredit stehendenPerson,eineverstarkte Kyphosein der Brustwirbelsule aus. Aufgrund
derim Modell abgebildetenSitzhaltung ist dadurch der Sthwerpunkt desOberkerpersnacd
vertral, d.h. nad vorne verlagert (Abbildung 6.4). Wird dasModell vor dem Pendelansto
zusatzlich noch positioniert, soerfahrt der Oberkerper desMensdimodells bei Kontakt mit
der Sitz adhe eineKraft und sdlie lic h eine Bewegungnad vorne.

Ein weiterer Grund ist in der fehlenden Muskelaktivit at bzw. in der Modellierung der
Muskulatur zu sehen.Die autochtone Reckenmuskulatur (Erector spinae) liegt in einem
osteo bresenKanal (Abbildung 6.5), welcher knechern durch die Wirb elbegen, die seitli-
chen Wirb elfortsatze (Processuscostalis) und den Dornfortsatzen (Processusspinosi) be-
grenztwird ([61]). Dorsalwird der Erector spinae br esvon der derben Fasciathoracolum-
balis umgeken. Aufgrund der festen Begrenzungder Muskeln ist eine Volumermanderung
desGewebes bei Aktivit at nur geringfigig meglich, so dasssich der Druck innerhalb des
osteo bresenKanals erheht. DieseDruckzunahmelinks und rechts von den Dornfortsatzen
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Abbildung 6.4: Kyphose, HUMOS-Modell

bewirkt eine Stabilisierung der Wirb elsule und unsterstitzt damit die aufredite Haltung
desMensdien. Im Modell wurde dieseStruktur bislang nicht geeignetabgebildet.

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

Die rudimentare bzw. fehlendeAbbildung der Reickenmuskulatur und die verstarkte Ky-
phoseim Originalmodell beein ussendemnad die Gesantkinematik, vor allem in Simu-
lationen von frontalen Anste en. Aber audh bei der dorsalenKrafteinleitung ist aufgrund
desvorverlagerten Schwerpunkts eine verstarkte Oberkerperbewegungnad ventral denk-
bar. Da zum Zeitpunkt der Simulationen noch keine Positionierungssofivare zur Verfegung
stand, war eine ertsprediende Positionierung desModells nicht meglich.

Neben der zu steifen Gesantkinematik wurde in den lateralen Pendelsinulationen mit
den modi zierten Weidhteilmaterialien eine unrealistishe Kopfkinematik beobadtet. In
denexperimertellen Messungerwar eineRRotation desKopfesum die sagittale Achsedeut-
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lich zu sehen,wahrend sich die Kopfposition in der Simulation so darstellte, dass sich
die Augen in einer nahezuhorizortal verlaufendenEbene befanden.Eine genauereDar-
stellung der Bewegungin der Halswirbelsaule ergab einen Winkel zwisdien Okziput und
Atlas von ca. 5°. Das atlanto-okzipitale Gelenkist in Abbildung 6.6 fer untersdiedliche
Kopfpositionen dargestellt. Der Abstand zwisden der okzipitalen Gelenklondyle und der
Gelenk ache desersten Halswirbels (Atlas) ersdeint in den rechten Abbildungen zudem
unrealistist gro (zwishen 3mm und 10mm). In [40] wird die Bewegungim oberenKopf-
gelenk,dem atlanto-okzipitalen Gelenk, als Gleitbewegungmit einem maximalen Winkel
von 3° besdirieben. Die De nition desGelenksals Mehrkerperelemen im Simulationsmo-
dell bedingt eineRotation der Gelenkpartnerum einefestgelegteAchse.Bei einerlateralen
Flexion der HWS im Modell verkleinert sich der Gelenkspaltzwisden der Okzipitalkon-
dyle und der Gelenk ache des Atlas. Im Gegensatzdazu bleibt der Gelenkspalt bei der
physiologistien Gleitbewegungkonstart. Die Modellierung savie die de nierten Charak-
teristiken desoberen Kopfgelenkstragen zu dem beobaditeten Verhalten bei.

Abbildung 6.6: Atlanto-Okzipital-Gelenkkinematik, lateraler Ansto

Mit dem Ziel, die Meglichkeit der numeristhen Abbildung einer aktiven Kinematik zu
demonstrieren,wurden die Ergebnisseeiner Simulation mit dorsaler Krafteinleitung bei
aktivierter Reckennmuskulatur vorgestellt. Der dorsalePendelansto eignetsich zur Simu-
lation der aktiven Kinematik sehrgut, da hauptsadlich die Muskelgruppe der autochto-
nen Reckenmuskulatur fer die resultierendeKinematik eine Rolle spielt. Die autochtone
Reuckennuskulatur, der sog. Erector spinae,war im Originalmodell jedoch nicht abgebil-
det. Im RahmendieserArb eit wurde dazu dieserMuskel vereinfadit als eine Kette seriell
aneinandergeadgter Hill-Elemente de niert und eingebigt. Die Ergebnissebei Aktivierung
diesesMuskels zum Zeitpunkt desAnsto es zeigeneine deutlich abgesbwadte Modellki-
nematik.

Die prasettierten Simulationsergebnisseeigendeutlich, dassdie aktuelle Versiondesvor-
gestellten Menstimodells nicht in der Lage ist, Low-Impact-Tests mit Freiwilligen exakt
abzubilden.Liegendie Simulationsergebnisseon High-Severity-Leicherversuden gre ten-
teils innerhalb der experimertellen Korridore ([2]), soist das passive Modell bereits ohne
Ansteuerungder Muskelelemete zu steif, um die Freiwilligenkinematik zu reproduzieren.
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Fer dasweitere Vorgehenersdeint esdaher als sinnvoll, zuerstdie Materialparameter der
unterschiedlichen Weidteile zu optimieren, bevor einzelneMuskelelemete im Simulations-
modell ertsperehiend den gemesseneAntwortzeiten aktiviert werden.

Eine exakt realistishe Abbildung eineraktiven Kinematik ist aufgrund der extremenKom-
plexitat menstlicher Bewegungenaud in Zukunft wahrsdeinlich nicht meglich. Einige
Grunde seienhierfur genanrt:

Individuelle Unterschiedeim muskularen Reaktionsnuster bedingeneinehohe Streu-
ung von Messergebnissen.

Eine automatisierte Ansteuerungder Muskelelente in der Simulation ohneder Kennt-
nis genauerAktivit atsmuster, z.B. aus EMG-Messungenjst derzeit und in nadster
Zukunft nicht meglich.

Eine Aktivit atsmessungaller im Kerper vorhandenenquergestreiftenMuskeln ist mit
der heute zur Verfugung stehendenTednik nicht meglich.

Eigens@ndig kontrollierte Bewegungsabhufewerdenmit demModell in naherZukunft also
nicht meglich sein. Sinnvolle Anwendungsgebietalesvorgestelltenaktiven Mensdimodells
kennennad umfangreiter und erfolgreider Validierung sein:

Out-of-Position Untersudungen: Aus Crash-Testsund Fahrversudienist esmeglich,
typische OoP's und Muskelaktivit atsmuster zu ermitteln. In der numerisdien Simu-
lation kennte das Insassenmdell gena den experimertellen Untersuciungen posi-
tioiniert und die Muskelelemete ensprechend angesteuertwerden.Ein soaufgebau-
tes Modell ware in der Lage die E ektivit at von Reickhaltesystemensawie die aus
einemAufprall resultierendelnsassenkinematikzu pradizieren.

Untersudung der Verletzungsmelbanik: Validierte aktive FE-Insassenmdelle eignen
sich zur detaillierten Vorhersagevon Verletzungen.Insbesondere&kennte zukeinftig der
Ein uss der Muskelaktivit at auf bestimmte Verletzungsnuster untersudit werden.

Rekonstruktion realer Verkehrsunglle: Hier kann die Simulation mit passiven und
aktiven Menstimodellen wichtige Erkenrtnisse mber die Insassenkinematikin realen
Unfallgestiehenliefern. Soist esoftmals nicht meglich, ein zu begutathtendesUnfall-
gestiehenmit Dummys oder Dummymodellen realistish abzubilden. So konnte in
einemrealenFall das Herausrutstien einer Beifahrerin mit einempassiven Mensh-
modell gezeigtwerden, wahrend die Dummy-Simulation eine Reckhaltung der Bei-
fahrerin durch den Gurt pradizierte.

Reditsmediziniste FragestellungenBei der Begutathtung stumpfer oder spitzer Ge-
walt ist die mensatliche Kinematik ertscheidend. Mit einem aktiven Mensdimodell
ist esmeglich, Tatvorgangezu rekonstruierenund die auf den Mensten wirkenden
Krafte abzushatzen.



Kapitel 7

Zusammenfassung

Ziel dieser Arbeit war die Weiterertwicklung und Validierung eines Finiten Elemerte
Mensdimodells unter Berecksichtigung der Muskelaktivit &t im Rahmendesvon der Eu-
ropaisdien Union ge®rderten Forsdiungsprgektes HUMOS (HUman MOdel for Safey).
Zwei grundsatzliche Fragestellungengalt esdabei zu bearbeiten:

Die Optimierung bzw. Parametrisierungder die Muskelweidhteile repraserierenden
Materialmodelle fur relaxierte und aktivierte Muskulatur.

Die Uberprufung der Validitat desaktuellen Modells anhand von Freiwilligenversu-
chenim Niedrigenergielereidh und unter Berucksichtigung der Muskelaktivit at.

Dain der Literautur wederfur die Validierung der Kinematik aktiver Mensd&imodelle noch
fur die Entwicklung bzw. Optimierung muskelaktivierungsabtangiger Materialmodelle der
Weidhteile eine geeigneteDatenbasis zur Verfegung stand, wurden im ersten Teil dieser
Arbeit zwei Versutisanordrungen ertworfen.

Zur Untersudung aktivierungabhangigerDeformationsdarakteristiken von Muskelgevebe
wurde ein Fallprefstand ertwickelt. Versude mit diesemFallprefstand sollten Daten fur die
Parameterideri k ation der korrespondierendenMaterialmodelle in der Simulationsumge-
bung liefern. Die Versudisanordrung besteh aus einemvertikal ausgerititeten Plexiglas-
Rohr und einemImpaktor, weldher aus unterschiedlichen Fallhehenden Muskel senkretit
zur Faserriditung trit. Anhand der gemessenenmpaktorbestleunigungen sollten nu-
meristie Materialmodelle so parametrisiert werden, dassin der Simulation vergleihbare
Sto eigensdaften resultieren. Die Fallversudie wurden bei vershiedenenFallhehen und
bei untersdiedlichen Muskelaktivit aten fer die Muskeln M. bicepsbrachii, M. rectus fe-
moris und M. bicepsfemoris durchgetihrt.

FolgendeAussagenergelen sich aus den Versuhsergebnissen:

Die maximale Impaktorbesdleunigungist heher fur gre ere Fallhehen.
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Die maximale Impaktorbestleunigungist ahnlich fur relaxierte und aktivierte Arm-
muskeln. Versute mit aktivierten Beinmuskeln (M. rectus femoris und M. biceps
femoris) zeigten etwas hehere Bestleunigungsmaximaals Versute mit relaxierter
Muskulatur.

Die Peakbreiteund Form ist abhangigvon der Muskelaktivit at. Gre ere Peakbreiten
waren fur relaxierte Muskeln zu beobaditen.

In Versudien mit aktivierter Muskulatur wurden mehrere Impaktor-Rebounds be-
obaditet. Kein Impaktor-Rebound war bei Testsmit relaxierten Muskeln zu sehen.
Aktiviertes Muskelgevebe vermago enbar einen Teil der Impaktorenergie elastish
zu speichern, um dieseansdilie end wieder an den Fallkerper zureckzufehren. Bei
relaxierten Muskeln wird die gesante EnergiedesFallkerpersin Deformationsenergie
transformiert.

Fur die Validierung der Gesantkinematik einesaktiven Mensdimodells wurde ein Pendel-
versut ertworfen. Anhand der Freiwilligenkinematik sollte esmeglich sein, die Fahigkeit

einesMenstimodells zur Abbildung niedrigenergetisber Lastfalle in der Simulation zu be-

urteilen. Experimentell erfassteMuskelaktivierungsmnuster sollten als Eingangsparameter
zur Ansteuerungder Muskelmodellein der Simulation dienen.In demvorgestelltenVersudt

wird ein sitzenderProband von einem Pendel angesto en. Drei Ansto p ositionen wurden

de niert: Lateral am Oberarm, dorsal in Hehe des achten Brustwirbels und frontal am

rechten M. pectoralis. Die Ansto energie wurde variiert mber die Massedes Pendels(5kg

und 10kg) sawie uber die Fallhehe bzw. vertikale Auslenkung des Pendels(17cm, 35cm

und 70cm). Fur jede Versudiskon guration wurden ein Versud mit relaxierter und ein

Versud mit voraktivierter Muskulatur durchgetihrt. Die Kinematik der Probandenwur-

de mit einem High-Speed-KameraBewegungsanalysesysteraufgezeibnet. Mit Hilfe der

Ober adhenelektronyographiewurde die Muskelaktivit at erfasstund ein Bestleunigungs-
sensordiente zur Messungder Pendellestleunigung wahrend desAnsto es.

Die Ergebnissdassensich wie folgt zusammenfassen:

Wesettlich hehereBewegungsamplitudenvon Kopf und Rumpf waren bei Versuhen
mit relaxierter Muskulatur zu beobadten.

In Versuhen mit relaxierter Muskulatur rotierte der Kopf um seinesagittale Ach-
se mit einer Seitneigungder Halswirbelsaule. Nahezu keine Seitheigungund keine
Rotation desKopfeswarenin Messungemmit voraktivierten Muskeln zu sehen.

Bei Versuhen mit doppelter Energie und gleichem Impuls wurden vergleithbare
Kopf- und C7-Auslenkungen,bei Versuthien mit gleicher Energie aber heheremIm-
puls wurden dagegenwesetlich hehere Kopf- und C7-BewegungengemessenDer
Ein uss desImpulsesauf die Freiwilligenkinematik ist demnad starker als der Ein-
uss der Energie.
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Die EMG-Daten zeigen,bezogenauf den Ansto zeitpunkt, Muskelartworten mit ei-
ner Verzogerungzwisdien 15ms und 90ms. Diesekurzen Antwortzeiten deuten auf
einedurch den Pendelansto ausgeéste re ektorische Muskelansteurunghin. Dieser
re ektorischen Aktivierung folgt einewillk erliche Muskelansteuerungzum Wiederer-
langeneiner aufrediten Sitzposition.

Auf der Basisder Versuhsergebnissevurden Mittelw erte fer den Vergleidh mit den Simu-
lationsergebnissemind zur Parameterideri k ation ermittelt. DieseVergleihiswerte dienen
dazu, die Validit at einesMenstimodells fur Freiwilligenversudie im Niedrigenergielereid
zu untersudien und aktivierungsabhangige Weidchteilmodelle zu entwickeln. Entspredend
denrealenVersudisanordrungenwurden Simulationsmodelle mit dem aktuellen HUMOS-
Modell bzw. mit Teilen desModells erzeugt.

Die Parameteroptimierungder Muskelmaterialmodelle in Abheangigkeit von der Muskelak-
tivit at wurde von einemProjektpartner in Frankreich (ESI GmbH) durchgefihrt. Zum Ein-
satzkam die Optimierungssoftvare Pam-Opt mit der Implemertierung einessog.adaptiven
Flachenartwort-Verfahrens(ASRM). Die Materialmodelle wurden anhand von Mittelw er-
ten der Besdleunigungsamplituden,der Peakbreiten und der Reboundhehen optimiert.
Das Extremit aterweichteil im Originalmodell wird reprasettiert durch ein hyperelastisties
Materialmodell, welches auf einer di erentiellen Formulierung der Formanderungsarleit
basiert.

Die Ergebnisseder Parameteroptimierunglassensich wie folgt zusammenfassen:

Die Optimerung deshyperelastisben Materialmodells erbradte keine zufriedenstel-
lenden Ergebnisse.Insbesonderefeir den aktivierten Armmuskel war eine adaquate
Abbildung der dynamisden Kontakteigenstaften (Rebound-Hehen) nicht meglich.

Eine Optimierung mit einem linear-viskoelastistien Modell erzielte bessereResul-
tate. Die Simulationsergebnissemit diesemMaterialmodell, mit Ausnahmefer den
relaxierten Beinbeuger,liegeninnerhalb der experimertellen Korridore.

In der Literatur werden E-Module im Bereith zwisden 6kPa und 20kP a fer rela-
xiertes Muskelgevebe angegelen. Auch wird eineZunahmedesE-Moduls mit zuneh-
menderMuskelaktivit at besdirieben. Anhand der optimierten Materialmodelleist es
jedoch nicht meglich, interpretierbare medanisdtie Kenngre en wie E-Modul oder
Scubmodul abzuleiten.

Analog zu den besdiriebenen Pendehersutien im Labor wurden diesemit dem aktuel-
len HUMOS-Modell simuliert. Zunadst wurden Simulationen deslateralen, dorsalenund
frontalen Pendelansto esohne Ansteuerungder Muskelelemete im Modell und bei mitt-
lerer Ansto energie durchgekihrt. Die Bewegungskuren von Referenzpunktenam Kopf
und auf Hehe dessiebtenHalswirbels wurden verglichen mit den mittleren Kopf- und C7-
Auslenkungenin den Versuten.
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Ein Vergleith der gemittelten Versudsergebnissanit den Auslenkungenin den Simula-
tionen fehrt zu folgendenErkenrtnissen:

Die Auslenkungender C7- und Kopf-Marker in den Versuden sind, konsistern fer

alle Ansto p ositionen, wesetlich gre er als die Auslenkungender enspredhenden
Referenzpunkteam Modell. Da das passive Modell eigertlich gre ere Bewegungsam-
plituden zeigensollte alsdie aktiven Probanden,war von einerzu steifenModellierung

desaktuellen Modells auszugehen.

Es konnte gezeigtwerden, dassdie Gesantkinematik erheblich von der Modellie-
rung der Weidteile am Abdomen, Thorax und Nadken abhangt. Mit einerweidheren
Materialcharakteristik wurde einerealististhere Gesantkinematik erzielt.

Im Gegensatzu denlateralenund dorsalenPendelsinulationen zeigtedasModell bei
frontaler Krafteinleitung keine C7- und Kopfauslenkungin Ansto ric htung. Jedach
wurde eineforcierte Kyphosein der Simulation als Folgeder frontalen Krafteinleitung
festgestellt. Grende hierfer liegenin der Ausgangspsition des Modells mit initialer
Kyphose sowie in der fehlendenModellierung der Reckennuskulatur.

Ein weiterer Unterschied zwisden Versud und Simulation bestelt in der Kopfki-

nematik. Das Simulationsmodell zeigt bei lateraler Krafteinleitung trotz Seitneigung
der HWS keine Rotation des Kopfes bzgl. der Horizontalen. Ein Grund fer dieses
Verhalten kennte in der De nition der gelenkigenHWS-Verbindungenliegen. Spe-
ziell das Atlanto-okzipital-Gelenk sdeint hiefur ein Rolle zu spielen,da das Gelenk
im Modell um ein festesDrehzenrum rotiert, physiologist aber ehereine gleitende
Gelenkbewegungbesdirieben wird.

Am Beispiel einesdorsalenPendelansto eswurde der Ein uss der aktiven autochto-

nenReuckenmuskulatur auf die Gesantkinematik desModellsdargestellt. Dazuwurde
der M. erector spinaevereinfatit modelliert, bestehendaus seriell hintereinanderge-
sthalteten Hill-Elementen mit Ursprengenund Ansatzen an den Dornfortsatzen der
einzelnenWirb el. Eine 75-prozeiige Aktivierung diesesMuskels zum Zeitpunkt des
Ansto es resultierte in einer abgesbwadten Gesantkinematik desModells, wie dies
aud in den Versudien mit voraktivierter Muskulatur zu sehenwar.

Zusammenfassendst zu bemerlen:

1. Esist meglich, anhandder Ergebnisseausden Impaktorversudien die Deformations-
und Kontaktcharakteristiken der Extremit aterweichteile fur relaxierte und aktivierte
Muskeln abzubilden.

2. Zur Ableitung interpretierbarer medanisder Kenngre en ist das linear-viskoelas-
tische Materialmodell nicht geeignet.Komplexere Materialmodelle savie ein modi -
zierter Versuthsaufbaukennten hierfer erforderlich sein.
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3. Das Originalmodell ist zu steif. Eine realististhe Abbildung der Pendehersude ist
daher nicht meglich. Eine Anpassungund Validierung der Abdomen-, Thorax- und
Nadkenweidhteile ersdeint daher als sinnvoll und notwendig.

4. Die Abbildung einer aktiven Kinematik ist prinzipiell meglich, jedoch unter der
Voraussetzungeines validierten passiven Modells und bekannter Aktivit atsmuster
der wichtigsten Skelettmuskeln.
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Tabelle A.1: Testmatrix Impaktorversud (sieheKapitel 4.2
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Versuhskon guration | P1 | P2 | P3| P4 | P5| P6
17cm | rel 111,11
5kg act 1111
17cm | rel 11111
10kg | act 11111
35cm | el 1,111 1|1
lateral | 5kg act 1 /11111
35cm | el 171111
10kg | act 111111
70cm | rel 117111
5kg act 11111
70cm | rel 1 1
1kg | act 1
17cm | rel 11111
5kg act 11111
17cm | rel 111111
10kg | act 111111
dorsal | 35cm | rel 1/1}1]11|1
5kg act 1,111 1|1
35cm | el 1 1
10kg | act 1 1
17cm | rel 11111
5kg act 11111
17cm | rel 111111
1kg | act 1,111 1|1
frontal | 35cm | rel 1)1 1711
5kg act 1)1 1711
35cm | rel 1 1
10kg | act 1 1

Tabelle A.2: Testmatrix Pendehersud (sieheKapitel 4.3



Anhang B

Exp erimen tellle Ergebnisse

Versuds- amax [g] amax [g] Ediss [%] Ediss [%] ap eak br eite [ms] ap eak br eite [ms]
kon g.

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

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

20cm, F 2152 |1,44 68,02 7,49 35 5

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

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

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

Tabelle B.1: Ergebnisselmpaktorversude, Mittelw erte und Standardalweichungen, M.
bicepsbradii (sieheKapitel 5.1)

Versuts- amax [g] amax [g] Ediss [%] Ediss [%] ap eak br eite [mS] ap eak br eite [mS]
kon g.

20cm,FO | 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,FO0 | 25,8 9,42 98,26 0,87 68 18
40cm,F/2 | 26,41 1,59 89,52 2,48 36 6
40cm, F 28,45 2,82 88,26 2,17 35 3
60cm,FO | 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: Ergebnisselmpaktorversude, Mittelw erte und Standardalweichungen, M.

rectus femoris (sieheKapitel 5.1)
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Versuts- amax [g] amax [g] Ediss [%] Ediss [%] ap eak br eite [mS] ap eak br eite [mS]
kon g.

20cm,FO | 9,79 0,96 97,68 2,03 99 19
20cm,F/2 | 11,76 1,3 90,2 2,96 65 10
20cm, F 13,27 2,87 86,57 7,72 61 13
40cm,FO | 14,82 191 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,FO | 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: Ergebnisselmpaktorversude, Mittelw erte und Standardalweichungen, M.
bicepsfemoris (sieheKapitel 5.1)

Versuts- Kopf Kopf Kopf Winkel
kon g. pos [mm] 1{0] [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:

ErgebnissePendelhersute, Mittelw erte (Standardabweichungen), lateraler
Ansto (sieheKapitel 5.2
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Versuds- Cc7 Cc7 Cc7 Beshleunigung
kon g. pos [MM] | 10 [MS]| tmax [MS] | @pendel [D]
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(1,9)
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: ErgebnissePendelhersutie, Mittelw erte (Standardabveichungen), lateraler
Ansto (sieheKapitel 5.2)

Versuhs- | 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: Muskelartwortzeiten, Mittelw erte (Standardabweichungen), lateraler Ansto
(sieheKapitel 5.2

Versuds- 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: ErgebnissePendehersute, Mittelw erte (Standardabweichungen), frontaler
Ansto (sieheKapitel 5.2)
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Versuds- Cc7 C7 Cc7 Beshleunigung
kon g. pos [MM] | 1o [MM] | imax [MS] | @pendel [9]
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: ErgebnissePendehersute, Mittelw erte (Standardabweichungen), frontaler
Ansto (sieheKapitel 5.2)

Versuhs- | 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 (Standardabaeichungen), frontaler Ansto
(sieheKapitel 5.2

Versuds- 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: ErgebnissePendehersute, Mittelw erte (Standardabwveichungen), dorsaler
Ansto (sieheKapitel 5.2
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Versudhs- C7 C7 C7 Besdtleunigung
kon g. pos [mm] t0 [mm] tmax [ms] a'pendel [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: ErgebnissePendehersuhe, Mittelw erte (Standardabweidhungen), dorsaler
Ansto (sieheKapitel 5.2

Versudis- | 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: Muskelartwortzeiten, Mittelw erte (Standardabweichungen), dorsaler Ansto
(sieheKapitel 5.2



Anhang C

P arameteroptimierung
relaxiert aktiviert

Fallhehe Parameter Ziel untere | obere Ziel untere | obere
[mm] Grenze | Grenze Grenze | Grenze
Amax [%‘Z] 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 hRrebound [MM] 2,07 0 6,9 64,03 | 47,59 | 89,26
Edissipativ [%0] | 0,991 | 0,9719 1 0,6802| 0,5543 | 0,7734
Amax [%] 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 NRrebound [MM] 3,33 0 8,99 88,3 62,63 | 107,37
Edissipativ [%0] | 0,9919| 0,9776 1,1 0,7755| 0,736 | 0,8419

Tabelle C.1: Pam-Opt Targetsfur Armbeugermaterial(sieheKapitel 5.3
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relaxiert aktiviert

Fallhehe Parameter Ziel untere | obere Ziel untere | obere
[mm] Grenze | Grenze Grenze | Grenze
Amax [%‘z] 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 hRrebound [MM] 3,92 0 7,61 32,8 25,43 | 38,42
Edissipativ [%0] | 0,9819| 0,9645 1 0,8392| 0,7984 | 0,8756
Amax [m—g}] 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 hRrebound [MM] 7,04 2,83 12,26 | 49,02 | 42,24 | 65,32
Edissipativ [%0] | 0,9826| 0,9688 | 0,9928 | 0,8826| 0,8517 | 0,9077
Amax [m’snz] 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 hRrebound [MM] 6,89 0 23,02 | 66,98 | 57,21 | 79,36
Edissipativ [%0] | 0,9885| 0,9601 1 0,8893| 0,8655 | 0,9048

Tabelle C.2: Pam-Opt Targetsfur Beinstreckermaterial (sieheKapitel 5.3)

relaxiert aktiviert

Fallhehe Parameter Ziel untere | obere Ziel untere | obere
[mm] Grenze | Grenze Grenze | Grenze
Amax [m—g} 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 hRrebound [MM] 5,27 0 14,3 28,54 | 10,61 | 69,69
Edissipativ [%0] | 0,9768| 0,938 1 0,8657| 0,7085 | 0,9424
Amax [%‘z] 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 [MmM] | 11,25 3,42 17,65 | 38,78 | 23,35 | 52,04
Edissipativ [%0] | 0,9765| 0,9436 | 0,9918 | 0,9059| 0,8715 | 0,9441
Amax [m—g}] 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 NRrebound [MM] 8,24 0 16,39 | 48,81 | 39,91 | 63,41
Edissipativ [%0] | 0,9872| 0,9722 1 0,9213| 0,8909 | 0,9543

Tabelle C.3: Pam-Opt Targetsfer Beinbeugermaterial(sieheKapitel 5.3
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